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略号一覧 

Dacron :	 ポリエステル繊維 

EDV :	  拡張末期血流速度 

ePTFE :	 延伸ポリテトラフルオロエチレン 

EtOH :	 エタノール 

EVG :	 エラスチカ・ワンギーソン 

GEL :	 ゼラチン 

Glyc :	 グリセリン 

HE :	 ヘマトキシリン・エオジン 

MTC :	 マッソン・トリクローム 

PEG :	 ポリエチレングリコール 

PET :	 ポリエステル 

PGDE :	 ポリエチレングリコールジグリシジルエーテル 

PSV :	 収縮期最大血流速度 

SF :	 シルクフィブロイン 

VEGF :	 血管内皮細胞増殖因子 
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緒論 

	 心血管疾患は冠状動脈性心臓病, 脳血管疾患, 末梢動脈疾患および深部静脈血栓な

どがあり, これらは不適切な栄養摂取による血流の減少や組織の損傷によって, 血管

の閉塞や狭窄を引き起こすとされている(52)。これらの疾患に関連した死亡者の年間

発生率は 2030年までに全世界で 2330万人に達すると予測されている(41)。心血管

疾患の治療法はその疾患の重症度によって, 食事療法および生活習慣の改善から薬

物治療および外科的介入まで多岐に渡る(1)。外科的な治療としてはステントやカテ

ーテルなどを用いた血管内手術とバイパス手術に分けられる。血管内手術はその技術

の進歩や患者に対しての低侵襲性から, 近年，多くの手術が行われてきているが, 費

用が高いことや罹患部位の位置や太さに制約があるといった問題点もあり, バイパ

ス手術の需要は依然高いままである (2, 12)。バイパス手術には自己血管や人工血管

が用いられている。1952年に世界で初めて Voorheesらによって合成材料で作製さ

れた人工血管の移植実験が行われ, ポリビニル繊維で作製した大口径人工血管(内径

10 mm以上)を成犬の腹部大動脈に 15例移植し, 最長で 5ヶ月の開存性を報告した

(8)。その後, 研究が進み現在では胸部大動脈用の大口径人工血管においてはポリエス

テル製(Dacron)が主に使用され, 頸部や腋窩領域の動脈再建用の中口径人工血管(内

径 6~8 mm)には延伸ポリテトラフルオロエチレン製(ePTFE)の人工血管が使用され
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ている。しかしながら, 冠状動脈や膝窩動脈など小口径(内径 5 mm 以下)の部位にお

いて, 現在臨床応用されている人工血管は存在しない。そのため, それらの部位にバ

イパス手術を行う際には主に自己血管が使用されている。それらは主に患者から摘出

された内胸骨動脈, 橈骨動脈および伏在静脈などが用いられている。しかしながら自

己グラフトによる血管置換手術を行ったとしても 10年後の開存率は 50％程度であ

り(23, 34), 加えてドナー患者の血管の質が悪いことや摘出手術による侵襲および術

後の運動制限など未だ制約も多いのが現状である。ePTFEはその高い疎水性のため

にタンパク質吸着性及び細胞接着性が低く, 抗血栓作用を持つため主に中口径の部

位で使用され, 小口径(約3 mm)の人工血管も市販されてはいるが, 長さが数 cmでそ

の適応は限定されている。また, 冠状動脈のバイパス手術を ePTFE製の人工血管で

実施した場合, １年間の開存率は自家グラフトの 90％と比較して 60％を下回る低い

開存率であった(25)。以上のことから, 閉塞しない小口径人工血管の開発が望まれて

いる。 

	 小口径人工血管の閉塞の原因としては, 血栓形成, 内膜肥厚, 粥状硬化症, 感染な

どが挙げられるが, その中でも移植後早期に起こる血栓の形成を防ぐことが長期の

開存性を高めていく上でも重要である。しかしながら, 疎水性である ePTFEなどの

素材で血栓の付着を予防する試みは中口径ではうまくいくが, 小口径の部位のよう
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な細い血管では良好な結果が得られていない。 

	 小口径のためのグラフトには長期の機能性を維持するために様々な要件を満たす

必要がある。そのためには血栓症を誘発しないように周囲組織や隣接する自己血管と

の生体適合性を有し, 同時に収縮期血圧に耐えうる適切な機械的強度および弾性を

有する必要がある。しかしながら, 大口径および中口径で使用されている Dacronや

PTFE 製の小口径人工血管では血管内皮細胞の欠如および自己血管との不一致から

血栓形成や内膜肥厚を引き起こし閉塞する結果に終わっていた(7, 24, 35, 53)。その

ため, この数十年間, 自己組織へのリモデリングを促進する足場材料を用いた小口径

人工血管に関する研究が活発に行われてきた(31, 44, 67)。その中で, 血管内皮細胞

(36)や骨髄細胞(55)をあらかじめグラフトに播種して調整された人工血管やバイオチ

ューブ(39)と呼ばれる人工血管の有用性が報告されているが, 作製に時間を要するこ

とあるいは長期間保存できないという問題点があることから実用化には至っていな

い。また, ポリグリコール酸, ポリ-L-乳酸およびポリカプロラクトン(45)などの分解

性合成材料で作製された小口径人工血管は実験的には良好な結果が得られていたが, 

血栓形成および生体適合性の不一致から臨床応用はされていない。これらの合成ポリ

マーと比較して, コラーゲン, エラスチンおよびシルクなどの天然のバイオポリマー

はより優れた細胞適合性および生体適合性を有し(60, 73, 74), その中でもシルクは
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他の生物学的材料よりも優れた機械的特性を持つと言われている(66)。	  

 シルクは天然の繊維であり縫合材料として長い間使用されてきた歴史があり, 近年, 

組織工学から移植デバイスへの薬物輸送まで幅広く使用されてきている。その理由の

一つにシルクが持つ調整可能な機械的特性と生分解性を有することがあげられる。ま

た, 天然のシルクポリマーには合成ポリマーでは獲得できない優れた強度と弾力性

を併せて持つとも言われている(51)。シルクはアリ, ノミ, コオロギなどの昆虫やク

モによって産生される(61)。生物医学的用途のために , 絹は主に繊維産業の蚕

(Bombyx mori)から供給され, ほとんどの絹縫合糸材料はこの B. moriの絹糸から作

られている。この B. moriシルクはフィブロインタンパクと接着様タンパクで繊維を

コートし, それぞれを付着させるセリシンの２つの主要成分から構成されている。縫

合糸材料として使用されてきたシルクはそのままの状態で使用されていたため, 多

くの患者でアレルギー反応や炎症反応を引き起こす結果となっていた。最近の研究に

よってこのアレルギー反応は天然のシルクフィブロイン(SF)とセリシンの複合構造

によって誘発されるもので, SF あるいはセリシン単独の場合, アレルギー反応は誘

発されないことがわかっている(4, 68)。そして, シルクは高いイオン強度あるいは酸

性の溶液に溶けて多種多様な材料に加工することが可能で, フィルム, ゲル, 多孔質

足場などの形状に変わることができ, 様々な医療材料として応用されている。 
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 この様な性質を有することから SF は小口径人工血管に適する素材であると考えら

れた。そのため, Enomotoらは SFを用いて直径 1.5 mm, 長さ 1 cmの小口径人工血

管を作製し, ラットの腹部大動脈へ移植し, 生体適合性および開存率について調査し

た(14)。SF で作製された小口径人工血管はラットの腹部大動脈で長期的な開存性を

示した。移植の 1 年後の開存率は PTFE グラフトと比較して有意に高い結果となっ

た(85.1 vs. 30 %, P < 0.01)。血管内皮細胞および平滑筋細胞は移植後 SFグラフト内

に侵入し, それぞれ血管内皮と平滑筋層へのリモデリングが確認された。さらに移植

後に SF基盤が徐々に分解され, そこに膠原線維が入り込んでいることも認められた。

この結果から, SF が小口径人工血管の素材として適している可能性が示された。し

かしながら, SF グラフトが長軸および斜めの方向に剪断されると端から解れるとい

う問題点があった。さらには強度においても PTFEや Dacronと比較して弱いという

欠点が残っていた。そこで, Yagiらはダブルラッセル編みで作製された SFグラフト

を作製し, 物性と移植実験を行った(71)。ダブルラッセル編みは, 従来, ポリエステ

ル繊維の人工血管に使用されており, 編み方を変えることで人工血管の太さや弾力

を変えることができると言われている。この研究で用いた絹小口径人工血管は PTFE

と比較しても十分な強度を有し, 移植時の過程において解れるなどの問題は起きな

かった。また, ラットの腹部大動脈へ移植後も血栓を形成することはなかった。しか
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しながら, ダブルラッセル編みは弾性を得ようとする程, 編み込みの間隙が大きくな

ってしまう。そのため, 移植時にその穴から血液が漏出する危険性がある。従来, 人

工血管の移植時の血液漏出にはプレクロッティングという手法が用いられてきた。こ

れは人工血管を移植された患者自身の血液を用いてシーリングを行い, 血液の漏出

を防ぐ方法である。しかしながら, 手術時間の延長や感染のリスクといった問題点か

ら次第にコラーゲンやゼラチンなどのタンパク質を用いて, あらかじめコーティン

グを施した人工血管が使用されるようになってきた。しかし, これらのコーティング

材は主に大および中口径人工血管に使用されているものであり, 小口径人工血管に

適しているかどうかは不明である。そのため, Fukayamaらは SFをコーティング材

として使用した場合，絹小口径人工血管において有用であるかについて調査を行なっ

たが, SFは SFグラフトにコーティング剤として使用した時も血液の漏出を防ぎ，か

つリモデリングにも貢献することが判明した(18)。このことから小口径人工血管にお

いて SFは基盤としてもコーティング材としても適していることが考えられた。 

	 しかしながら, これまで作製してきた絹小口径人工血管は, ラットなどの小動物モ

デルにおいては十分な開存性およびリモデリング能力を示してきたが, 大動物モデ

ル, 特に犬へ移植を行なった際, 移植後, 長期にわたる開存性および移植後早期にお

ける自己組織へのリモデリングの完了といった小口径人工血管に求められる結果は



 7 

得られていない(22)。その原因の一つに，コーティングに使用されている SFが硬く

なり，生体内で分解されにくいことが考えられた。そこで，本研究では絹小口径人工

血管におけるコーティング材料と方法に着目し，絹小口径人工血管に適した SFコー

ティングを検討し，大動物モデルにおいても長期にわたる開存性を示す絹小口径人工

血管の開発を試みることを目的とした。 
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第 1 章  

 
 

グリセリン混合シルクフィブロイン

を用いた小口径人工血管の評価  
  



 9 

緒言 

	 SFは機械的強度が強く，また生分解性を持つことから人工血管用足場材料として

研究がおおく行なわれてきており，ラットの移植実験において良好な結果を示してき

た。我々が作成してきた人工血管は，従来，ダブルラッセル編みで組まれた基盤に

SF水溶液を用いてコーティングを施したものである。人工血管の基盤のみでは，基

盤の網目の隙間から血液が多量に漏出するために使用できない。しかしながら，人工

血管の隙間を完全に埋め込んでしまうと，移植後，細胞の接着，侵入が起こらないた

めリモデリングが不十分になってしまう。 

	 そこで，コーティングを多孔質なスポンジ状にして基盤を覆うことで，適度に細胞

のグラフト内への侵入を可能にしている。このコーティング材に使用する SFはコー

ティング濃度が高すぎる場合には，強度は増えるが，生体内での分解が遅れリモデリ

ングに不都合が生じる。しかしながらコーティング濃度が薄いと強度が弱いため移植

時に断端のほつれが生じたり，移植後の出血のリスクが高まる。そこで，様々な濃度

の SFコーティングを施した SFグラフトをラットの腹部大動脈へ移植し，開存率お

よびリモデリング能力について調査した結果，約 2.5%の濃度の SF が絹小口径人工

血管のコーティングに適していることが判明した(16)。しかし，未だ改善すべき問題

点が残っている。それはコーティング部分の SFが硬く分解されにくくなるという性
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質をもっていることである。そのためSFに柔軟性を付与する必要があった。そこで，

我々はグリセリン(Glyc)に着目した。 

	 Glycは水溶性の可塑剤で吸収性が高く，古くから利用されてきた保湿剤である。

グリセリンは人間の体内にも中性脂肪として存在し，現在では化粧品や甘味料など幅

広く利用されている。Glyc自体には毒性はなく，自然蒸発も起こらないため，医療

分野でも多数の利用例が報告されている(48, 65)。利尿薬，脳圧降下薬，浣腸液に配

合されることに加え，その高い保湿力から市販の医療材料の柔軟性維持のために使用

される(10)。しかし，多量の Glycを含有することで移植後に体液の水分を Glycが過

剰に吸着してしまい，浸出液貯留の状態を招く(48)。これは組織治癒の際に重要な役

割を果たす線維芽細胞の活動が停止し，組織治癒の遅延の原因となる。胸腔内手術後

の癒着防止剤などには応用が広がるが，人工血管に用いた場合には，組織治癒の遅延

により，自己組織へのリモデリングが遅れる恐れがある。 

	 そこで本章では，コーティング材として SFに Glycを混合させ，小口径人工血管

を作製し, 物性試験を実施し, 柔軟性が得られるかどうか検討した。また，ラットの

腹部大動脈に移植し，Glyc 混合 SFでコーティングされた小口径人工血管が従来の

コーティングを施した小口径人工血管と比較して，生体内で分解されやすいか検討し

た。 
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材料および方法 

1. 絹小口径人工血管の作製 

1-1	 基盤 

	 福井経編興業製の編機(HDR16-EL)を用いてダブルラッセルで編まれた直径

1.5mm径の絹小口径人工血管の基盤が作製された。この状態では, セリシンが取り

除かれていないため精錬する必要がある。編みこまれている内側の部位のセリシンも

取り除くため，通常の糸のみの精錬とは条件が異なり, 炭酸ナトリウム等の重量を増

やし，基盤が劣化しない程度の条件を検討し, 精錬を行った。人工血管の重量に対し, 

400 mg のマルセル石鹸と 200 mgの炭酸ナトリウムを 200 mlの蒸留水に溶かした。

95℃で 2時間煮ることでセリシンを除去し，基盤の重量に対し 2 %の炭酸ナトリウ

ムを 95℃の 200 ml の蒸留水に溶かした水溶液を作製した。そして, この溶液ですす

ぎと水切り機を用いて水切りを行った。このすすぎと水切りの工程をこの後もう 2

回行い, さらに 80℃の蒸留水で同様の工程を 3回行い, 風乾させた。 

	 セリシンの除去は走査型電子顕微鏡(SEM)(VE-7800, KEYENCE社, 大阪)を用い

て確認した。基盤を 5×5 mm の大きさに切り取り, カーボン両面テープを用いて撮

影する面が上になるように資料台に載せた。資料台を資料ホルダに装着後, これをス

テージにネジで固定した。さらに真空ポンプを起動し, ステージ周囲を真空状態にし
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た。その後, 付属の操作盤を用いて位置, 倍率，コントラスト，明るさおよびフォー

