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Zusammenfassung

Zusammenfassung

Kardiovaskulare Erkrankungen sind die Haupttodesursache in unserer modernen Gesellschaft.
Diese treten typischerweise aufgrund einer Stenose oder einer Okklusion eines Blutgefalies auf,
wodurch es zu einem verringerten Blutfluss und somit zu einer Unterversorgung des Gewebes
durch einen Mangel an Nahrstoffen und Sauerstoff kommt. Eine chirurgische Behandlung
erfolgt oft durch die Verwendung einer GefaRprothese, welche zur Uberbriickung oder zum
Austausch des erkrankten BlutgefaRes eingesetzt wird. Die Verwendung von autologen
GeféRen, welche allerdings nicht immer verfugbar sind, bildet hierbei den Goldstandard fir
GeféalRe <6 mm. Stehen diese nicht zur Verfiigung oder werden groliere Gefalie bendtigt, werden
synthetische Alternativen verwendet. Diese verfligen jedoch tber schlechtere Erfolgsraten nach
einem langeren Zeitraum und involvieren die andauernde Einnahme gerinnungshemmender
Medikamente, um eine erneute Okklusion zu verhindern. Eine mit autologen Zellen und
Materialien hergestellte, bioartifizielle GefaRprothese kdnnte eine Alternative zur Verwendung
rein synthetischer GefaRprothesen bilden, die deren Nachteile uberwindet.

In dieser Arbeit wurden die Polymere Polydioxanon und Fibrin fur die Herstellung biohybrider
Scaffolds als Basis fiir die Herstellung einer bioartifiziellen Gefa3prothese untersucht. Sowohl
mittels 3D-Druck als auch durch ein Salzlaugungsverfahren konnten Teststrukturen aus
Polydioxanon mit einer sehr guten Biokompatibilitit und passenden, mechanischen
Eigenschaften fur das Tissue Engineering von Weichgewebe hergestellt werden. Durch eine
Besiedelung der Teststrukturen mit Zellen konnte ebenfalls gezeigt werden, dass Zellen gut auf
den Scaffolds anwachsen und die mechanischen Eigenschaften der degradierenden Scaffolds
durch zellulére Strukturen ersetzt werden. Die Herstellung eines kiinstlichen Gewebes erfordert
fiir die Versorgung der Zellen zusétzlich die Integration eines vaskuldren Netzwerks. Zu diesem
Zweck wurde eine Strategie zur Vaskularisierung der durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds
mit humanen, vendsen Endothelzellen aus der Nabelschnur und mesenchymalen Stammzellen
unter Verwendung eines mit den Wachstumsfaktoren angereicherten Zellkulturmediums
innerhalb von sieben Tagen etabliert. Im letzten Teil der Arbeit wurde ein speziell entwickeltes
Bioreaktorsystem fur die Kultivierung einer bioartifiziellen Gefal3prothese charakterisiert und
optimiert. Es konnte gezeigt werden, dass das System in der Lage ist, physiologische
Bedingungen zu erzeugen, welche fur die Kultivierung notwendig sind. Die Funktionalitat des

Systems wurde durch eine Testkultivierung unter quasi-statischen Bedingungen demonstriert.

Schlagworter: Geféaliprothese, Tissue Engineering, Scaffold, Polydioxanon, Vaskularisierung,

Bioreaktor



Abstract

Abstract

Cardiovascular diseases are the main reason for death in our modern society. Typically, these
diseases are associated with stenosis or occlusion of blood vessels, which results in a reduced
blood flow and consequently leads to tissue damage due to a shortage of nutrients and oxygen
supply. A surgical treatment mostly involves the use of a vascular graft to bypass or replace the
affected blood vessel. The gold standard for the treatment of vessels <6 mm is the usage of
autologous vessels, but these vessels are not always available. In this case, or for the treatment
of larger vessels, synthetic alternatives are used. However, these synthetic grafts display low
long-term patency rates in comparison to autologous grafts and demand the perpetual taking of
anticoagulant drugs to avoid a newly occlusion of the replaced vessel. A bioartificial vascular
graft consisting of autologous cells and materials could represent a promising alternative to

currently used completely synthetic vascular grafts and overcome their limitations.