カスを調整し, 撮影を行った。 

 

1-2 コーティング 

	 まず，コーティングを行うための SF水溶液を作製した。精錬された糸 1gにつき，

塩化カルシウム 4.6gを精製水 6gに超音波を用いて完全に溶解させた。次にエタノー

ル 4.75 mlを塩化カルシウム水溶液に加え，糸を湯浴 70℃で 1時間攪拌させながら

溶解した。得られた SF-CaCl2-H2O-EtOH溶液は濾過し, 残存する固形成分を除去し

たのち，セルロース透析膜(36/32, MWCO 14,000, Viskase Companies, Inc製)を用

いて, 蒸留水に対し４℃にて 3日間透析した。蒸留水は 1日 2回交換した。透析後の

水溶液は濾過することによりゴミや不純物を除去し，SF水溶液を得た。この水溶液

が 3% w/vとなるように蒸留水を加えて調整した。一方で，SF水溶液に対しグリセ

リンの割合が 3% w/wとなるように調整し，SF水溶液とグリセリンが均一となるよ

う穏やかに混合して，Glyc混合 SF水溶液を作製した。それぞれの作製された水溶

液にダブルラッセル編みの人工血管を完全に浸漬し, 100hPaの減圧下で30分間静置

した。浸漬後，各水溶液から基盤を取り出しファルコンチューブに入れ，液体窒素の

中に 1分間浸し, 凍らせた。さらに−80℃の冷凍庫に 1時間静置して減圧し凍結乾燥
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させた。 

	 次に，このコーティングを不溶化させるため, 70%エタノール水溶液に 10分間浸

した。エタノールを除去するため蒸留水に浸し洗浄した後，さらに，この一連のコー

ティング作業を 2回繰り返した。コーティングされた SFコーティングおよび Glyc

混合 SFコーティング人工血管は，乾燥を防ぐために蒸留水を入れたパウチの中に入

れ，密封保管した。滅菌はオートクレーブで 120℃，20分間行い，滅菌後は冷蔵庫

(4℃)にて保管した。以後, 2種類の作製された人工血管はそれぞれ，SF水溶液でコ

ーティングされた人工血管を SFグラフト，Glyc混合 SFグラフトでコーティングさ

れた人工血管を SF+Glycグラフトと表記した。 

 

2. 絹小口径人工血管の評価 

2-1 形態観察 

	 作製した SFグラフトおよび SF+Glycグラフトにコーティング材がどのように付

着しているかを観察するため, SEMを用いて 1-1. と同様の方法で外表面を観察した。 

 

2-2. 物性試験 

2-2-1. 吻合保持強度試験 
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	 吻合保持強度試験は小型卓上試験機(EZ-graph, 島津製作所，京都)を用いて行った。

人工血管を 20mmの長さに切り，端から 1 mmの場所に 7-0の糸をかけて，糸の長

さが 2 cmになるように反対の断端を挟んで固定し，100 Nの力で毎分 3 mmずつ引

き離して人工血管が破綻した時点で計測を終了し, 破損時点で要した力(N)を計測し

た。計測には人工血管を各々6本使用した。 

 
2-2-2. 圧縮弾性率試験 

	 圧縮弾性率試験は小型卓上試験機(EZ-graph, 島津製作所，京都)を用いて行った。

人工血管を 10 mmの長さにきり，その外径を測定した。これを圧縮台の上に設置し，

上部圧縮装置が人工血管上部に触れるまで下降させた。この時, 試験機具の距離は人

工血管の外径となる。その後，ロードセル 5 N, 測定速度 2 mm/minとして，内径

の 25%まで圧縮した際の試験力(N/min2)を圧縮弾性率とした。計測には人工血管を

それぞれ 6本使用した。 

 

2-2-3. 周軸引張試験 

	 周軸引張試験は小型卓上試験機(EZ-graph, 島津製作所，京都)を用いて行った。人

工血管を 5 mmの長さにきり，六角レンチをそれぞれ左右から人工血管の内腔に通

した。サンプルのたわみを補正するためにリミット 0.3%の力(0.2N)が検知された点
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を原点とし，そこから試験力を測定した。その後，ロードセル 100 N，測定速度 2 

mm/minとして，人工血管が破綻した時点で計測を終了し, 破損時点で要した力（N）

を計測した。計測には人工血管を各々6本使用した。 

 

2-2-4. 透水量試験 

	 人工血管を 70 mmの長さにきり, 両端をそれぞれ幅 1 cmで機器に固定した。ペ

リスタルティックポンプ(MINIPULS Evolution14595400, エムエス機器)で 1分間

に 60回の脈動が起こるように設定し，一定の速度で水を循環させ，圧センサー(耐環

境デジタル圧力センサー AP-V80, KEYENCE)にて一定の圧力(18 kPa)になるよう

に設定した。人工血管から漏れ出した水を回収し，1分間における透水量を測定した

(ml/min/5cm)。計測には人工血管を各々5本使用した。 

 

3. 移植実験 

3-1. 供試動物 

	 24頭の Sprague-Dawley(SD)ラット, 雌, 体重 300-400gの腹部大動脈に SFグラ

フトおよび SF+Glycグラフトの計 2種類の人工血管を移植した。使用したラットは

東京農工大学「実験動物指針及び動物実験の手引き」に基づいて飼育，実験操作を実

施した(承認番号：27-100)。 
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3-2. 移植手技 

	 2種類の異なるコーティングで作製された小口径人工血管（直径1.5 mm 長さ1 cm）

を立体顕微鏡下(LEICA M60, Leica Microsystems)で 24頭のラットの腹部大動脈に

移植した。移植 2週間後に各 6頭から，移植 3ヶ月後に残りの 6頭から 2種類の小

口径人工血管を摘出した。移植のために，ペントバルビタール(ソムノペンチル，共

立製薬) 50 mg/kgを腹腔内に投与した後, 手術台に固定し, 切開部である腹部の毛を

脱毛クリーム(ヴィート除毛クリーム HS, Veet)にて除毛した。その後腹部正中切開に

て開腹し，腹部大動脈を露出した。ヘパリン(ヘパリンナトリウム注射液，富士製薬

工業)100 IU/kg を尾静脈から投与後，腎動脈より尾側領域の腹部大動脈に２箇所，

血管様クリップを装着し血流を遮断した。その後, 遮断部位を切断し，10 mm の移

植可能な長さを確保した後，9-0 モノフィラメントナイロン糸(ナイロン糸付縫合糸, 

ベアーメディック)を用いて片側 8-10 針の単純結節縫合による端々吻合を実施した。

尾側のクリップを外して人工血管の空気を追い出した後，頭側のクリップを解除した。

血液の流れを確認した後, 腹壁を単純結節縫合にて閉腹した。 

 

4. 組織学的評価 



 17 

4-1. 小口径人工血管の取り出し 

	 目的とする移植期間が経過した後，移植時と同様に麻酔処置をラットに施し，腹部

正中切開にて開腹した。横隔膜を切開し，胸腔内の視野を確保した後，後大静脈を外

科剪刀にて切断した。その後直ちに 0.9%生理食塩水(日本薬局方生理食塩液，扶桑薬

品工業)50 mlを 18 G，長さ 16 mmの針(注射針 18G×5/8, NIPRO)を用いて左心室

から注入して灌流した。その後，人工血管を周囲の組織から剥離して摘出した。摘出

された人工血管は 99.5%メタノール(試薬メタノール，関東化学)で 1晩固定後，中央

部 4 mmを横断面で切り出した。この組織片を再度 99.5%メタノールに 30分間浸漬

させて脱水した後，キシレン(試薬キシレン, 関東化学)に 90 分間浸漬し,パラフィン

包埋を実施した。包埋したサンプルは 5 µmに薄切し, 組織標本を作製した。 

 

4-2. 病理組織学的検査 

	 作製したパラフィン切片に定法に従いヘマトキシリン・エオジン(HE)染色, マッソ

ン・トリクローム(MTC)染色およびエラスチカ・ワンギーソン(EVG)染色を実施した。

免疫組織化学染色として, α-SMAマウス抗ラットモノクローナル抗体(ニチレイバイ

オサイエンス社製 )及び CD31 マウス抗ラットモノクローナル抗体 (Lifespan 

BioSciences, Inc.製)を一次抗体として使用し, 次に抗マウス IgG ビオチン付き二次
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抗体(ニチレイバイオサイエンス社製)で反応させた後, 発色として 3-アミノ-9-エチ

ルカルバゾール(ニチレイバイオサイエンス社製)を用いた。 

 

4-3. 膠原線維の組織侵入率 

	 光学顕微鏡（BZ-9000, KEYENCE）でMTC組織標本を観察し, グラフト内の膠

原線維面積を測定し, 人工血管の面積との比率から画像解析ソフト(BZ-Ⅱ Dynamic 

Cell Count Ver. 1.01, KEYENCE)を用いて, 組織侵入率を計測した。人工血管の面

積と膠原線維面積の測定では, 人工血管面積はグラフト層と内膜層の部分を測定し

た。また膠原線維面積は, 上記人工血管面積内に認められる膠原線維部分とした。 

そして, それらの比率を算出し膠原線維の組織侵入率とした。以後, 組織侵入率につ

いては膠原線維のものと定義した。 

 

4-4. 統計 

	 各種物性試験の結果および組織侵入率に関する統計学的な比較は, one-way 

ANOVAと Bonferroni法に基づいて実施した。これらのデータ解析には GraphPad 

Prism(Version 5.0a, エムデーエフ)を用いた。統計学的有意誤差水準は 5%とした。

計測数値は平均値±標準偏差で算出した。 
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結果 

1. 人工血管の形態観察 

	 SEMによってコーティング後の SFグラフトと SF+Glycグラフトの外側面の画像

を得た(Figure 1)。SFグラフトの外表面は一部基盤が露出してはいるが, 大部分は絹

糸の間隙を埋めるようにコーティングがされていた。 SF+Glycグラフトは SFグラ

フトに比較して表面に多数の孔が観察された。また一部では比較的大きな孔も観察さ

れた。 

 

2. 物性試験 

2-1. 吻合保持強度試験 

	 SFグラフトの吻合保持強度は 7.5±0.88 N, SF+Glycグラフトの吻合保持強度は

7.51±0.88 Nであった。2種類の人工血管の間に有意差は認められなかった(Figure 

2)。 

 

2-2. 圧縮弾性率試験 

	 SFグラフトの圧縮弾性率は 0.161±0.0751 N/min2, SF+Glycグラフトの圧縮弾性

率は 0.13465±0.06802 N/min2であった。2種類の人工血管の間に有意差は認められ

なかったが, わずかに SF+Glycグラフトが低い傾向を示した(Figure 3)。 
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2-3. 周軸引張試験 

	 SFグラフトの周軸引張強度は 29.98±4.338 N, SF+Glycグラフトの周軸引張強度

は 27.8±3.922 Nであった。2種類の人工血管の間に有意差は認められなかった

(Figure 4)。 

 

2-4. 透水量試験 

	 SFグラフトの透水量は 35.25±2.021 ml, SF+Glycグラフトの透水量は 41.1±

2.074 mlであった。2種類の人工血管の間に有意差が認められた(p < 0.05)(Figure 5)。 

 

3. 移植結果 

	 2種類の異なるコーティングを施した人工血管において，縫合部位に糸のほつれは

認められず，また, コントロールできない出血などの合併症も認められなかった。移

植を行った 24頭のすべてのラットで，後肢の麻痺や壊死などの副反応は認められず，

取り出し予定の期日まで生存していた。移植後 2週間および 3ヶ月で閉塞は認めら

れず，すべての症例において開存が確認された。摘出時，人工血管に動脈瘤や肉芽腫

形成などの異常所見は確認されなかった。 
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4. 組織学的検査 

	 移植後 2週間では SFグラフトおよび SF+Glycグラフトにおいて，人工血管の周

囲に多くのリンパ球，形質細胞およびマクロファージが浸潤していた。さらにマクロ

ファージは人工血管内部の基盤の線維の周囲にも存在していた。また, 好中球の浸潤

も認められたが，ほかの炎症細胞と比較して少なかった(Figure 6)。線維芽細胞およ

び膠原線維は人工血管の周囲に集簇しているのが確認された。また, 膠原線維は一部

で人工血管の内部および基盤の間隙にも浸潤していた(Figure 7)。平滑筋細胞は主に

人工血管の周囲に浸潤していたが, 膠原線維と同様に人工血管の内部にも浸潤して

いた。弾性線維および血管内皮細胞は確認できなかった。	 	  

	 移植後 3ヶ月では SFグラフトおよび SF+Glycグラフトにおいて，人工血管の最

内層に厚い層状の構造が確認された。人工血管の周囲のリンパ球，形質細胞，マクロ

ファージおよび好中球は減少していた。人工血管の周囲の線維芽細胞および膠原線維

は, 移植後 2週間と比較して変化が認められなかったが, 人工血管内部および内膜層

の線維芽細胞および膠原線維移は, 移植後 2週間と比較して多く浸潤していた。血管

内皮細胞は人工血管の内膜層を覆うように存在していた。また, その下層に弾性線維

および平滑筋細胞層が形成されていた(Figure 8)。 
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5. 組織侵入率 

	 移植後 2週間の SFグラフトの組織侵入率は 30.73±5.49%, SF+Glycグラフトの

組織侵入率は 37.69±5.95%であった。一方，移植後 3ヶ月の SFグラフトの組織侵

入率は 30.77±11.87%, SF+Glycグラフトの組織侵入率は 52.79±14.75%であった。

2種類のグラフト間で有意差は認められなかった。しかしながら, SF+Glycグラフト

において移植後 2週間と 3ヶ月で比較した場合に有意差は認められないものの，移

植後 3ヶ月で組織侵入率が高い傾向を示した(Figure 9)。 
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考察 

	 高齢化や生活習慣の変化に伴い，心血管疾患の増加が問題視されている。中でも臨

床で良好な結果の得られていない小口径人工血管に関しては, その開発が急務とな

っている。そこで，我々は優れた生体適合性，生分解性をもつ SFを用いて，絹基盤

の上に SFでコーティングを施した絹小口径人工血管の開発を行なっている(14, 19, 

22, 71)。絹小口径人工血管に用いられている SFは様々な形状にすることが可能であ

り, エレクトロスピニング(37)やチューブ(11)などが試されてきた。我々も過去の実

験において, 塩化ビニル棒に SF繊維を編み込み, その後, 3〜4回巻くことを組み合

わせて絹小口径人工血管を作製した(14)。しかしながら, SFグラフトが長軸および斜

めの方向に剪断されると端から解れるという問題点があり, 強度においても PTFE

や Dacronと比較して弱いという欠点が残っていた。そこで, 基盤の形状としてダブ

ルラッセルで編み込まれた人工血管を作製した。ダブルラッセル編みは従来の人工血

管よりも強度に優れ, かつ適度な伸縮性も兼ね備えている。また, 編み込みの隙間か

ら細胞が侵入しやすくリモデリングに貢献することが考えられた(71)。しかしながら, 

この隙間は移植時に血液の漏出が起きるため，SF水溶液でコーティングを施し間隙

を埋める必要がある。しかしながら, SFでコーティングをした際に硬くなって分解

されにくくなる問題点があった(19)。そこで, 本実験では保湿剤として使用されてい
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る Glycに着目し, SFに添加する事で SFに柔軟性が付与できるかを検討した。本章