In this work, the polymers polydioxanone and fibrin were evaluated for the production of a
biohybrid scaffold that could be used as a basis for the fabrication of a bioartificial vascular
graft. With 3d printing as well as with a salt leaching process test structures were produced,
which displayed optimal biocompatibility and suitable mechanical properties for the fabrication
of soft tissue. By seeding with cells it was shown that the cells grow on the scaffolds and replace
the mechanical properties of the degrading scaffold with cellular structures over time. The
production of artificial tissue demands the integration of a vascular network for the supply of
the cells inside the scaffold. Therefore, a strategy for the vascularization of the scaffolds
produced by salt leaching within seven days was developed. This strategy was based on the
seeding of the scaffolds with human umbilical vein endothelial cells and mesenchymal stem
cells and cultivation using a growth factor enriched cell culture medium. In the final part of this
work, a bioreactor system for the cultivation of a bioartificial vascular graft was characterized
and optimized. It was demonstrated that the system can recreate physiological conditions which
are necessary for the cultivation of a bioartificial vascular graft. The functionality of the system
was proven by a test cultivation using quasi-static conditions for the reseeding of a

decellularized porcine artery.

Keywords: Vascular Graft, Tissue Engineering, Scaffold, Polydioxanone, Vascularization,

Bioreactor
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FpB
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Micro-Computertomographie
zweidimensional
dreidimensional
hMSC aus dem Fettgewebe (engl.: adipose-tissue derived hMSC)
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Arzneimittel fur neuartige Therapien (engl.: advanced therapy
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dynamics)

Zelltiter blau (engl.: cell titer blue)
Diaminobenzidin
Dimethylsulfoxid
Endotheliale, koloniebildende Zelle (engl.: endothelial colony
forming cell)

Endotheliales Wachstumsmedium 2 (engl.: endothelial cell
growth medium 2)
Schmelzschichtverfahren (engl.: fused deposition modeling)
Fetales Kélberserum
Fibrinopeptid A
Fibrinopeptid B
Hamatoxylin & Eosin
Hypoxie-induzierter Faktor 1 (engl.: Hypoxia induced factor 1)
Meerrettichperoxidase (engl.: horseradish peroxidase)
Humanserum
Endothelzelle aus humanem Nabelschnurblut (engl.: human
umbilical vein endothelial cell)

Humane mesenchymale Stammzelle (engl.: mesenchymal stem
cell)

XI



Abkirzungsverzeichnis

MRNA
MWCO
PAGE
PBS
PDGF-B

PDO
PEG
PGA
PLGA
PLLA
PTFE
gPCR

RT
SDS
SMC
VE-Cadherin

VEGF

WHO
a-MEM

Boten-Ribonukleinséure (engl.: messenger ribonucleic acid)
molekulargewichtsgrenzwert (engl.: mass weight cut-off)
Polyacrylamid-Gelelektrophorese
Phosphatgepufferte Salzlésung (engl.: phosphate buffered saline)
Wachstumsfaktor aus Thrombozyten 8 (engl.: Platelet derived
growth factor p)

Polydioxan
Polyethylenglykol
Polyglycolséaure
Polylactid-co-Glycolid (engl.: poly(lactic-co-glycolic acid))
Polymilchsédure (engl.: poly-L-lactic acid)
Polytetrafluorethylen
quantitative Echtzeit Polymerase-Kettenreaktion (engl.:
guantative real-time polymerase chain reaction)
Raumtemperatur
Natriumdodecylsulfat (engl.: sodium dodecyl sulfate)

Glatte Muskelzelle (engl.: smooth muscle cell)
Vaskulares endotheliales Cadherin (engl.: vascular endothelial
cadherin)
Vaskulérer endothelialer Wachstumsfaktor (engl.: vascular
endothelial growth factor)
Weltgesundheitsorganisation (engl.: World health Organization)

alpha Minimum Essential Medium

Tabelle 2: Verzeichnis aller verwendeten Einheiten.