では SFと Glycを混合した水溶液を準備し，それをダブルラッセル編みの基盤にコ

ーティングを施して人工血管を作製し，物性試験および生体内移植を行って評価した。 

	 物性試験において，吻合保持強度, 圧縮弾性率および周軸引張強度 は SFと

SF+Glycグラフトで有意な違いは認められなかった。吻合の強度は移植時の縫合手

技に影響を与えるが, SF+Glycグラフトは従来の SFグラフトと比較して同等の強度

を有していた。本章の移植実験においても移植時の人工血管の断端のほつれなどは認

められず，移植に十分耐えうる強度を有していた。圧縮弾性率において有意差は認め

られなかったものの，SF＋Glycグラフトは SFグラフトと比較して低い圧縮弾性率

を示した。一般に圧縮弾性率が低いほうが柔軟性に優れていると考えられているが, 

SFと混合したGlycが SFに柔軟性を付与した可能性が示されたが, 有意差はなかっ

たことから，柔軟性の付与に関しては Glycの含有濃度を増加させるなどのコーティ

ング方法を再考する必要性があると思われる。周軸引張強度は２種類のグラフト間で

有意差は認められなかった。周軸引張強度は移植後に拍動する動脈に移植するために

は十分な強度が必要とされるが, 本章において，SF+Glycグラフトは SFグラフトと

同等の強度を保ち，移植後３ヶ月の時点において，人工血管の破断や動脈瘤は認めら

れなかった。以上のことから, SF＋Glycコーティングは柔軟性については改善の必
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要性があるが，小口径人工血管としての強度は十分なものであった。 

	 透水量試験においては SF+Glycグラフトは グラフトと比較して有意に透水量が

多かった。これはコーティング後 SF+Glycグラフトにおいて，エタノールによる不

溶化処理の際にコーティング部分の Glycが一部抜け, その箇所が孔になったと考え

られた。しかしながら, SF+Glycグラフとの全てにおいて移植時にコントロールでき

ないほど出血及び移植後の腹腔内出血などの副反応が認められなかったことから，血

液漏出を防ぐためのコーティングとしての機能は十分に果たしていると考えられた。 

	 移植後 2週間では SF+Glycグラフトの周囲にリンパ球，マクロファージおよび好

中球などの炎症細胞が多く認められたが, 移植後 3ヶ月の時点ではそれらは減少し

ていた。そして, 移植後 3ヶ月の時点で血管内皮細胞が人工血管の内側を覆うように

生着し，その下層に平滑筋細胞や弾性線維の存在を確認できた。Glycはその保湿力

の高さから生体内で滲出液貯留を引き起こすことが知られているが(48)，本章で使用

された SF＋Glycグラフトにおいては異物反応などによる肉芽形成や滲出液貯留に

よるリモデリングの遅れは認められなかったことから, 本章で使用した濃度の Glyc

混合SFコーティングは絹小口径人工血管のコーティングとして使用できることが証

明された。また, 移植後 3ヶ月の時点での組織侵入率が SF＋Glycグラフトで高かっ

たことから，Glycを SFに混合することでコーティングが多孔質になり，移植後よ
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り多くの組織侵入が起きたことが考えらえた。過去の報告により膠原線維の組織侵入

が内皮化を促進することが明らかになっていることからも(49)，小口径人工血管にお

ける SF+Glycコーティングの有用性が示された。 

	 本章で使用された Glyc混合 SFコーティングを用いて作製された人工血管はラッ

トの腹部大動脈に移植した際，高い開存率および自己組織へのリモデリング能を発揮

した。しかしながら, 本来の目的でもあった柔軟性については十分な結果が得られな

かった。SFは高い生分解性を保有することから, 不溶化処理をせずに用いた場合に

生体内で早期に分解されてしまい医療材料として用いる事は出来ないとされている。

人工血管の場合，コーティングに不溶化処理を行わない状態で体内に埋め込まれると，

移植後早期に分解されて大量出血を起こす危険性がある。そのため，我々は絹人工血

管の不溶化処理にはエタノールを用いてきた(46)。しかしながら, この不溶化処理に

よって SFの急激な構造の変化が起き, 硬くなっている可能性が考えられた(38)。そ

のため, 今後はより柔軟なコーティング方法を考えた場合，エタノールを用いずに

SFを不溶化できるかどうか検討していく必要がある。また, 本章では 3%濃度の SF

水溶液に 3%Glyc水溶液を混合してコーティング溶液を作製したが，SFに対して

Glycの割合を増加させることにより SFに柔軟性を付与できることから，SFと Glyc

の混合比率も再検討する必要があると考えられた。 
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小括 
 

	 絹小口径人工血管は基盤とコーティング部分からなり，基盤の改良は行われていた

が，コーティング部分においては SFが硬く分解されにくい問題があった。そこで，

本章ではコーティング部分の SFに Glycを混合することで，柔軟性を付与し，生体

内で分解されやすくなる人工血管の作製を目指した。従来の SFのみでコーティング

を施した人工血管と SFと Glycを混合させてコーティングを施した人工血管の 2種

類をそれぞれ，物性試験およびラットの腹部大動脈への移植試験を行った。SF+Glyc 

グラフトは従来の SFグラフトと比較して，人工血管のコーティング部分がより多孔

質になることがわかった。また，生体内評価において，副反応が生じることなく移植

は可能であり，移植 3ヶ月後において自己組織によるリモデリングが確認された。以

上の結果から，Glyc混合 SFコーティングの有用性が明らかとなった。しかしなが

ら，従来の SFコーティングと比較して，柔軟性およびリモデリング能力については

違いが認められなかったことから，コーティング部分の SFの更なる改良の必要性が

ある。 
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           SFグラフト	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 SF＋Glycグラフト	
 

Figure 1 絹小口径人工血管の外表面の SEM画像 

	 SFグラフト（左）の外表面は SFで全体的に覆われている。SF+Glycグラフト（右）

においてはグラフトの外表面に多数の孔が観察された。また, 比較的大きな孔(赤矢

印)も複数観察された。 
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Figure 2吻合保持強度試験 (n=6) 

	 SF グラフト(緑線)と SF+Glyc グラフト(青線)の吻合保持強度に有意な差は認めら

れなかった。 
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Figure 3 圧縮弾性率試験 (n=6) 

	 SFグラフト(緑線)と SF+Glycグラフト(青線)の圧縮弾性率に有意な差は認められ

なかったが, わずかに SF+Glycグラフトが低い傾向を示した。 
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Figure 4 周軸引張試験 (n=6) 

	 SFグラフト(緑線)と SF+Glycグラフト(青線)の周軸引張力に有意な差は認められ

なかった。 
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 Figure 5 透水量試験 (n=5) 

	 SF+Glycグラフト(青棒)の透水量は SFグラフト(緑棒)と比較して有意に透水量が

高かった(p < 0.05)。 

 



 33 

Figure 6 移植 2週間後の SFグラフトおよび SF+Glycグラフト 

	 HE染色を行なった SFグラフト(a), およびその高倍率像である(c)と SF+Glycグ

ラフト(b), およびその高倍率像である(d)の組織画像。人工血管の領域を 2重の黒丸

で示した。2種類のグラフトにおいて炎症細胞の集簇がグラフトの外周側で主に認め

られた。 
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Figure 7 移植 2週間後の SFグラフトおよび SF+Glycグラフト 

	 MTC染色を行なった SFグラフト(a), およびその高倍率像である(c)と SF+Glyc

グラフト(b), およびその高倍率像である(d)の組織画像。2種類のグラフトにおいて, 

膠原線維および線維芽細胞は主にグラフトの外周に沿って集まっていたが，その一部

はグラフト内へ侵入していた。また，SF基盤の繊維の間にも膠原線維の侵入が認め

られた(丸印)。 
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Figure 8 移植後 3ヶ月の SF+Glycグラフトの組織画像 

	 SF＋Glycグラフトの HE染色(a), α-SMA染色(b), EVG染色(c)および CD31染色

画像。移植後 3ヶ月では内膜に厚い層状の構造物が確認された(矢頭)。それらは血管

内細胞がもっとも内側を覆っており(矢印), その下層に弾性線維および平滑筋細胞が

確認された(矢頭)。	  
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Figure 9 移植 3ヶ月後の SF+GlycグラフトのMTC染色画像(左), 移植 2週間後	 	  

	 	 	 	 	 および 3か月後における膠原線維の組織侵入率(右） 

	 組織侵入率において，人工血管の面積は点線内の範囲の全組織面積を測定し，膠原

線維面積は人工血管内の膠原線維の面積を測定した。移植 2週間後および 3か月後

では SFグラフトと SF+Glycグラフト間で有意差は認められなかった。しかしなが

ら，移植 3ヶ月後では SF+Glycグラフトが SFグラフトと比較して組織侵入率が高

かった。 
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第 2 章  

 

 
絹小口径人工血管における  

3 種類の多孔質コーティングの検討  
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緒言 

	 これまで，絹小口径人工血管の作製にあたりその基盤とコーティング部位にSFを

用いてきた。SFを用いる利点としては，高い生体適合性および生分解性であり，高

い開存率とリモデリング能力が求められる小口径部位において，これらの特徴は血栓

形成や内膜肥厚を防ぐ上で非常に重要である。絹小口径人工血管のコーティングでは，

コーティング処理の最後にSFをエタノールに浸すが，このエタノール処理を行うこ

とでSFを不溶化させ，湿潤な環境下でもSFが溶けださないようにしていた。その処

置を行うことで, 移植時にも血液の漏出が生じないようにしていた。しかしながら，

SFはエタノールを用いて不溶化処理を行うと，βシート構造を優先的に形成し，硬く

分解されにくい構造へと変化する(5)。分解されにくいコーティングでは，その部位

に細胞成分が侵入できず，SFの利点であるリモデリング能という特徴を損ねてしま

う。また，コーティング部位が硬い場合，自己血管とのコンプライアンスの不一致に

より，血栓形成や内膜肥厚といった副反応を起こしてしまう可能性がある。したがっ

て，硬く分解されにくいコーティングを改善する必要があった。 

	 新しいコーティング方法として第1章ではSFにGlycを混合させて，柔軟性と分解性

を向上させるコーティングを開発した。SFとGlycを混合させることで，SFコーティ

ング部分のGlycが抜け落ち, 多孔質になることで，移植後に自己細胞の組織侵入が容
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易になり, リモデリング能が向上することが判明した。しかしながら，柔軟性を付与

することができず，従来のSFのみのコーティングと比較して物性試験および生体内

でのリモデリング能についても有意な違いを得ることができなかった。そのため，エ

タノールを使用せずに新たなSFコーティングを行う必要があった。 

	 そこで本章では第1章で使用したGlycに加えて，ポリエチレングリコールジグリシ

ジルエーテル（PGDE）およびポリエチレングリコール（PEG）をSFと混合させて，

新たなコーティング法について検討した。PGDEは塩素系溶剤の安定剤や架橋剤とし

て用いられている化合物である。PGDEとSFの研究は以前から行われており，混合

させることでSFに柔軟性を付与する結果が得られている(42, 43)。PEGはエチレング

リコールが重合した化合物であり，界面活性剤や潤滑剤として用いられることが多い。

また, 高い水溶性および生体適合性を有し，様々な生体材料として用いられ，その用

途は多岐に及ぶ(70)。SFとPEGの研究も多く行われおり，SFと混合することで分解

性が向上することが知られている(38)。Asakuraらはこれら3種類の化合物を孔源と

して，SFと混合することで，エタノールを用いずにSFを不溶化させ, SFスポンジを

作製することに成功した。このSFスポンジと同様の作製方法を用いることで，人工

血管のコーティングにも応用することが可能である。さらに，これらの作製された3
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種類のスポンジは生体内で分解されやすい構造をしていることを核磁気共鳴装置を

用いて解析した(5)。 

	 以上のことから本章では, Glyc, PGDEおよびPEGの3種類の孔源を用いて不溶化

されたSFコーティングを用いて絹小口径人工血管を作製した。そして, 第1章と同様

に物性試験およびラットへの移植実験を行い，有用性について評価を行った。 
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材料および方法 

1. 絹小口径人工血管の作製 

1-1. 基盤 

	 第1章と同様の方法を用いてダブルラッセルで編まれた直径1.5 mmの小口径人工

血管の基盤を作製した。その後, セリシンを除去するため精練を行い, SFのみの基盤

を作製した。 

 

1-2. コーティング	  

	 SFコーティングの製造方法をFigure 1に示した。	 まず，作製された直径1.5 mm

の人工血管に1.5 mmのPTFE棒を挿入し，3種類の孔源，PEG,PGDEおよびGlycと

SF(2.5 % w/v)の重量比を1:1に調整した水溶液が入っているパイプの中に浸漬させ

た。パイプをガラス製デシケーターに入れ，人工血管表面から気泡が出てこなくなる

まで内部を100 hPaの減圧下に維持した。その後，人工血管を-20℃で一晩凍結させ

た。人工血管を3日間蒸留水のなかに浸漬させ, 3種類の孔源を完全に除去した。その

後，蒸留水を入れたパウチの中に入れ，密封保管した。滅菌はオートクレーブで120℃，

20分間行い，滅菌後は冷蔵庫(4℃)にて保管した。以後, 本章では，3種類の孔源を用

いて作製した絹小口径人工血管をそれぞれ, PEG-SF, PGDE-SFおよびGlyc-SFとし



 42 

た。また, ラットへの移植実験でコントロールとして使用する人工血管はSFのみの水

溶液に浸漬させ，その後，第1章と同様に70% エタノールに浸し不溶化処理を行った。

以後, 本章ではこの人工血管をEtOH-SFとした。 

 

2. 絹小口径人工血管の評価 

2-1. 形態観察 

	 作製した 4種類の人工血管はコーティング材がどのように付着しているかを観察

するため, SEMを用いて 1-1. と同様の方法で内・外表面を観察した。 

 

2-2. 生分解性試験 

	 4種類の人工血管(EtOH-SF, PEG-SF, PGDE-SFおよび Glyc-SF)をプロテアーゼ

14(1 U/ml)が含有しているリン酸緩衝食塩水中で 37℃, 24時間インキュベートした。

その後，SEMを用いて，1-1. と同様の方法で内・外表面を観察し，生分解前の画像

と比較した。 

 

2-3. 物性試験 

	 3種類の孔源を用いて作製した PEG-SF, PGDE-SFおよび Glyc-SFの吻合保持強
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度(N), 圧縮弾性率(N/min2)および周軸引張強度(N)を第 1章と同様に行った。 

 