Einheit
%
°C
MA
Mg
ML

pum
AU

Bedeutung
Prozent
Grad Celsius
Mikroampere
Mikrogramm
Mikroliter
Mikrometer
Willkurliche Einheit (engl.: arbitrary units)

X1



Abkurzungsverzeichnis

bar
cm
Da
dyn

Hz
kDa
kPa

kv

mbar
mg
min
mL
mm

mmHg

mM
MPa

ms

ng
nm
RFU

RPM

Xg

Bar
Zentimeter
Dalton
Dyn
Gramm
Hertz
Kilodalton
Kilopascal
Kilovolt
Liter
Meter
Molar
Millibar
Milligramm
Minute
Milliliter
Millimeter
Millimeter-Quecksilbersaule
Millimolar
Megapascal
Millisekunde
Newton
Nanogramm
Nanometer
Relative Fluoreszenzeinheiten (engl.: Relative fluorescence
units)
Umdrehungen pro Minute (engl.: Rounds per minute)
Sekunde
Watt
x-fache Gewichtskraft

X1



Einleitung

1 Einleitung

Der Tod durch kardiovaskulére Erkrankungen, wie der ischamischen Herzkrankheit, welche
aufgrund von Atherosklerose der koronaren oder peripheren Arterien z.B. zu Herzinfarkt oder
plotzlichem Herztod fuhren koénnen, ist laut der der World Health Organization (WHQO) mit
16% im Jahr 2019 immer noch die haufigste Mortalitats-Ursache weltweit (WHO 2020). Neben
genetischen Dispositionen sind Faktoren, wie eine alternde Gesellschaft, Essgewohnheiten,
Rauchen und andere Lebensgewohnheiten Griinde fiir eine Steigerung der Anzahl der
chirurgischen Eingriffe zur Behandlung vaskuldrer Erkrankungen. Bei den chirurgischen
Eingriffen, mit dem Ziel einen Verschluss zu beseitigen oder ein erweitertes Blutgefal zu
ersetzten, wird zwischen Gefallen mit kleinem (z.B. bei den Koronararterien) und groflem
Durchmesser (z.B. bei den peripheren Arterien der Extremitaten) unterschieden. Der
Goldstandard bei kleinen GeféBen mit einem Durchmesser <6 mm ist die Verwendung von
autologen Gefallen und bei groReren Gefalen mit einem Durchmesser >6 mm die Verwendung
eines nicht-degradierenden synthetischen Polymers, wie ePTFE oder Dacron. Autologe GefaRe
sind jedoch nicht immer verfugbar, entweder weil sie bereits in vorherigen chirurgischen
Eingriffen verwendet worden sind oder weil sie aufgrund von Alterserscheinungen oder
Krankheiten nicht geeignet sind. Synthetische GefalRprothesen werden standardmaRig als
Ersatz fur GeféRRe mit einem Durchmesser >6 mm verwendet. Sie haben jedoch eine schlechtere
Durchlassigkeit als autologe Gefdle und sind bei kleineren Durchmessern anféllig fir
thrombotische Verschlusse, wodurch ihre Implantation fir den Empfangerpatienten mit der
anhaltenden Einnahme von gerinnungshemmenden Medikamenten verbunden ist. Aufgrund
dieser Nachteile besteht ein Bedarf an der Entwicklung einer GefaRprothese, welche die
Limitierungen der bisher verwendeten Substitute Gberwindet. Eine mittels Tissue Engineering
hergestellte bioartifizielle GefalRprothese unter Verwendung autologer Zellen und einem
degradierbaren Scaffold, welche dazu in der Lage ist, sich vollstandig in den Korper zu
integrieren und sich weiter anzupassen, konnte die Losung darstellen. Entscheidend fiir den
Erfolg einer bioartifiziellen GefaRprothese sind die Auswahl eines geeigneten Scaffolds, bzw.
dessen Struktur, und die Verwendung geeigneter Zellen, um eine hohe Funktionalitat zu
gewadhrleisten. Fir die Reifung des GefaRes in vitro durch Konditionierung mit
biophysikalischen Stimuli wird ebenfalls ein geeignetes Bioreaktorsystem bendtigt, welches
eine physiologische Umgebung erzeugt, die die h&modynamischen Bedingungen im
menschlichen Koérper abbildet. (Fioretta et al. 2020; Carrabba und Madeddu 2018; Pashneh-
Tala et al. 2016)



Zielsetzung

2 Zielsetzung
Das Ziel dieser Dissertation ist die Entwicklung von Strategien zur Herstellung und
Kultivierung einer bioartifiziellen Gefal3prothese. Das Projekt wurde hinsichtlich seiner
technischen Realisierung in Kooperation mit dem Institut fir Mikroelektronische Systeme der

Leibniz Universitat Hannover durchgefhrt.

Die Entwicklung einer bioartifiziellen GefalBprothese aus einem bioabbaubaren, synthetischen
und einem natirlichen Polymer und der Besiedelung mit geeigneten Zellen konnte zukiinftig
eine neue Alternative zu autologen GefaRprothesen bilden, welche nicht immer verfligbar sind,
und die Nachteile bisher genutzter synthetischer Gefal3prothesen iberwinden. Die Schritte zur
Entwicklung und Herstellung einer bioartifiziellen GefalRprothese werden in dieser Arbeit in
vier Teilbereiche aufgegliedert: (1) Die Herstellung und Charakterisierung eines geeigneten
biohybriden Scaffolds aus Polydioxanon, einem synthetischen Polymer, und Fibrin, einem
natlrlichen Polymer, (2) die Optimierung einer Methode zur Vaskularisierung eines
kiinstlichen Gewebes mit Endothelzellen und mesenchymalen Stammzellen, (3) die
Charakterisierung eines fur die Kultivierung der bioartifiziellen Geféal3prothese geeigneten
Bioreaktorsystems und (4) die Entwicklung einer Besiedelungs- und Kultivierungsstrategie fur
die bioartifizielle GefaBprothese im zuvor charakterisierten Bioreaktorsystem einschlie3lich

einer ersten Testkultivierung.
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3 Theoretischer Hintergrund

3.1Bioartifizielle Gefal3prothesen
Im folgenden Kapitel werden die theoretischen Grundlagen, welche fir die Entwicklung und
Herstellung einer bioartifiziellen Gefalprothese mittels Tissue Engineering entscheidend sind,
erlautert. Zu diesem Zweck wird im ersten Abschnitt dieses Kapitels der Begriff Tissue
Engineering definiert, es werden die Anforderungen an eine bioartifizielle Geféal3prothese
definiert und nachfolgend die theoretischen Grundlagen Uber die Physiologie von Gefalien
dargestellt, welche fir die Entwicklung einer bioartifiziellen Gefalprothese wichtig sind.
AnschlieBend werden die fir die Herstellung von kinstlichem Gewebe mittels Tissue
Engineering bendtigten allgemeinen Vorrausetzungen vermittelt und im Speziellen auf die in
dieser Arbeit verwendeten Methoden und Zelltypen eingegangen. Abschlielend werden
verschiedene Methoden und Ansatze zur Herstellung eines kiinstlichen Gefél3es dargestellt und
Strategien flir die Kultivierung einer biohybriden Gefal3prothese in einem geeigneten

Bioreaktorsystem aufgezeigt.