3. 移植実験 

3-1. 供試動物 

	 雄 24頭, 雌 24頭の計 48頭の Sprague-Dawley(SD)ラット(体重 300-400g)の腹部

大動脈に EtOH-SF, PEG-SF, PGDE-SFおよび Glyc-SFの計 4種類の人工血管を移

植した。使用したラットは東京農工大学「実験動物指針及び動物実験の手引き」に基

づいて飼育，実験操作を実施した(承認番号：28-88)。 

 

3-2. 移植手技 

	 4種類の異なるコーティングで作製された小口径人工血管(直径1.5 mm 長さ3 cm)

を立体顕微鏡下(LEICA M60, Leica Microsystems)で48頭のラットの腹部大動脈に

移植した。移植2週間後に各６頭から，移植3ヶ月後に残りの6頭から各4種類の小口

径人工血管を摘出した。移植方法は第1章と同様に行った。 

 

4. 組織学的評価 

4-1. 小口径人工血管の取り出し 
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	 目的とする移植期間が経過した後，移植時と同様に麻酔処置をラットに施し，第１

章と同様の方法で人工血管を摘出し, メタノールにて固定した。その後, 3 cmの人工

血管中央部(1 cm)を長軸方向に切断し，そこから頭尾側方向にそれぞれ 4 mm幅で短

軸方向に切断した(Figure 3)。その後，第 1章と同様の方法で組織標本を作製した。 

 

4-2. 病理組織学的検査 

	 作製したパラフィン切片に定法に従いヘマトキシリン・エオジン(HE)染色および

マッソン・トリクローム(MTC)を実施した。免疫組織化学染色として, α-SMAマウス

抗ラットモノクローナル抗体(ニチレイバイオサイエンス社製)及びCD31マウス抗ラ

ットモノクローナル抗体（Lifespan BioSciences 社製）を一次抗体として使用し,次

に抗マウス IgG ビオチン付き二次抗体(ニチレイバイオサイエンス社製)に反応させ

た後, 発色として α-SMA には Vectastain ABC-AP(Vector laboratories 社製)を

CD31には ImmPACT DAB ペルオキシダーゼ基質キット(Vector laboratories社製)

を用いた。 

 

4-3. 組織侵入率 

	 光学顕微鏡(BZ-9000, KEYENCE)でMTC組織標本を観察し, グラフト内の膠原
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線維面積を測定し, 人工血管の面積との比率から画像解析ソフト(BZ-Ⅱ Dynamic 

Cell Count Ver. 1.01, KEYENCE)を用いて, 組織侵入率を計測した。人工血管の面

積と膠原線維面積の測定では, 人工血管面積はグラフト層と内膜層の部分を測定し

た。また膠原線維面積は, 上記人工血管面積内に認められる膠原線維部分とした。 

そして, それらの比率を算出し膠原線維の組織侵入率とした。 

 

4-4. 統計 

	 各種物性試験の結果および組織侵入率に関する統計学的な比較は, one-way 

ANOVAと Bonferroni法に基づいて実施した。これらのデータ解析には GraphPad 

Prism(Version 5.0a, エムデーエフ)を用いた。統計学的有意誤差水準は 5%とした。

計測数値は平均値±標準偏差で算出した。 
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結果 

1. 人工血管の形態観察 

	 コーティングを施す前の人工血管の基盤, EtOH-SF, PEG-SF, PGDE-SFおよび

Glyc-SFの内面および外面の形態のSEM写真をFigure 2 に示した。コーティングな

しの人工血管ではダブルラッセルで編み込まれている基盤が確認され，線維間の間隙

が明瞭に確認できた。EtOH-SF, PEG-SFおよびPGDE-SFの内表面および外表面の

コーティングは基盤を覆っていることが確認された。しかしながら，Glyc-SFでは内

表面のコーティングは十分だったが，外面には少量のコーティングしか付着していな

かった。同時にプロテアーゼ14を用いて37℃，24時間インキュベートした後の

EtOH-SF, PEG-SF, PGDE-SFおよびGlyc-SFの内面および外面を観察した。

EtOH-SFの24時間後のコーティング量は少なくなっていたが, 特にグラフトの内側

面でより多く残存していた。PEG-SFおよびPGDE-SFでは24時間後にわずかにコー

ティングは残っていたが，EtOH-SFと比べて少量であった。特にGlyc-SFでは，24

時間後のグラフトの内・外表面のコーティングは，ほぼ残存していなかった。 

 

2. 物性試験 

2-1. 吻合保持強度試験 
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	 PEG-SFの吻合保持強度は 6.073±1.426 N, PGDE-SFの吻合保持強度は 6.33±

0.755 N, Glyc-SFの吻合保持強度は 6.14±1.234 Nであった。3種類の人工血管の間

に有意差は認められなかった（Figure 4）。 

 

2-2. 圧縮弾性率試験 

	 PEG-SFの圧縮弾性率は 0.0215±0.0053 N/min2, PGDE-SFの圧縮弾性率は

0.0145±0.0033 N/min2, Glyc-SFの圧縮弾性率は 0.013±0.0027 N/min2であった。

PGDE-SFおよび Glyc-SFが PEG-SFと比べて，有意に圧縮弾性率が低かった

(Figure 5)。 

 

2-3. 周軸引張試験 

	 PEG-SFの周軸引張強度は 48.55±2.275 N, PGDE-SFの周軸引張強度は 46.035

±7.165 N, Glyc-SFの周軸引張強度は 48.552±2.275 Nであった。3種類の人工血管

の間に有意差は認められなかった(Figure 6)。 

 

3. 移植結果 

	 4種類の異なるコーティングを施した人工血管において，縫合部位に糸のほつれは
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認められず，また, コントロールできない出血などの合併症も認められなかった

(Figure 7)。移植を行った 48頭のすべてのラットで，後肢の麻痺や壊死などの副反

応は認められず，取り出し予定の期日まで生存していた。第 1章と同様に，移植 2

週間後および 3ヶ月後で閉塞は認められず，すべての症例において開存が確認された。

摘出時，人工血管に動脈瘤や肉芽腫形成などの異常所見は確認されなかった。 

 

4. 組織学的検査 

	 移植2週間後のHE染色では，EtOH-SFと比較して3種の孔源を使用して作製した人

工血管では，グラフトの周囲および内部に好中球，リンパ球，マクロファージおよび

線維芽細胞を含む炎症細胞が多く集簇していた。また，これらのグラフトの内腔は狭

くなっていたが，閉塞は確認されなかった(Figure 8)。移植3ヶ月後では，4種類の人

工血管で, グラフトの周囲および内部の炎症細胞が減少し，内腔表面に沿って厚い層

状の構造物が存在していた(Figure 9)。これらの層状の構造物は，第1章と同様に血

管内皮細胞，平滑筋細胞および弾性線維から構成されていた。また，4種類の人工血

管において，この層状の構造物の厚さに違いは認められず，内膜肥厚や血栓形成も確

認できなかった。移植2週間後のMTC染色では，膠原線維がグラフトの周囲に集まっ

ていた。特に，PEG-SF, PGDE-SFおよびGlyc-SFのグラフトの周囲にはEtOH-SF
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よりも多くの膠原線維が観察された。また，この現象はグラフトの内部についても同

様であった(Figure 10)。移植3ヶ月後では，4種類のグラフトの全てにおいてグラフ

ト周囲の膠原線維は減少していた。また, EtOH-SFにおいてはグラフト内部の膠原線

維は移植2週間後と比べて増加していたが，PEG-SF, PGDE-SFおよびGlyc-SFにお

いては変化していなかった(Figure 11)。移植2週間後のα-SMA染色において, 

EtOH-SFはグラフトの周囲に主に平滑筋細胞が集まっているのが観察されたが，

PEG-SF, PGDE-SFおよびGlyc-SFにおいては，平滑筋細胞はグラフトの内側の内腔

に沿って集まっていた(Figure 12)。移植3ヶ月後では，4種類のグラフトの全てにお

いてグラフトの内腔に平滑筋細胞が集まっていた。これらの平滑筋細胞の厚さにおい

て，4種類のグラフトの間に有意差は認められなかった(Figure 13)。 

	 血管内皮細胞のリモデリングを評価するため，移植した人工血管の中央部(10 mm)

を観察した。血管内皮細胞は移植2週間後では，いずれのグラフトにおいても観察す

る事は出来なかった。しかしながら移植3ヶ月後において，4種類のグラフトの全て

において血管内皮細胞が確認された。EtOH-SFおよびPEG-SFにおいては，血管内

皮細胞はグラフトの中央部に断続的に認められたが, PGDE-SFおよびGlyc-SFにお

いては，血管内皮細胞はグラフト中央部の全域に沿って，途切れる事なく繋がってい

る事が確認された(Figure 14）。 
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5. 組織侵入率 

	 移植２週間後の EtOH-SFの組織侵入率は 12.63±4.297%, PEG-SFの組織侵入率

は 17.44±6.687%, PGDE-SFの組織侵入率は 30.186±8.878%および Glyc-SFの組

織侵入率は 31.526±3.883%であった。一方，移植 3ヶ月後の EtOH-SFの組織侵入

率は 20.536±2.781%, PEG-SFの組織侵入率は 20.772±10.154%, PGDE-SFの組織

侵入率は39.648±8.151%およびGlyc-SFの組織侵入率は30.095±9.089%であった。

移植 2週間後では, EtOH-SFと PEG-SF(p < 0.05), EtOH-SFと PEG-SF(p < 0.01), 

EtOH-SFとGlyc-SF(p < 0.001)およびPEG-SFとGlyc-SF(p < 0.05)との間に有意差

が認められた。移植 3ヶ月後では，EtOH-SFと PEG-SF(p < 0.05)および EtOH-SF

と Glyc-SF(p < 0.05)との間に有意差が認められた (Figure 15)。 
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考察 

	 SFはその優れた機械的特性および生体適合性，更には，線維，粉末，フィルム，

ゲル，スポンジのような様々な形状に加工が可能な事から，有望な生体材料として使

用されてきた(38, 63)。特に，SFスポンジは人工血管のコーティング材料として，優

れた足場材料として使用されてきた(16)。一般に，SFスポンジで人工血管にコーテ

ィングをする際，SF水溶液を凍結乾燥させる事で固めていた。しかしながら，この

状態では水に溶けやすく，生体内に移植する場合に不溶化処理が必要であった。この

処置には主にエタノールが使用されていたが，それによって SFスポンジが硬く，分

解されにくくなり，リモデリングの遅れや移植した人工血管と自己血管との間に剛性

の不一致が生じ，内膜肥厚や血栓形成を生じさせる危険性があった(7)。そのため，

エタノールを使用せずに不溶化処理を行い，人工血管にコーティングを行う必要があ

った。そこで, 本章では孔源として PEG, PGDEおよび Glycを使用し，SF水溶液を

不溶化させコーティングを施した絹小口径人工血管を作製した。 

	 ダブルラッセルで編まれた人工血管は基盤とコーティングから構成されるが，基盤

全体をコーティングで覆うことにより，移植中の血液の漏出を防ぎ，縫合中の糸によ

る人工血管の裂開を防ぐ(71)。このコーティング材はグラフトの強度，硬さ，操作性

そして移植後の組織侵入に影響を及ぼすと考えられている(16)。本章においても第 1
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章と同様に，吻合保持強度，周軸引張強度，圧縮弾性率を測定し，PEG-SF, PGDE-SF

および Glyc-SFの強度と硬さについて調べた。移植前に吻合保持強度および周軸引

張強度を調べることは，移植時に縫合糸によってグラフトが縦方向に裂けないか，そ

して移植後の血流の拍動に耐えられるかを評価できるため，とても重要である。本章

では PEG-SF, PGDE-SFおよび Glyc-SFは過去の研究で作製された人工血管と比較

して移植に必要な強度を有していた(19, 71)。さらに，圧縮弾性率は PGDE-SFおよ

び Glyc-SFは PEG-SFよりも有意に低かった。低い弾性率は柔軟性があると考えら

れているため，PGDEおよび Glycは PEGに比べて SFに柔軟性を付与できる可能

性が示された。 

	 手術時の操作性および生物学的応答を調べるため，4種類の異なるコーティングを

施した人工血管をラットの腹部大動脈へそれぞれ移植した。コーティングの量および

濃度が高ければ高いほど操作性は良好になるが，移植後の組織侵入やリモデリングが

遅れる原因となる。本章ではコーティングに用いられた SFの濃度が 4種類とも 2.5%

に固定されていたため，操作性について明らかな違いは認められなかった。また，透

量試験は本章では行われなかったが，人工血管の移植時にクランプを外した後，わず

かな血液の漏出が吻合部およびグラフトから確認されたが，4種類のすべてのグラフ

トにおいて軽度の圧迫で止血のコントロールが可能であったため，移植には問題ない
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と考えられた。 

	 プロテアーゼ 14を用いた生分解性試験において，PEG-SF, PGDE-SFおよび

Glyc-SFのグラフト表面の SFの量が少なかった為，移植後の血漏れや動脈瘤の形成

などが懸念されたが，移植 2週間後および 3ヶ月後の摘出時に人工血管の破綻や変

形は確認されず，また，失血による死亡例も確認できなかったことからも本章で用い

たコーティング方法は小口径人工血管に対して有用であると考えられた。また, プロ

テアーゼ 14は SFの生分解性試験に主に用いられてきているが，哺乳類は生体内に

この酵素を保有しておらず，実験用に合成されたものであり(26)，本章の生分解性試

験において過剰に分解された可能性が考えられた。Fukayamaらの研究において，

絹小口径血管に用いるコーティング濃度を検討した際，2.5%濃度が最もリモデリン

グ能力が高く，操作性についても問題ないことが判明している(16)。その為，今現在，

絹小口径人工血管にコーティングを施す際の SF水溶液の濃度は 2.5%で統一されて

いる。しかしながら，この研究ではエタノールを用いて不溶化している為，コーティ

ングの SFは硬く分解されにくい状態であった。その為，本章で用いられたコーティ

ングを施した時には SF水溶液の濃度を上げて, 基盤全体を覆うことで移植時の血液

の漏出をさらに少なくすることが可能であると考えられた。 

	 移植 2週間後において，エタノールを用いないで不溶化処理した PEG-SF, 
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PGDE-SFおよびGlyc-SFではEtOH-SFと比較して炎症細胞の集簇および人工血管