3.2 Tissue Engineering

Der Begriff Tissue Engineering bezeichnet ein interdisziplindres Forschungsgebiet, welches
unter anderen die Forschung im Bereich Zellbiologie, Biomaterialentwicklung,
Ingenieurwissenschaften und Medizin miteinander vereint. Das Ziel ist die Regenerierung oder
der Ersatz von verletztem Gewebe auf Basis von autologen Zellen. Die Grundstrategie ist
hierbei die Entnahme von Zellen aus einem Patienten und deren Expansion in Zellkultur. Die
Zellen werden dann auf einer geeigneten synthetischen oder natirlichen Gerlststruktur
(Scaffold) angesiedelt oder Scaffold-free als Spharoide oder ,,cell sheets zu groReren
Konstrukten zusammengelagert. Diese Konstrukte kénnen entweder in speziell entwickelten
Bioreaktorsystemen, zur Austbung biophysikalischer Stimuli, in vitro vor der Implantation
kultiviert werden oder direkt implantiert werden, wobei der Korper die Funktion des
Bioreaktors in vivo ubernimmt. Durch den Einsatz von Tissue Engineering kdnnte somit dem
Mangel an Spenderorganen entgegengewirkt werden, aber auch die Nutzung von
Versuchstieren reduziert und die Verl&sslichkeit von Versuchsergebnissen verbessert werden.
Dabei steht die Standardisierbarkeit von Herstellungsverfahren fir tissue engineered products
im Sinne eines gerichteten Verfahrens in der Bioprozesstechnik im Vordergrund. (O'Brien
2011; Jafari et al. 2017; Polak und Bishop 2006; Zhao et al. 2018; Ovsianikov et al. 2018)
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3.3 Anforderungen an eine bioartifizielle GefaRprothese

Eine bioartifizielle GefaBprothese muss fur die benotigte Funktionalitat verschiedene
Anforderungen erfiillen. In erster Linie ist entscheidend, dass die GefaBprothese den
hdmodynamischen Bedingungen im menschlichen Korper standhélt. Das bedeutet, dass die
GefédBprothese einen hohen Berstdruck (engl.: ,,burst pressure®) aufweist und somit dem
physiologischen Druck standhélt und nicht platzt oder es zu Aneurysmen kommt. Ebenfalls
sollte die GefaBprothese Uber eine geeignete Nachgiebigkeit (engl. Compliance) fiur die
Vermeidung von zu hohem Scherstress und eine geeignete Geometrie, um unerwunschten
Flusseigenschaften entgegenzuwirken, verfligen. Zu den weiteren Anforderungen an die
GeféaBRprothese z&hlt ein geringer Druckverlust Uber die Lange der Geféal3prothese, eine anti-
thrombogene Wirkung auf der luminalen Seite der GefaRprothese, die Verwendung eines nicht
zytotoxischen Materials und die Vermeidung einer Immunreaktion sowie einer chronischen
Entzlindung. Aus klinischer Sicht sollte die Gefal3prothese mit einer Knick-Bruchresistenz und
der Moglichkeit, das Geféal zu vernahen, zur Implantation geeignet sein. Nach Implantation
sollte die GefaRprothese die Fahigkeit besitzen in vivo zu wachsen, sich anzupassen und durch
aus dem Korper-,,Reaktor” herantretende Zellen repariert oder ergidnzt werden zu konnen.
AuRerdem sollte die serielle Produktion der Gefal3prothese in gleichbleibender Qualitat, mit
variabler Lange, mit nachhaltiger Lagerung und geeignetem Transport unter andauernder
geforderter Qualitatskontrolle moglich sein. (Baguneid et al. 2006; Chlupaé et al. 2009;
Pashneh-Tala et al. 2016; Weinberg und Bell 1986)

3.4Aufbau und Bedeutung des Gefal3systems und der verschiedenen

Blutgefalitypen
Im menschlichen Herz-Kreislauf-System wird das Blut zum Transport von Sauerstoff und
Né&hrstoffen durch verschiedene Gefdlle transportiert (siehe Abbildung 1). Zu den
verschiedenen Gefaltypen zéhlen die Arterien, Arteriolen, Kapillaren, Venolen und Venen. Das
Blut wird vom Herzen aus mittels Arterien transportiert, diese Arterien verzweigen sich immer
weiter in Arteriolen. Die Arteriolen sind mit noch kleineren Gefdllen verbunden, den
Kapillaren. Durch Diffusion der Né&hrstoffe und des Sauerstoffs aus dem Blut durch die
GefalRwand dieser Kapillaren wird das umliegende Gewebe versorgt. Abfallstoffe werden in
umgekehrter Richtung Gber die GefaBwand in die Kapillaren transportiert. Aus den Kapillaren
flieBt das Blut zurtick zu den Venolen, welche sie weiter zu Venen vereinigen und das Blut
zuriick zum Herzen transportieren. Der Blutdruck in grof3eren Arterien betrégt im Normalfall