内部への組織侵入率が高かった。より多くの細胞がグラフト内に侵入したことにより，

グラフト内腔がやや狭くなっていたが，PEG-SF, PGDE-SFおよび Glyc-SFで内膜

肥厚による狭小化や閉塞は認められなかった。また，平滑筋細胞のグラフト内腔への

集簇が PEG-SF, PGDE-SFおよび Glyc-SFで観察された。エタノールで不溶化処理

したEtOH-SFや第 1章で用いた人工血管ではこれらの反応は移植 3ヶ月後で観察さ

れたことから，PEG-SF, PGDE-SFおよび Glyc-SFはコーティング部分の SFが移

植後すぐに溶解して SFとしての効果を発揮し，平滑筋細胞の生産および伸展を促し

たと考えられた。移植 3ヶ月後において，EtOT-SFではグラフトへの組織侵入率は

移植 2週間後と比較して増加していたが，この結果は以前の研究で報告されたものと

同じ傾向を示している(16, 19)。一方，PEG-SF, PGDE-SFおよび Glyc-SFでは移植

2週間後と比較して，組織侵入率は殆ど変化が見られなかった。この結果からも移植

後 2週間以内にコーティング部分の SFが分解し，膠原線維がグラフト内部へ侵入し

てリモデリングが促進されたことが考えられた。 

	 移植 3ヶ月後において，人工血管の中央部で血管内皮細胞のリモデリングについて

評価を行った。血管内皮細胞が生着することで小口径部位でも血栓形成を抑制すると

考えられているため(62)，移植後の内皮化は開存率を高くする上で非常に重要である。
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本章では PGDE-SFおよび Glyc-SFで移植 3ヶ月後に人工血管の中央部の内皮化が

完了していた。長さが 30 mmの人工血管の中央部の内皮化は吻合部からの伸展，グ

ラフトの外側からの毛細血管の侵入(50)および血流中の血管内皮前駆細胞の接着な

どによって行われるが(40)，血管内皮細胞の下層に平滑筋細胞や膠原線維の組織侵入

が十分でなければ生着しないため(33)，移植後早期に分解され，リモデリング機能を

促進するコーティングは内皮化にとって非常に重要であると考えられた。 

	 本章の結果から，エタノールを用いないで不溶化処理を施したPEG-SF, PGDE-SF

および Glyc-SFは従来のコーティング法と比べて，生体内で分解されやすくリモデ

リング能力に優れていることが判明した。また，SFコーティングに不溶化処理する

ために用いる孔源としては，人工血管に柔軟性を付与でき，リモデリング能力にも優

れていた PGDEおよび Glycが PEGと比較してより優れていると考えられた。 
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小括 

	 これまでの絹小口径人工血管のコーティングにおいては，コーティングされた SF

にエタノールで不溶化処理を施すことで，移植後，生体内で早期に溶け出すことを防

ぎ，出血が起きないようにしていた。しかしながら，エタノールによって SFの構造

変化が誘発され，コーティング部分の SFが硬く分解されにくくなっていたことが考

えられた。そこで本章では 3種類の孔源として PEG, PGDEおよび Glycを用いて

SFを不溶化し，柔軟性のある分解されやすいコーティングを目指した。3種類の孔

源を用いたコーティングは移植後 2週間の時点で平滑筋細胞が人工血管の内腔面に

沿って集り，PGDE, Glycにおいては，移植後 3ヶ月の時点で人工血管の中央部が血

管内皮細胞によって覆われていた。また，圧縮弾性率が従来の SFコーティングと比

較して低く，特に PGDE, Glycにおいては PEGと比較して有意に低かった。以上の

結果から，エタノールを使用せず，PEG, PGDEおよび Glycで不溶化した SFコー

ティングは人工血管に柔軟性を付与し，移植後生体内ですぐに分解され，リモデリン

グを促すことが明らかとなった。さらに，3種類の孔源間では PGDE,Glycが PEG

よりも有用であることが判明した。 
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Figure 1 	 3種の孔源を用いて SFスポンジでコーティングした絹小口径人工血管	  

	 	 	 	 	 の作製過程 
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Figure 2 	 SFグラフトの内・外表面の SEM画像 

	 EtOH-SFは生分解性試験後もコーティング材が残存し，基盤の隙間を埋めていた

が，PEG-SFおよび PGDE-SFではコーティング材のほとんどが消失していた。ま

た, Glyc-SFではその傾向が顕著であった。Scale bar = 200µm 

SF 基盤のみ	

EtOH-SF:	分解前	

分解後	

PEG-SF:	分解前	

分解後	

PGDE-SF:	分解前	

	分解後	

分解後	

Glyc-SF:	分解前	

内表面	 外表面	
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Figure 3 摘出した SFグラフトの切り出し写真 

	 人工血管中央部(10 mm)は長軸方向に切り出しを行い，血管内皮細胞の評価に用い

た。そこから頭尾側方向に 4 mmで短軸方向に切り出し，一般的な形態観察および

膠原線維の組織侵入率の評価に用いた。 
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Figure 4 吻合保持強度試験 (n=6) 
 
	 3種類の人工血管の吻合保持強度に有意差は認められなかった。 
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Figure 5 圧縮弾性率試験 (n=6) 
 
	 PGDE-SFおよび Glyc−SFは PEG-SFと比較して有意に圧縮弾性率が低かった 
(p < 0.05)。 
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Figure 6 周軸引張強度試験 (n=6) 
 
	 3種類の人工血管の周軸引張強度に有意差は認められなかった。 
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Figure 7 移植時の人工血管の写真 

	 ラットの腹部大動脈へ移植した直後の人工血管(a), クランプを離した後の血流再

開後の人工血管(b)。血液は吻合部および人工血管から漏れ出てきたが，軽度の圧迫

で止血可能であった。 
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Figure 8 移植 2週間後の HE染色 

	 (a) EtOH-SF, (b) PEG-SF, (c) PGDE-SF, (d) Glyc-SFおよびこれらの高倍率像で

ある(e) EtOH-SF, (f) PEG-SF, (g) PGDE-SF, (h) Glyc-SFを示した。EtOH-SFと比

べて, PEG-SF, PGDE-SFおよびGlyc-SFでは, グラフト周囲と内部に多くの炎症細

胞が集簇していた。 
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Figure 9 移植 3ヶ月後の HE染色 

	 (a) EtOH-SF, (b) PEG-SF, (c) PGDE-SF, (d) Glyc-SFおよびこれらの高倍率像で

ある(e) EtOH-SF, (f) PEG-SF, (g) PGDE-SF, (h) Glyc-SFを示した。4種類の人工血

管で, グラフトの内側に層状構造物を認めた(2つの矢頭)。 
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Figure 10 移植 2週間後のMTC染色 

	 (a) EtOH-SF, (b) PEG-SF, (c) PGDE-SF, (d) Glyc-SFおよびこれらの高倍率像で

ある(e) EtOH-SF, (f) PEG-SF, (g) PGDE-SF, (h) Glyc-SFを示した。EtOH-SFと比

べて, PEG-SF, PGDE-SFおよびGlyc-SFでは, グラフト周囲と内部に多くの膠原線

維が集簇していた。 
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Figure 11 移植 3ヶ月後のMTC染色 

	 (a) EtOH-SF, (b) PEG-SF, (c) PGDE-SF, (d) Glyc-SFおよびこれらの高倍率像で

ある(e) EtOH-SF, (f) PEG-SF, (g) PGDE-SF, (h) Glyc-SFを示した。EtOH-SFでは

グラフト内部の膠原線維は移植 2週間後と比べて増加していたが, PEG-SF, 

PGDE-SFおよび Glyc-SFにおいては変化が認められなかった。 
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Figure 12 移植 2週間後のα-SMA染色 

	 (a) EtOH-SF, (b) PEG-SF, (c) PGDE-SF, (d) Glyc-SFおよびこれらの高倍率像で

ある(e) EtOH-SF, (f) PEG-SF, (g) PGDE-SF, (h) Glyc-SFを示した。グラフトの内

側の層状構造物を 2つの矢頭で示した。EtOH-SFはグラフトの内腔に平滑筋細胞は

確認できなかったが, PEG-SF, PGDE-SFおよびGlyc-SFではグラフトの内腔に沿っ

て集まっていた。 
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Figure 13 移植 3ヶ月後のα-SMA染色 

	 (a) EtOH-SF, (b) PEG-SF, (c) PGDE-SF, (d) Glyc-SFおよびこれらの高倍率像で

ある(e) EtOH-SF, (f) PEG-SF, (g) PGDE-SF, (h) Glyc-SFを示した。グラフトの内

側の層状構造物を 2つの矢頭で示した。4種類の全ての人工血管において, 内腔に平

滑筋細胞が集まっていた。 
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Figure 14 移植 3ヶ月後の CD31染色 

	 (a) EtOH-SF, (b) PEG-SF, (c) PGDE-SF, (d) Glyc-SFおよびこれらの高倍率像で

ある(e) EtOH-SF, (f) PEG-SF, (g) PGDE-SF, (h) Glyc-SFを示した。EtOH-SFおよ

びPEG-SFにおいては, 血管内皮細胞(矢印)はグラフト中央部に断続的に認められた

が, PGDE-SFおよび Glyc-SFでは, 血管内皮細胞はグラフト中央部の全域に沿って, 

途切れることなく繋がっていた。 



 71 

Figure 15 移植 2週間後および移植 3ヶ月後の膠原線維の組織侵入率 (n=6) 

	 移植 2週間後において, PEG-SF, PGDE-SFおよびGlyc-SFは EtOH-SFと比較し

て膠原線維の侵入率が有意に高かった(EtOH-SF vs PEG-SF, p < 0.05, EtOH-SF vs 

PGDE-SF, p < 0.01, EtOH-SF vs Glyc-SF, p < 0.001, PEG-SF vs Glyc-SF, p < 0.05)。

移植 3ヶ月後において, PGDE-SFおよび Glyc-SFは EtOH-SFと比較して膠原線維

の侵入率が有意に高かった(EtOH-SF vs PGDE-SF, p < 0.05, EtOH-SF vs Glyc-SF, 

p < 0.05)。 
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第 3 章  

 

 
ポリエステル基盤を用いた  

シルクフィブロインコーティングの検討  
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緒言 

	 繊維で編み込まれて作製された人工血管はコーティングをして表面を覆わなけれ

ば，移植時に血液の漏出が生じてしまう。この漏出を防ぐための方法として，患者自

身の血液を人工血管に浸し，基盤の隙間を埋めるプレクロッティングが行われている

(58)。しかしながら，操作が煩雑であることで手術時間が延長してしまうこと，ヘパ

リンを大量に投与されている手術の場合，および緊急事の対応が難しいなどといった

問題点があった。そのため，現在市販されている人工血管にはゼラチン(GEL)やコラ

ーゲンなどの素材を用いてあらかじめコーティングが施されているものがほとんど

である(13, 32)。コラーゲンやゼラチンは牛などから採取されるために，生物材料に

付随する感染の危険性があり，また，移植した際の炎症反応も問題となる。このこと

からも非生物材料により繊維の隙間を充填する方法が望まれている。しかしながら, 

中・大口径の部位であれば，拍動する血流に耐えうる強度があれば，長期の開存は通

常達成されるが, 小口径の部位においては，どのような素材のコーティング材が適し

ているのかについては，未だ結論が出ていない(52)。 

	 そこで，我々は SFに着目し，小口径人工血管の基盤とコーティングに SFを用い

て研究を続けてきた。しかしながら, SFをコーティング材として用いた際に, SFが

硬く分解されづらい構造に変化するという問題点があった。実際に，絹基盤にゼラチ



 74 

ンと SFでそれぞれコーティングを施した時の圧縮弾性率は，SFはゼラチンに比べ

て 3倍もの硬さを有していた(19)。硬く分解されにくいコーティングでは，移植時に

自己血管とのコンプライアンスの不一致による内膜肥厚やリモデリングが遅れる事

で，人工血管の内膜に血管内皮細胞が生着できず，血栓形成を引き起こす可能性があ

る(7, 24, 35, 53)。 

	 そこで第 1章および第 2章で SFコーティングの改良を行った。不溶化処理にエタ

ノールを使用せず，孔源として PGDEおよび Glycを用いることで SFが不溶化し，

人工血管から血液の漏出を防ぐだけでなく，柔軟性や生分解性が向上することが判明

した。しかしながら，第 1章および第 2章で用いられた基盤は SFが使用されており，

コーティング部分の SFが分解された後も基盤の SFがリモデリングに寄与している

可能性が考えられた。そのため，純粋なコーティングとしての SFを評価していたと

は言い難い。そこで本章では，基盤の繊維に SFを使用せず，大・中口径で臨床応用

されているポリエステル(PET)を用いた。そして，コーティング部分に第２章で使用

された Glycを孔源として用いて不溶化処理を行い，小口径人工血管を作製した。 

また，コントロール群としては PET基盤にゼラチン(GEL)をコーティングしたもの

を作製した。そして，第 1章及び第 2章と同様に物性試験と生体内移植を行い改良

された SFコーティング単独での評価を行うことを目的とした。 
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材料と方法 

1. 絹小口径人工血管の作製 

1-1. 基盤 

	 第1章および第2章と同様の方法を用いてダブルラッセルで編まれたポリエステル

繊維(PET)で，直径1.5 mmの小口径人工血管の基盤を作製した。 

 

1-2. コーティング	  

	 SFコーティングは第2章と同様の方法を用いて作製した。まず，作製された直径1.5 

mmの人工血管に1.5 mmのPTFE棒を挿入し，GlycとSF(2.5 % w/v)の重量比を1:1に調整

した水溶液が入っているパイプの中に浸漬させた。パイプをガラス製デシケーターに

入れ，人工血管表面から気泡が出てこなくなるまで内部を100 hPaの減圧下に維持し

た。その後，人工血管を-20℃で一晩凍結させた。次に，蒸留水のなかに浸漬させGlyc

を完全に除去した。その後，蒸留水を入れたパウチの中に入れ，密封保管した。滅菌

はオートクレーブで120℃，20分間行い，滅菌後は冷蔵庫(4℃)にて保管した。次に，

ゼラチンでコーティングされた PETグラフトの作製を行った。ゼラチン

(MediGelatin, Nippi)を60℃で4時間の条件下で，蒸留水に溶解して3%(w/v)のゼラチ

ン水溶液を調整した(21)。その後，基盤をゼラチン水溶液の中に60℃で30分間浸漬し
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た。更に，不溶化処理のため10%グルタルアルデヒドを用いて室温で30分間架橋し，

その後グルタルアルデヒドを除去するために70%エタノール水溶液に10分間ずつ3

回浸漬した。最後にパウチに入れて密封し，オートクレーブにて120℃で20分間滅菌

した(19) (72)。以後, 本章では，Glycを用いてSFコーティングして作製したPET製小

口径人工血管をGlyc-SFとし，ゼラチンでコーティングしたPET製小口径人工血管を

GELとした。 

 

2. 絹小口径人工血管の評価 

2-1. 形態観察 

	 作製した 2種類の人工血管はコーティング材がどのように付着しているかを観察

するため, SEMを用いて第 2章と同様の方法で内・外表面を観察した。 

 

2-2. 生分解性試験 

	 2種類の人工血管(Glyc-SFおよびGEL)をプロテアーゼ 14(1U/ml)が含まれたリン

酸緩衝食塩水中で 37℃にてインキュベートした。その後，1, 3, 5および 7日目に取

り出して乾燥させた。その後，SEMを用いて，第２章と同様の方法で内・外表面を

観察し，生分解前の画像と比較した。 
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2-3. 物性試験 

	 Glyc-SFおよびGELの２種類の人工血管の吻合保持強度(N), 圧縮弾性率(N/min2), 

周軸引張強度(N)および透水量試験(ml/min/5cm)を第 1章および第 2章と同様に行っ

た。 

 

3. 移植実験 

3-1. 供試動物 

	 雄 12頭, 雌 12頭，計 24頭の Sprague-Dawley(SD)ラット(体重 300-400g)の腹部

大動脈に Glyc-SFおよび GELの計 2種類の人工血管を移植した。使用したラットは

東京農工大学「実験動物指針及び動物実験の手引き」に基づいて飼育，実験操作を実

施した(承認番号：30-9)。 

 

3-2. 移植手技 

	 2種類の異なるコーティングで作製された小口径人工血管(直径1.5 mm, 長さ1cm 

および3 cm)を立体顕微鏡下(LEICA M60, Leica Microsystems)で24頭のラットの腹 

部大動脈に移植した。移植2週間後に長さ1 cmの人工血管を各6頭から，移植3ヶ月後 

に長さ3 cmの人工血管を各残りの6頭から摘出した。移植方法は第1章および第2章と 
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同様に行った。 

 

4. 組織学的評価 

4-1. 小口径人工血管の取り出し 

	 目的とする移植期間が経過した後，移植時と同様に麻酔処置をラットに施し，第 1

章および第 2章と同様の方法で人工血管を摘出しメタノールにて固定した。その後，

長さ 1 cmの人工血管は中央部 4 mmを短軸方向に切断し，長さ 3 cmの人工血管中

央部(1 cm)を長軸方向に切断し，そこから頭尾側方向にそれぞれ 4 mm幅で短軸方向

に切断した。その後，第 1章および第 2章と同様の方法で組織標本を作製した。 

 

4-2. 病理組織学的検査 

	 作製したパラフィン切片に定法に従いHE染色, MTC染色およびEVG染色を実施

した。免疫組織化学染色として, α-SMA マウス抗ラットモノクローナル抗体(ニチレ

イバイオサイエンス社製)，CD31 マウス抗ラットモノクローナル抗体(Lifespan 

BioSciences社製)およびCD68抗ラット抗体(BIO-RAD 社製)を一次抗体として使用し, 

次に抗マウス IgGビオチン付き二次抗体(ニチレイバイオサイエンス社製)に反応させ

た後, 発色として ImmPACT DAB ペルオキシダーゼ基質キット(Vector laboratories社
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製)を用いた。 

 

4-3. 組織侵入率 

	 第1章および第2章と同様に光学顕微鏡(BZ-9000, KEYENCE)でMTC染色票本を

観察し, グラフト内の膠原線維面積を測定し, 人工血管の面積との比率から画像解析

ソフト(BZ-Ⅱ Dynamic Cell Count Ver. 1.01, KEYENCE)を用いて, 組織侵入率を

計測した。 

 

4-4. マクロファージ侵入率 

	 光学顕微鏡(BZ-9000, KEYENCE)でCD68染色標本を観察し, グラフト内のマク

ロファージ面積を測定し, 人工血管の面積との比率から画像解析ソフト(BZ-Ⅱ 

Dynamic Cell Count Ver. 1.01, KEYENCE)を用いて, マクロファージ侵入率を計測

した。 

 

4-5. 統計 

	 得られた物性試験結果の統計学的な比較は，Student’s t-testを使用した。また, 組

織侵入率およびマクロファージ侵入率に関する統計学的な比較は, one-way ANOVA

と Bonferroni法に基づいて実施した。これらのデータ解析には GraphPad 
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Prism(Version 5.0a, エムデーエフ)を用いた。統計学的有意誤差水準は 5%とした。

計測数値は平均値±標準偏差で算出した。  



 81 

結果 

1. 人工血管の形態観察 

	 プロテアーゼ14で分解した後のGlyc-SFおよびGELでコーティングしたPETグラフ

トの内面および外面の形態のSEM写真をFigure 1 に示した。コーティングなしの人

工血管ではダブルラッセルで編み込まれている基盤が確認され，編み込みの間には大

きな隙間が観察された。プロテアーゼ14で分解する前(0 day)のGlyc-SFおよびGEL

の内表面および外表面のコーティングは基盤全体を覆っているのが確認された。しか

しながら，Glyc-SFでは外表面のコーティングは十分だったが，内面ではコーティン

グ量が減少していた。続いて，プロテアーゼ14を用いて37℃，3日間および7日間イ

ンキュベートした後のGlyc-SFおよびGELの内面および外面を観察した。3日後の

Glyc-SFではグラフトの内および外面の両方でコーティング量は大幅に減っており，

基盤にわずかに付着している程度であった。GELでもコーティングの減少が認めら

れたが，外面ではGlyc-SFに比べて多く残存していた。7日後のGlyc-SFでは，グラフ

トの内・外面のコーティングは，ほぼ残存していなかった。一方，GELのでは，内

面ではほぼコーティングは消えていたが，外面では基盤の繊維の間隙にコーティング

材が残存しているのが認められた。 
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2. 物性試験 

2-1. 吻合保持強度試験 

	 GELの吻合保持強度は6.772±1.566 N, Glyc-SFの吻合保持強度は7.20±2.416 N

であった。2種類の人工血管の間に有意差は認められなかった(Figure 2 (a))。 

 

2-2. 圧縮弾性率試験 

	 GELの圧縮弾性率は 0.0173±0.0032 N/min2, Glyc-SFの圧縮弾性率は 0.0218±

0.0044 N/min2であった。2種類の人工血管の間に有意差は認められなかった(Figure 

2 (b))。 

 

2-3. 周軸引張試験 

	 GELの周軸引張強度は57.023±7.219 N, Glyc-SFの周軸引張強度は57.513±

7.889 Nであった。2種類の人工血管の間に有意差は認められなかった(Figure 2 (c))。 

 

2-4. 透水量試験 

	 GELの透水量は 41.2±5.115 ml, Glyc-SFの透水量は 52.88±0.24 mlであった。

Glyc-SFが GELに比べて有意に透水量が高かった(p < 0.05)(Figure 2 (d))。 
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3. 移植結果 

	 2種類の異なるコーティングを施した PETグラフトにおいて，縫合部位に糸のほ

つれは認められず，また, コントロールできない出血などの合併症も認められなかっ

た(Figure 3)。移植が終了し，再び血流を再開した後，GELにおいて，出血はおもに

吻合部からのみであったが，Glyc-SFでは，吻合部と人工血管の基盤の隙間からも血

液の漏出が生じたが，綿棒による軽度の圧迫で止血可能であった。移植を行った 24

頭のすべてのラットで，後肢の麻痺や壊死などの副反応は認められず，取り出し予定

の期日まで生存していた。移植 2週間後では，閉塞は 1例も認められず，すべての

症例において開存が確認されたが，移植 3ヶ月後では，GELにおいて，6例中 2例

で閉塞が確認された。また，移植２週間後および 3ヶ月後の摘出時に人工血管に動脈

瘤や肉芽腫形成などの異常所見は認められず，全ての人工血管は薄い脂肪の層と周囲

組織によって覆われていた(Figure 4)。さらに，人工血管は周囲組織からの剥離は容

易で，わずかに出血するのみであった。 

 

4. 組織学的検査 

	 移植 2週間後の HE染色では，GELと比較して Glyc-SFでは，グラフトの周囲お
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よび内部に好中球，リンパ球，マクロファージおよび線維芽細胞を含む炎症細胞が多

く集簇していた(Figure 5)。さらに，Glyc-SFはコーティングが殆ど残っていなかっ

たが，GELではグラフトの内部にコーティング材であるゼラチンの残存が認められ

た。MTC染色において，GELでは膠原線維はグラフトの外側にわずかにしか観察出

来ず，グラフト内部への侵入もわずかであった。一方，Glyc-SFでは膠原線維がグラ

フトの外周に集簇するだけでなく，内部へ侵入し，PET繊維の間に膠原線維が入り

込んでいる像も確認された(Figure 6)。α-SMA染色では，Glyc-SFにおいて平滑筋細

胞がグラフトの内部に観察されるだけでなく，第 2章の絹基盤の時と同様に， 

グラフトの内腔に沿って集まっていた。しかしながら，GELにおいてはグラフトの

外周および内部で平滑筋細胞の存在は確認出来なかった(Figure 7)。CD31および

EVG染色において，2種類のグラフトで血管内皮細胞および弾性線維を確認するこ

とはできなかった。CD68染色において，Glyc-SFは GLEと比較して，より多くの

マクロファージがグラフトの内部に出現していることが確認できた。 

	 移植3ヶ月後のHE染色では， Glyc-SFのグラフトにおいて，リンパ球，マクロフ

ァージおよび好中球などの炎症細胞がグラフトの周囲および内部で減少していた。ま

た，第1章および第2章と同様に厚い層状の構造物がグラフトの内腔面に沿って確認

された。一方，GELにおいて，移植2週間後と比較して好中球やリンパ球は減少して
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いるものの，マクロファージは依然としてグラフトの内部に多く存在し，コーティン

グ材であるゼラチンも減少していたが, ポリエステル繊維の間に残存していた。

Glyc-SFと同様に層状の構造物が内腔面に沿って確認されたが，Glyc-SFにくらべて

薄かった。またフィブリン塊と血小板および血球成分で構成された血栓形成と膠原線

維と平滑筋細胞が集簇した内膜肥厚が1例ずつ確認された(Figure 8)。平滑筋細胞およ

び血管内皮細胞を観察するためにグラフトの中央部(10 mm)を評価した。平滑筋細胞

はGELおよびGlyc-SFの両方でグラフトの内腔面に沿って集まっていた。一方， GEL

では血管内皮細胞は内腔面に確認できなかったが，Glyc-SFでは血管内皮細胞が途切

れずにグラフトの内腔面を覆っているのが確認された(Figure 9)。 

 

5. 膠原線維の組織侵入率 

	 移植 2週間後のGELの組織侵入率は 5.908±2.682%およびGlyc-SFの組織侵入率

は 13.836±2.978%であった。一方，移植後 3ヶ月の GELの組織侵入率は 22.503±

5.353%および Glyc-SFの組織侵入率は 38.109±8.501%であった。移植 2週間後で

は, GELと Glyc-SFの間に有意差は認められなかった。移植 3ヶ月後では，GELと

Glyc-SFとの間に有意差が認められた(p < 0.05)(Figure 15 (a))。 
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6. マクロファージ侵入率 

	 移植 2週間後の GELのマクロファージ侵入率は 6.774±1.43%および Glyc-SFの

マクロファージ侵入率は 13.536±6.009%であった。一方，移植 3ヶ月後の GELの

マクロファージ侵入率は 4.481±2.657%および Glyc-SFのマクロファージ侵入率は

3.007±1.603%であった。移植 2週間後およびで 3ヶ月後では, GELと Glyc-SFの

間に有意差は認められなかった。一方， Glyc-SFにおいて，移植 2週間後と移植 3

ヶ月後の間に有意差が認められた(p < 0.05)(Figure 15 (b)）。 
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考察 

 現在，商業用として広く使用されている人工血管はポリエステル基盤にゼラチンで

コーティングしたものであり，主に中・大口径の部位で使用されている(13, 32)。ゼ

ラチンはコラーゲンの誘導体であり，生体適合性，親水性および生分解性を持ってい

る(59)。また, ゼラチンには豊富なインテグリン結合部位が含まれているため，移植

後に細胞の接着，遊走および分化を助ける働きをもっている(47, 69)。しかしながら，

ゼラチンのみを人工血管の足場として用いても，引張強度が低いことや急速な変形を

もたらすことから，人工血管グラフトとしての使用には適していないことが示されて

いる(20, 54)。そのため，おもにコーティング材として商業用として広く使用されて

いる。しかし，現在市販されている人工血管を小口径の部位に用いたとしても，すぐ

に閉塞してしまう。そこで，我々はSFを基盤とコーティングに使用することで，小

口径人工血管の開発を行ってきたが，コーティングに使用するSFについては，未だ

改良の余地があった。そこで，第1章および第2章でコーティングの改良を試みたが，

基盤にもSFを使用していたため，本来のコーティングのみのSFの評価がされていな

かった。そのため，本章では中・大口径で広く使用されているポリエステルを基盤の

繊維として使用し，第1章および第2章で改良されたSFコーティングと組み合わせる

ことで，純粋なSFコーティングについての評価を行った。 
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	 プロテアーゼ14を用いたGlyc-SFおよびGELコーティングの分解試験において，そ

れぞれ違いが認められた。分解前のGlyc-SFおよびGELではポリエステル基盤の繊維

にもしっかり付着し，基盤の編み目をしっかり覆っていた。しかし，Glyc-SFのコー

ティング表面には一部，亀裂が生じていた。一方，GELについては滑らかな表面で

あった。分解前のコーティング状態はゼラチンの方が良好に思えたが，SEM写真の

観察のために両方の人工血管を乾燥状態に保ったため，SFコーティングに亀裂が入

った可能性が考えられた。Glyc-SFはラットに移植するまでは含水状態で保存して，

水和状態を保つためこのような変化は移植時時には起きないと考えられた。分解3日

および7日後にGlyc-SFはしっかりと内・外表面のコーティングは分解されていたが，

GELでは外表面にコーティングの一部が残存していたことから，Glyc−SFのほうが

GELよりも分解されやすいコーティングであることが示された。 

	 人工血管におけるコーティングの量や材質は人工血管の強度や操作性に影響を与

える(16)。そのため，移植前に物性試験を行い，人工血管の評価を行うことは非常に

重要である。本章で作製されたGlyc−SFとGELの吻合保持強度および周軸引張強度

は第1章および第2章で作製された人工血管と同等の強度を保ち，移植に必要な強度

を有していた(19, 71)。また，圧縮弾性率試験においてGlyc-SFはGELと同等の値を

示した。以前の報告では，アルコールでSFを不溶化処理した人工血管はゼラチンコ
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ーティングと比較して約3倍の硬度を有していた。したがって，第2章で作製された

Glyc-SFコーティング方法はポリエステル基盤においても柔軟性を付与できる可能

性が示された。透水量試験においてGlyc-SFはGELと比較して有意に透水量が多かっ

た。これはSEM写真でGlyc-SFの内側面のコーティング量が少ないことに起因すると

考えられたが，移植時に漏出する血液は軽度の圧迫でコントロールできたことから，

移植には問題ないと考えられた。 

	 移植2週間後では，GELで血栓形成などによる閉塞は確認できなかったが，移植3

ヶ月後では血栓形成と内膜肥厚による閉塞が認められた。これらは, 血管内皮細胞の

欠如および人工血管と自己血管とのコンプライアンスの違いによる血流の乱れが原

因であると考えられた(3, 9, 30)。本章において，血管内皮細胞および平滑筋細胞は3 

cm人工血管の中央部の全域に沿って確認された。過去の研究で,血管内皮細胞増殖因

子（VEGF）を組み込んだ遺伝子組み換えSFを用いて作製された3 cmの人工血管を

ラットの腹部大動脈へ移植した際に，移植3ヶ月後でも血管内皮細胞は島状に点在す

るのみであった(17)。その実験では，コーティングの不溶化処理にエタノールが使用

されていたため，移植後に生体内での分解が遅延し，リモデリングが遅れている可能

性が考えられた。本章で使用したコーティング方法であれば，従来の大口径ポリエス
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テル繊維であっても分解されやすいSFコーティングを施すことで，小口径の部位に