120/80 mmHg. Ein Blutdruck von unter 90/60 mmHg wird als hypotonisch und ein Blutdruck
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von 180/120 als schwer hypertonisch bezeichnet. (Jessica I. Gupta und Michael J. Shea 2019;
Shahoud et al. 2021)

Vom
Herzen Herzen
|
‘J—Arterie
S

Gewebe

Sauerstoff
und
ahrstoffe

Kapillaren

Abbildung 1: Aufbau des GefaRsystems. Modifiziert nach (Jessica I. Gupta und Michael J. Shea 2019).

Die Arterien, Arteriolen, Kapillaren, Venolen und Venen sind grundsatzlich aus drei Schichten
aufgebaut. Diese drei Schichten werden von der luminalen Seite nach auf3en hin Tunica intima,
Tunica media und Tunica adventitia genannt. Der Aufbau einer Arterie ist exemplarisch in
Abbildung 2 dargestellt. Die Tunica intima bildet die diinnste Schicht. Sie besteht aus einer
einzelnen Schicht aus Endothelzellen, welche stromlinienférmig auf einer Basallamina
ausgerichtet sind. Unter dieser befindet sich ein elastisches Bindegewebe, welches Stabilitat
und Flexibilitat fir die Endothelzellen bietet. Die Endothelzellen sind untereinander mit
funktionalen Molekiilen, wie VE-Cadherin oder Claudinen, verbunden. Sie spielen eine
wichtige Rolle bei der Gewebehomdoostase. Sie regeln den Geféal3tonus und sind in Thrombolyse
und Koagulationsprozesse eingebunden. Die Oberflache der Endothelzellen besteht aus einer
Schicht  Glykoproteine (Glykokalyx), welche eine lokal geladene Barriere zur
transendothelialen Migration von Blutzellen und Plasmaproteinen bildet und metabolisch aktiv

ist. Ebenfalls nahe der Endothelzellen sind perivaskulare Zellen (Perizyten und glatte
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Muskelzellen) lokalisiert. Perizyten entwickeln sich aus multipotenten mesenchymalen
Stammzellen. (Pugsley und Tabrizchi 2000; Viallard und Larrivée 2017)

Die Tunica media besteht primér aus Smooth muscle cells (SMCs) und Fasern aus Elastin und
Kollagen. Die Dicke der Tunica media ist variabel. In Arterien, insbesondere grofien Arterien,
ist sie dicker. In groReren Gefdlen besteht die Tunica media zum grofiten Teil aus den
elastischen Fasern. In kleineren GeféaRRen steigt der Anteil an SMCs an. Zwischen Tunica media
und Tunica adventitia befindet sich die Membrana elastica externa, eine elastische Membran,
die mechanische Stabilitat gibt. Die Membrana elastica externa kommt bei vendsen Gefalien
nicht vor, diese bilden entsprechend auch das Niederdrucksystem des menschlichen Korpers.
(Pugsley und Tabrizchi 2000; Encyclopeadia Britannica - The blood vessels)

Die Tunica adventitia besteht aus fibroelastischem Bindegewebe. Im Bindegwebe befindet sich
das vasa vasorum, da die Diffusion von Sauerstoff und Kohlenstoffdioxid durch die GefaBwand
in dieser Schicht limitiert ist. Das vasa vasorum besteht aus KapillargefaRen, welche fiir die
Versorgung der Gefalwand sorgen. (Pugsley und Tabrizchi 2000; Encyclopedia Britannica -

The blood vessels)

Arterie

Tunica ndothelium
intima
AN D %Bindegewebe

Membrana
elastica interna

Membrana
elastica externa

Bindegewebe

Abbildung 2: Schematischer Aufbau der arteriellen Gefaliwand. Modifiziert nach (Encyclopeadia Britannica
- Transverse section of an artery).
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Wie bereits ausgefihrt, besteht die Funktion der kleinsten Gefalie, der Kapillaren, im Austausch
von Flussigkeiten, N&hrstoffen, Sauerstoffen und Abfallstoffen mit dem umliegenden Gewebe.
Die groRten Kapillargefalle haben einen Durchmesser von 0,2 mm. Etwa ein Sechstel des
gesamten Blutvolumens befindet sich in den KapillargefdBen. Die Dichte des
Kapillarnetzwerkes variiert je nach Gewebe. Die Wand von nicht-muskul&ren mikrovaskularen
GeféRen besteht aus zwei verschiedenen Zelltypen, Endothelzellen und Perizyten. Der Blutfluss
in diesen Kapillaren wird priméar durch die Kontraktion der Perizyten gesteuert. Die Gefale
selbst bilden eine Fortsetzung der inneren Schicht aus Endothelzellen aus den gré3eren Gefallen
mit einem durchschnittlichen Umfang von drei bis vier Endothelzellen. Der Umfang in
Richtung der Venolen ist etwas weiter mit vier bis sechs Zellen. (Kelley et al. 1987,
Encyclopadia Britannica - The blood vessels)

3.5Physiologie der Vaskularisierung
Bei der natirlichen Bildung von einem Kapillarnetzwerk in neuem Gewebe kann grundsatzlich
zwischen zwei verschiedenen Mechanismen unterschieden werden: Vaskulogenese und
Angiogenese. Vaskulares Wachstum wéhrend der Entwicklung, Regenerierung und auch
innerhalb von Krankheiten umfasst die Aussprossung, Migration und Proliferation von
Endothelzellen. Diese Vorgange werden durch zahlreiche Faktoren reguliert. (Viallard und
Larrivée 2017; Rouwkema und Khademhosseini 2016)

Vaskulogenese findet wéhrend der embryonalen Entwicklung statt und beschreibt den VVorgang
einer de novo Bildung von BlutgefaBen. Hierbei differenzieren sich Angioblasten in
Endothelzellen und proliferieren in einem zuvor nicht vaskularen Gewebe. Sie formen ein
primitives vaskuldres Netzwerk. Vaskulogenese kann auch bei der Vaskularisierung von
Gewebe nach schweren Verletzungen oder beim Tumorwachstum stattfinden. Bei dieser
postnatalen VVaskulogenese werden endotheliale Vorlauferzellen aus dem Knochenmark in die
Blutbahn mobilisiert und durch homing an die defekte Gewebestelle gelenkt. Dort
differenzieren sie in ausgereifte Endothelzellen und formen ebenfalls ein primitives vaskulares
Netzwerk. (Rouwkema und Khademhosseini 2016; Balaji et al. 2013; Risau und Flamme 1995)

Die meisten Prozesse bei der vaskuldren Organisation und Umgestaltung sind angiogene

Prozesse. Angiogenese ist definiert als die Bildung neuer Blutgeféal3e aus bereits existierenden

Blutgefalien. Angiogenese findet bei erwachsenen Menschen nur sehr limitiert statt. Sie ist fast

ausschlielich  beschrankt auf Regenerierungsprozesse nach  Verletzungen und

Tumorwachstum. Beide Formen der Angiogenese werden von &hnlichen Signalen gesteuert,

fuhren jedoch zu komplett unterschiedlichen Ergebnissen. Regenerative Angiogenese fuhrt zur
7
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Bildung von funktionalen und interkonnektiven Gefallen, Tumor-induzierte Angiogenese fuhrt
zu einer hohen Anzahl unreifer und unorganisierter GeféaRRe. (Ziyad und Iruela-Arispe 2011;
Mastrullo et al. 2020; Viallard und Larrivée 2017)