おいても高い開存性を示す可能性が示された。 

	 移植2週間後および3ヶ月後において, GELと比較してGlyc-SFの組織侵入率は高く，

ポリエステル繊維の間隙にもしっかり膠原線維が侵入していたのが確認された。また，

移植2週間後の時点で第2章と同様に平滑筋細胞がグラフトの内腔面に集簇していた

ことからもSFが早期に分解され，ポリエステルの基盤であっても，早期のリモデリ

ングに貢献できることがわかった。しかしながら，第2章で用いたSF基盤にGlycで不

溶化処理した人工血管と比べた場合には, 膠原線維の組織侵入率は低かった。このこ

とから，SF基盤が細胞の浸潤やリモデリングに寄与している可能性が示され，本章

ではコーティング部分のみのSFのリモデリング能力について評価することが可能で

あった。 

	 移植2週間後のマクロファージの侵入率はGELと比べてGlyc-SFで高かった。SFの

分解および吸収にはマクロファージが大きな役割を担うことが報告されていること

からも(14)，移植後早期に分解されたSFが細胞の遊走を促し，自己組織へのリモデリ

ングに寄与したことが考えられた。さらに, Glyc-SFにおいて移植2週間後と3ヶ月後

で比較した場合，移植3ヶ月後でマクロファージの侵入率が有意に減少していたこと

から，移植3ヶ月の時点においてはポリエステル基盤においてもリモデリングが既に
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完了していたことが考えられた。そのため，今後，ラットを用いた生体内評価につい

ては，従来の中期的な評価である3ヶ月から観察期間をより早めることで人工血管中

央部におけるリモデリングについての評価が可能になるかもしれない。 
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小括 

	 柔軟性があり分解されやすいコーティングに改良するため，人工血管をラットへ移

植して, リモデリング能力について評価した。しかし, 第1章および第2章において, 

基盤の部分にもSFを用いて作製していたため，移植後のリモデリングの評価につい

ては，純粋にコーティング部分のSFの評価ができていたとは言い難い。そこで，本

章では中・大口径人工血管で主に臨床応用されているポリエステルを用いて基盤を作

製し，第2章で良好な結果の得られたGlyc-SFコーティングを施し，リモデリング能

力について評価を行った。本章のコントロール群には中・大口径人工血管で主に使用

されているゼラチンをコーティング材として用いた。移植後に病理組織学的検査にて，

Glyc-SFコーティングを施した人工血管は基盤がポリエステルであっても絹基盤の

時と同様のリモデリング能力を発揮した。また，分解されやすいSFを用いることで，

ポリエステル繊維の隙間にも組織が侵入し自己組織へのリモデリングができること

が判明した。このことから，小口径人工血管において移植後のリモデリングにはコー

ティングの部分の分解能力が大きく影響を与えていると考えられ，新たなSFコーテ

ィングを用いることによって，既存の繊維を用いた基盤であっても小口径人工血管と

して有用であることが判明した。 
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Figure 1 Glyc-SF GEL PET   
        SEM  

7 Glyc-SF

GEL
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Figure 2 吻合保持強度試験(a), 圧縮弾性率試験(b), 周軸引張試験(c)および	  

	 	 	 	 	 透水量試験(d) (各々n=5) 

	 吻合保持強度，圧縮弾性率および周軸引張強度においてGlyc-SFとGELの間に有意

な差は認められなかったが，透水量においてはGlyc-SFはGELと比べて，有意に透水

量が高かった。 

 

 



 95 

 

 

Figure 3 血管クランプを解除した直後のGlyc-SFおよびGEL 

	 血管クランプを離した直後にGEL(a)は吻合部からのみの出血が認められたが，

Glyc-SF(b)ではグラフト基盤からの血液の漏出が認められた。しかしながら，全ての

人工血管おいて軽度の圧迫により止血は可能であった。 
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Figure 4 移植2週間後のGEL(a), Glyc-SF(b)および移植3ヶ月後のGEL(c),  

         Glyc-SF(d) 

  屈曲，裂開，肉芽腫，血腫および動脈瘤の形成などの副反応は認められなかった。

人工血管の摘出時の肉眼的な所見においてGELとGlyc-SFで違いは認められなかっ

た。周囲組織から人工血管の剥離は容易で，出血は軽度であった。 
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Figure 5 移植 2週間後の HE染色 

	 GEL (a) およびその高倍率像である(b)と Glyc-SF(c) およびこの高倍率像である

(d)を示した。Glyc-SFでは, リンパ球, マクロファージおよび線維芽細胞などがグラ

フトの周囲および内部に GELと比べて多く集簇していた(丸印)。また, GELではグ

ラフトの内部にコーティング剤であるゼラチンが残存していた(矢印)。 
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Figure 6 移植2週間後のMTC染色 

	 GEL (a) およびその高倍率像である(b)とGlyc-SF(c) およびこの高倍率像である

(d)を示した。GELでは膠原線維はグラフトの外側にわずかにしか観察されなかった

が, Glyc-SFにおいては, 膠原線維はグラフトの外周に集簇するだけでなく, グラフ

ト内部へも侵入し, ポリエステル繊維の隙間にも入り込んでいた(丸印)。 
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Figure 7 移植2週間後のα-SMA染色 

	 GEL (a) およびその高倍率像である(b)とGlyc-SF(c) およびこの高倍率像である

(d)を示した。矢印は人工血管の内腔面に沿って認められた平滑筋細胞を示している。 

Glyc-SFにおいて平滑筋細胞がグラフトの内部に観察されるだけでなく，グラフトの

内腔に沿って集まっていた。しかしながら，GELにおいてはグラフトの外周および

内部で平滑筋細胞の存在は確認出来なかった。  
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Figure 8 移植3ヶ月後のHE染色 

	 GEL(a)およびその高倍率(b), Glyc-SF(c)およびその高倍率(d)。血栓が形成された

GEL(e)および血栓を矢印で示した(f)。内膜肥厚したGEL(g)およびそれを点線で囲っ

た(h)。  
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Figure 9 移植 3ヶ月後の人工血管中央部の長軸像 

	 GELの α-SMA染色(a)および CD31染色(b)と Glyc-SFの α-SMA染色(c)および

CD31染色(d)を示した。平滑筋細胞は点線で囲み，血管内皮細胞は矢印で示した。 
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Figure 10  2種類の人工血管における移植 2週間後および 3ヶ月後の膠原線維の組	  

	 	 	 	 	 	 織侵入率(a)と移植 2週間後および 3ヶ月後のマクロファージ侵入率(b) 

	 両方の人工血管において，移植 3ヶ月後の組織侵入率は移植 2週間後と比較して

有意に高かった。また, 移植 3ヶ月後においては Glyc-SFの組織侵入率は GELと比

べて有意に高かった。GELのマクロファージ侵入率は移植 2週間後と移植 3ヶ月後

で有意差は認められなかった。しかしながら，Glyc-SFにおいて移植 3ヶ月後のマク

ロファージ発現率は移植 2週間後と比較して有意に低かった。 
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第 4 章  

 

 
絹小口径人工血管における  

犬を用いた生体内評価  
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緒言 

	 我々は作製した絹小口径人工血管を生体内へ移植し，評価を行うことで，その改良

を続けてきた。しかしながら，これらの実験のほとんどがラットの腹部大動脈を用い

て行われているものであった(14, 16, 17, 19, 71)。他の研究においても，SFを用いて

作製された人工血管は生体内で，高い開存率およびリモデリング能力を示している

(11, 15, 37)が，いずれもラットの腹部大動脈での評価であり，人医療での臨床応用

を考えた場合，より大きな動物モデルでの生体内評価を行うことが SF製の人工血管

での課題であった(26)。過去においてラット以外で生体内評価を行なった報告がなさ

れている。Deryaらは直径 3 mmのダブルラッセルで編まれた人工血管をビーグル

の頸動脈へ移植し，生体内評価を行なったが，5例中 1例では 1年以上の開存が認め

られたが，グラフト内腔の内皮化は不完全であった(6)。また，Hagaらも同様にダブ

ルラッセルで編まれたSF製の人工血管をビーグルの頸動脈へ移植して開存率を調査

するために，コントロールとして PTFE製の人工血管も同時に移植し比較した(22)。

しかしながら，SF製人工血管は PTFE製人工血管と比較して開存率に有意な違いは

得られなかった。犬は他の動物種と比較して血液が凝固しやすいと言われているため

(57)，移植後に SF製の人工血管であっても凝固を防ぐことができなかったことが考

えられた。 
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	 本来 SFには自己組織の遊走や抗血栓作用を有し，様々な組織工学に応用されてい

る。しかしながら，硬く分解されにくい状態の SFが人工血管の周囲を覆うことでそ

の効果が十分に発揮できないことが考えられた。そこで第 1章〜第 3章で分解され

やすく，早期にリモデリングが可能な人工血管の作製を目指し，コーティングの改良

を行ってきたが，これまでの生体内評価は全てラットの腹部大動脈で行ってきた。 

	 そこで，本章では Glycを用いて不溶化処理した SFコーティングで覆った小口径

人工血管を犬に移植した。そして，移植後に開存率および病理組織検査を行うことで，

本研究で作製したコーティング方法により，ラットよりも大きな動物モデルにおいて

も，高い開存率およびリモデリング能力の向上が可能かを検討した。 
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材料および方法 

1. 絹小口径人工血管の作製 

1-1. 基盤 

	 第1章および第2章と同様の方法を用いてダブルラッセルで編まれた直径3.5 mmの

小口径人工血管の基盤を作成した。その後, セリシンを除去するため精練を行い, SF

のみの基盤を作製した。 

 

1-2. コーティング	  

	 第2章と同様の方法でGlycを用いて不溶化処理を施し，直径3.5 mmの人工血管に

SFコーティングを行った。その後，オートクレーブで120℃，20分間行い，滅菌後は

冷蔵庫（4℃）にて保管した。以後, 本章では，作製された絹小口径人工血管をGlyc-SF

とした。 

 

2. 移植実験 

2-1. 供試動物 

	 6頭のビーグル犬, 雄, 体重 9-12 kgの大腿動脈にGlyc-SFの人工血管を移植した。

使用したビーグルは東京農工大学「実験動物指針及び動物実験の手引き」に基づいて
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飼育，実験操作を実施した(承認番号：29-38）。 

 

2-2. 移植手技 

	 立体顕微鏡下で6頭のビーグル犬の大腿動脈にGlyc-SF（直径3.5mm, 長さ4 cm）

を移植した(Figure 1）。移植 3ヶ月後, 移植 5ヶ月後および移植 1年後に,各 2頭から

小口径人工血管を摘出した。麻酔前投薬としての鎮痛および鎮静目的で酒石酸ブトル

ファノール(ベトルファール，明治製菓ファルマ株式会社)0.2 mg/kgおよびミダゾラ

ム(ミダゾラム注 10mg「サンド」, SANDOZ)0.1 mg/kgを静脈内に投与した。その

後，プロポフォール(プロポフォール静注 1％ 50 mL「FK」, フレゼニウスカービジ

ャパン株式会社)6 mg/kg を気管内挿管が可能になるまで投与した。麻酔の維持はイ

ソフルランと酸素を混合させて，気管内チューブを介して人工呼吸で管理した。大腿

動脈を注意深く露出させた後，分枝血管を 3-0 絹糸で結紮した。ヘパリン(ヘパリン

ナトリウム注, エイワイファーマ株式会社)100 IU/kgを静脈内に投与した後，大腿動

脈の近位および遠位の 2箇所に血管用クランプを装着して血流を遮断した。その後遮

断部位を切断し，7-0 モノフィラメントポリフッ化ビニリデン縫合糸(PREMIO 7-0, 

PETERS Surgical社)を用いて端々吻合術で Glyc-SFを大腿動脈に移植した。遠位の

クランプをゆっくり解放し，グラフト内の空気を追い出した後，近位のクランプも解
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除した。血液の漏出がないことを十分に確認した後に，定法に従い閉創した。アモキ

シシリン(パセトシン錠 250, アスペンジャパン株式会社)を感染予防のために，術後

1日目から 7日目まで，1日 2回経口投与した。また, クロピドグレル(クロピドグレ

ル錠「テバ」, 武田テバファーマ株式会社)を 1 日 1 回，目的とする摘出期間まで経

口投与した。 

 

2-3 人工血管のエコー検査 

	 移植後の人工血管のエコー検査は，超音波画像診断装置(Prosound α-10, 日立アロ

カメディカル)を用いて，プロポフォール(プロポフォール静注 1％ 50 mL「FK」, フ

レゼニウスカービジャパン株式会社)を静脈内に投与し，鎮静下にて実施した。プロ

ーブは 7.5-MHzのリニア型(電子リニア探触子，日立アロカメディカル)を用いた。B

モードを用いて血管内部の構造，カラードプラを用いて血流の確認およびパルスドプ

ラを用いて血流速度を調べた。血管エコー検査は，移植後 1日目, その後は毎週 1回

ずつ, 1ヶ月後以降は月に 1回ずつ実施した。 

 

3. 組織学的評価 

3-1. 小口径人工血管の取り出し 
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	 目的とする移植期間が経過した後，移植時と同様に麻酔処置をビーグル犬に施し，

第１章および第 2章と同様の方法で人工血管を摘出しメタノールにて固定した。その

後，長さ 4 cmの人工血管は 4mm幅で短軸方向に切断した。その後，第 1章〜第 3

章と同様の方法で組織標本を作製した。 

 

3-2. 病理組織学的検査 

	 作製したパラフィン切片に定法に従いHE, MTC, EVGおよびコッサ染色を実施し

た。免疫組織化学染色として , α-SMA マウス抗モノクローナル抗体

(SIGMA-ALDRICH社製)およびCD31抗ラビットポリクローナル抗体(Abcam社製)

を一次抗体として使用し,次に抗マウス IgGビオチン付き二次抗体(ニチレイバイオサ

イエンス社製)に反応させた後, 発色として Vectastain ABC-AP(Vector laboratories

社製)を用いた。 
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結果 

1. 移植結果 

	 6例の全てにおいて，縫合部の裂開やコントロールできない出血などの副反応はな

く，移植することが可能であった。移植後，血液の再還流時に吻合部およびグラフト

からの出血が認められた。しかしながら，ガーゼなどによる軽度の圧迫で血液の漏出

は防ぐことができた(Figure 2)。人工血管が移植された全ての犬において，観察期間

中に後肢の麻痺および血腫などの異常所見は確認されなかった。摘出時において，移

植 3ヶ月後では，移植した人工血管は周囲の組織と癒着していた(Figure 3）。周囲組

織との癒着の程度は移植 3, 5および 12ヶ月後と経過が長くなるにつれて強くなって

いたが，周囲組織との剥離は可能であり，その際の出血は軽度であった。また，人工

血管の変形，動脈瘤の形成，感染および肉芽腫などの副反応は観察されなかった。 

 

2. 血管エコー検査 

	 超音波画像診断装置を用いて，移植後全ての小口径人工血管について評価を行った。

移植後早期に認められるような血栓の形成，血液の漏出による血腫および異物反応に

よる肉芽形成などは観察されなかった。1例で移植 4週間後に，人工血管の近位と遠

位の 2ヶ所で屈曲が確認された(Figure 4)。そのグラフトの内腔にはカラードップラ
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ーで検出されないエコー源性の高い構造物が認められた。残りの 5例においては観察

期間中(3ヶ月, 5ヶ月，12ヶ月)に上記のような移植早期に起きうる副反応は認めら

れず，内膜肥厚や動脈瘤などの長期で観察されるような副反応も起きなかった。 

また，移植した人工血管領域で収縮期最大血流速度(PSV)および拡張末期血流速度

(EDV)を測定したが，いずれの時期においても有意な上昇および下降は確認されなか

った。 

 

3. 組織学的検査 

	 HE染色において移植3ヶ月後において人工血管の内腔に沿って層状の構造物を確

認することができた。また，移植 5ヶ月後，1年後と移植期間が長くなるに連れて，

その厚みが増加していた(Figure 5)。人工血管の外周に沿ってリンパ球およびマクロ

ファージが浸潤していた。さらにそれを覆うように好中球を含む多数の炎症細胞と膠

原線維が人工血管を覆っていた。	 平滑筋細胞はそのほとんどが人工血管の内腔面に

集簇し，人工血管の内部や外周には観察されなかった。膠原線維は人工血管の内部よ

りも内腔面と外周により多く集まっていた(Figure 6)。弾性線維および血管内皮細胞

は移植 3ヶ月時点で人工血管の中央部で確認することが可能であった(Figure 7)。移

植 5ヶ月後では, 人工血管周囲の炎症細胞や膠原線維は減少していたが，人工血管の
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内腔の構造は移植 3ヶ月後と同様の所見であった。また，移植後 1年経過しても石

灰化は確認されなかった。 
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考察 

	 これまでに，SFを用いた小口径人工血管の研究が報告されており，SFの特性を

生かした人工血管開発の可能性が示されてきた(11, 14, 15, 17, 19, 37, 71)。しかしな

がら，これまでの報告では置換長が短い，移植数が少ない，移植期間が短い，小型動

物モデルで評価を行っていたという制限があり，大型動物モデルでの報告は少数であ

る(6, 22)。人への臨床応用へ向けては，大型動物モデルにおいて，実際に使用される

人工血管の径や長さを考慮して，中長期的な評価を行う必要がある。そこで，本章に

おいては上記の問題点の解決を目指して，第 1章〜第 3章で改良された SFコーティ

ングを施した小口径人工血管を犬に移植し，生体内での人工血管の変化について中長

期的な評価を行うことを目的とした。また，そのためには移植した人工血管の開存は

必須であり，血管エコーを行って，中長期の開存性についても調査した。 

	 本章においては作製された人工血管の物性試験は第 2章と同じ作製方法で作られ

たため実施していないが, 第 1章〜第 3章と同様に縫合糸の裂開による人工血管の破

断や移植後の動脈瘤の形成などは認められなかったことから直径が 3.5 mmに大き

くなったとしても，移植に必要な強度を有していると考えられた。しかしながら，移

植が完了した後に血管クランプを外して血流を再開させた際に，血液の漏出が認めら

れたが，その止血に要した時間はラットの移植に比べると比較的長かった。第 2章お
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よび第 3章において，アルコールを用いないで Glycで不溶化処理した SFでコーテ

ィングした人工血管は，従来のアルコールで不溶化処理した人工血管に比べて人工血

管を覆う SFの量が少ないことが SEMで観察された。ラットの移植で用いた直径 1.5 

mm径の人工血管では問題なかったが，3.5 mm径では基盤の網目が大きくなったた

めに，より多くの血液が漏れ出たと考えられた。しかしながら，ヘパリンによって抗

凝固処理された条件下であっても，ガーゼによる圧迫で全ての症例で移植可能であっ

た。コーティング濃度が上がれば上がるほど人工血管は固く移植しやすくなるが，そ

の代わりに SFの分解が遅れ，リモデリングには不利に働く(27)。本研究で改良され

た SFコーティングであれば，生体内に移植後，すぐ分解されるため，従来の最適な

SFコーティング濃度である 2.5%(16)を上回る濃度でコーティングを施しても, 移植

後のリモデリング能力に影響しないと推察された。以上のことから，3.5 mmの SF

人工血管における最適なSFコーティング濃度を再検討する必要があると考えられた。 

	 本章で移植した人工血管は中長期の期間において高い開存率を示した。また，移植

3ヶ月の時点で，ラットへ移植した時と同様に自己組織へのリモデリングが認められ，

人工血管の中央部での内皮化を確認することができた。移植後の経過が長くなるにつ

れて，内膜に厚みが出ていたが，それによる内腔の狭小化は認められなかった。移植

後 1年以上の経過は追っていないものの，血管内皮細胞は血液の凝固や平滑筋細胞の
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過剰な増殖に起因する血管内腔の狭窄を防ぐと言われているため(62)，移植の経過が

長くなったとしても一度，血管内皮細胞が人工血管の内腔を覆ってしまえば，移植後，

中長期で観察される内膜肥厚は防げると考えられた。また，移植後 1年経過しても人

工血管の破綻，動脈瘤，石灰化は認められなかったことからも，移植後長期において，

今後も高い開存性が維持される。 

	 6例中 1例において移植 4週間後において，人工血管の屈曲が生じた。移植２週間

後から人工血管の屈曲が確認され，経過がたつに連れて少しずつ曲がりの角度が急に

なっていった。そのため, その部位における血液の乱流が生じ，血栓が形成され，閉

塞が生じたと考えられた。本章において移植 4週間後の組織学的検査を実施していな

いため，人工血管のリモデリングの状況は不明であるが，過去の報告などからも移植

4週間の時点において，人工血管のリモデリングが不十分であるため，血管内皮細胞

が人工血管の内腔面を覆っていないことが考えられた。移植した人工血管における新

生内膜形成ついては，①吻合部からの伸展による内皮化，②人工血管線維の間隙を経

由して伸展してくる毛細血管からの内皮化，③血液中を循環している血管内皮前駆細

胞の接着による内皮化が考えられている(50)。本研究において生体内で分解されやす

いコーティングを人工血管に施すことで，移植後早期にコーティング部分の SFが溶

け出し SFの特性を発揮したのと同時に，間隙のできた基盤の隙間を通って毛細血管
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や膠原線維などが多数侵入してくることで内皮化を早めることが可能になった。しか

しながら，本章で使用された人工血管は移植 4週間の時点ではリモデリングが不十分

であった。人の臨床で応用される場合には人工血管に更なる長さが求められる(40)

ことからも, 移植した人工血管中央部における内皮化を更に促進する必要がある。SF

の特性の一つに遺伝子組み換えができる特性があり, 蚕の中に遺伝子を導入して新

たな機能を獲得することが可能である(28, 29, 64)。この技術によって，基盤の SFに

血管内皮細胞の増殖を促す因子である vascular endothelial growth factor (VEGF)

を組み込み作製された人工血管によって，内皮化を早めることが可能であった(17, 

56)。この技術を用いてコーティング部分の SFに VEGFなどの因子を組み込むこと

で, 大型動物モデルにおいて，更なる早期の内皮化が可能になるかを今後検討してい

きたい。 
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小括 

	 今までの絹小口径人工血管のリモデリング能力および開存率については，主にラッ

トに移植を行い，移植 2週間後および 3ヶ月後で生体内評価してきた。しかしなが

ら，人での臨床応用を考えた場合に，より大型動物で，移植後長期にわたる評価が必

要になってくる。そこで，本章では第 1章〜第 3章で改良してきたコーティング方

法を用いて人工血管を作製し，犬の大腿動脈へ移植を行い，移植後長期の開存性およ

びリモデリング能力について評価することを目的とした。移植 3ヶ月後にラットと同

様に人工血管の内腔に弾性線維，平滑筋細胞および血管内皮細胞が出現しリモデリン

グが完了していた。また，移植後 1年でも人工血管の破綻，動脈瘤，内膜肥厚，石灰

化などは観察されずに開存していた。本研究で改良したコーティングを施すことで，

ラットよりも大型の動物においても長期の開存性と自己組織へのリモデリングが可

能であることが明らかとなった。 
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Figure 1 絹小口径人工血管の写真 

	 直径 3.5 mm, 長さ 4 cmの絹小口径人工血管をビーグル犬の大腿動脈へ移植した。 
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Figure 2	 移植時の人工血管の写真 

	 ビーグル犬の大腿動脈へ移植した直後の人工血管(a), クランプを離した後の血流

再開後の人工血管(b)および止血された後の人工血管(c)。少量の出血は認められたが，

数分の圧迫で止血可能であった。 
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Figure 3 3 (a), 5 (b), 1 (c)  

1
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Figure 4	 移植した人工血管のエコー検査 

	 移植 4週間後のエコー写真(a)。屈曲した人工血管の内腔面にエコー源性の高い構

造物が確認された(丸印)。カラードプラにて血流は確認できたが，血栓の部位には，

血流は認められなかった(b) (矢印)。移植 1年後の人工血管のエコー写真(c)。人工血

管の屈曲や瘤などは認められなかった。また，カラードプラにて血流が確認できた(d)。 
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Figure 5	 移植 3ヶ月後，5ヶ月後，1年後の HE染色 

	 移植３ヶ月後の HE染色(a)とその高倍率像(d)，移植 5ヶ月後の HE染色(b)とその

高倍率像(f), 移植１年後の HE染色(c)とその高倍率像(g)を示した。移植３ヶ月後に

おいて, 人工血管の内腔に形成された層状の構造を 2つの矢頭で示した。移植 5ヶ月

後および 1年後において，それらの厚みは増加していた。 
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Figure 6	 移植 3ヶ月後，5ヶ月後，1年後のMTC染色 

	 移植 3ヶ月後のMTC染色(a)とその高倍率像(d)，移植 5ヶ月後のMTC染色(b)と

その高倍率像(f), 移植 1年後のMTC染色(c)とその高倍率像(g)を示した。膠原線維は

移植 3ヶ月後においては，人工血管の外周に主に集まっていたが，人工血管の内腔に

沿っても集まっていた。移植 5ヶ月後および 1年後では内腔面の膠原線維は増加し，

外周の膠原線維は減少していた。 
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Figure 7 3  
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総括 

	  

	 SFは様々な特性を有し，小口径人工血管における新たな素材として使用できる可

能性がある。過去においてその有用性を示す研究がなされてきたが，人工血管のコー

ティング部分の SFが硬く分解されにくい性質を持っていた。そのため，本研究では

コーティング部分の SFが分解されやすくなるように改良し，生体内でのリモデリン

グを早める人工血管を作製することを目的とした。 

	 そこで，第 1章ではコーティング部分の SFに Glycを混合することで SFに柔軟

性を付与し，生体内で分解されやすいコーティング方法を試みた。そして，ラットの

腹部大動脈へ移植し，従来のSFのみでコーティングした人工血管との比較を行った。 

Glycを混合させたSFでコーティングした人工血管はコーティング部分のSFが多孔

質になり，生体内でより分解されやすくなることが期待された。しかしながら，従来

の SFコーティングと比べて，柔軟性およびリモデリング能力に違いは認められなか

った。このことは，コーティングの最後に行われる，エタノールを用いた不溶化処理

によってSFが硬く，分解されにくくなってしまうことが原因と考えられた。次いで，

第 2章では，不溶化処理にエタノールを使用せず，3種類の孔源として PEG, PGDE, 

Glycを用いて SFを不溶化処理して人工血管を作製し，比較検討した。3種類の孔源

を用いた人工血管は従来の人工血管と比較してより柔軟性があり，リモデリング能力
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も向上した。特に，PGDE, Glycは移植 3ヶ月後に血管内皮細胞が人工血管の内腔を

覆っていた。以上の結果から，コーティング部分の SFに柔軟性を付与し，分解され

やすいコーティング方法が判明した。 

	 しかしながら，第 1章および第 2章では人工血管の基盤にも SFを用いていたため

に，リモデリング能力についてコーティング部分のみの評価ができていなかった。そ

こで，第 3章では基盤に中・大口径で使用されているポリエステル繊維を用いて，リ

モデリングに影響を与えない基盤の人工血管を作製し，コーティングには第 2章で良

好な結果が得られた Glycで不溶化した SFを用いた。第 2章で作製された人工血管

よりも膠原線維の人工血管内への組織侵入率は低かったものの，移植 3ヶ月後でリモ

デリングは完了していた。また, このことは過去における VEGFを基盤に用いた人

工血管よりも優れた結果であった。このことから，移植後のリモデリングにおいては

コーティング部分の SFの分解能力が向上することで，基盤がリモデリングに寄与し

ないポリエステル繊維であっても，移植後，自己血管に置き換わることが明らかとな

った。 

	 いままで SFコーティングされた人工血管においては，大型動物モデル，特に犬に

おいて開存率およびリモデリング能力が低く，ラットにおいて得られた結果と異なる

移植結果しか得られていなかった。そこで第 4章では第 1章〜第 3章で改良されて
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きた SFコーティングを用いて作製した人工血管をビーグル犬に移植し，犬における

人工血管の開存率およびリモデリング能力について検討した。移植 3ヶ月の時点で，

血管内皮細胞が人工血管の内腔を覆い，リモデリングが完了していた。また移植 1

年以上経過しても，開存していたことから，本研究で用いたコーティング方法が小口

径人工血管に適したコーティングであると考えられた。今後，さらなる改良を続け，

絹小口径人工血管が臨床応用されることを期待したい。 
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東京農工大学工学部生命工学科の朝倉哲郎教授および研究室の方々に心から感謝申

し上げます。 

	 大変お忙しい中, 主査を引き受けて下さり, 根気強く指導していただいた東京農工

大学獣医外科学研究室の打出毅教授, また, 副査を快諾し, 研究に対する指導をして

いただいた帯広畜産大学臨床獣医学分野の山岸則夫教授, 岩手大学画像診断学教室

の片山泰章准教授に心より感謝申し上げます。 

	 本研究を行うにあたって, 研究に関する指導をしていただいた卒業生である深山

俊治氏に心より御礼を申し上げます。また, 研究をするにあたり, 多くのご協力をし

ていただいた外科学研究室の卒業生ならびに学生の皆様に心より感謝申し上げます。 
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	 最後に, 動物病院に勤務しながら, 研究のために大学へ通うように助言していただ

いた手塚泰文院長, 多くのご協力をしていただいた高島平手塚動物病院のスタッフ

の皆様に心より御礼申し上げます。  
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