Bei der Angiogenese werden ruhenden Endothelzellen eines existierenden Gefélies durch eine
ansteigende Konzentration von pro-angiogenen Faktoren aktiviert. Die pro-angiogenen
Faktoren werden durch Entziindungs- oder Tumorzellen als Reaktion auf Verletzungen oder
Hypoxie ausgeschuttet. Im Fall einer Hypoxie wird durch die niedrige O2-Konzentration die
Expression von Hypoxia induced factor-1 (HIF-1) aktiviert. Die Expression von HIF-1 fihrt
nachfolgend zur Bildung von u.a. vascular endothelial growth factor (VEGF) and basic
fibroblast growth factor (bFGF). Die Endothelzellen werden durch VEGF aktiviert und
proliferieren und differenzieren sich in sogenannte Tip-Zellen und Stalk-Zellen (Abbildung 3).
Tip-Zellen sind flr die Verlangerung der neuen Gefale in Richtung des Stimulus fuhrt, Stalk-
Zellen sorgen fiur die Verbindung mit dem urspringlichen Gefal. Die Regulation fiir die
Bildung von Tip- oder Stalk-Zellen erfolgt Gber den Notch-Signalweg. Der Notch-Signalweg
ist einer von wenigen Signalwegen, welchee die Zelldifferenzierung, die Proliferation und den
Zelltod regulieren. Die meisten Liganden sind Transmembranproteine, wodurch die
Signalwirkung auf benachbarte Zellen begrenzt ist. Die Bindung von VEGF an den VEGF-
Rezeptor induziert die Expression von delta-like 4 protein (DI14), welches an Notch-Rezeptoren
benachbarter Endothelzellen bindet. Dies unterdriickt die Expression des VEGF-Rezeptors und
verstarkt die Proliferation der Endothelzellen. bFGF hat ebenfalls einen mitotischen Effekt auf
die Endothelzellen, aber auch auf andere Zellen des Ektoderms und des Mesoderms, und ist ein
starker Inducer der Angiogenese. Die Tip-Zellen bilden Filopodien zur Reaktion auf pro-
angiogene Faktoren aus. Die Richtung der Migration der Zellen wird durch eine Vielzahl
unterschiedlicher Molekile bestimmt. Die Lumenbildung erfolgt durch die Bildung einer
negativen Ladung an den Glykoproteinen auf der apikalen Seite der Endothelzellen. Diese
negative Ladung fiihrt zur Offnung des Lumens und zu einer Verlagerung der Zell-Zell-
Kontakte auf die AuRenseite (Abbildung 4). Nach Bildung des Kapillargefalies sekretieren die
Endothelzellen Botenstoffe, wie Platelet derived growth factor g (PDGF-) und Angiopoetin 1
(Angl), zur Rekrutierung perivaskularer Zellen, welche entlang des Geféalies migrieren. PDGF-
B wird besonders in den Tip-Zellen stark exprimiert. Die Stabilisierung der Zell-Zell-Kontakte
der Endothelzellen untereinander erfolgt durch die Bildung des Transmembran-Proteins VE-
Cadherin, welches intrazellular mit dem Zytoskelett und extrazellular mit einem weiteren VE-
Cadherin verbunden ist. (Mastrullo et al. 2020; Andrae et al. 2008; Strili¢ et al. 2009; Liu et al.

2013; Bremnes et al. 2006; Herbert und Stainier 2011; Bray 2006)
8
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Tip-Zellen

Stalk-Zellen

Abbildung 3: Ablauf der Angiogenese. Die Bindung von VEGF an die VEGF-Rezeptoren induziert die
Expression von DIl4 in Tip-Zellen (blau), welches an Notch-Rezeptoren benachbarter Endothelzellen bindet. Dies
unterdriickt die Expression des VEGF-Rezeptors und verstarkt die Proliferation der Endothelzellen, welche als
Stalk-Zellen (grin) die Basis fir das neue Gefal3 aushilden. Modifiziert nach (Herbert und Stainier 2011).

Endothelzellen
—;— basolaterale Seite

/ apikale Seite

Glykoproteine
mit negativer ladung

Abbildung 4: Ausbildung des Lumens in KapillargefaRen. Das Lumen in den KapillargefaRen erfolgt durch
die Bildung einer negativen Ladung an den Glykoproteinen auf der apikalen Seite der Endothelzellen.

3.6 Herstellung eines Kapillargefal3systems mittels Tissue Engineering
Da das Diffusionslimit von Sauerstoff erfordert, dass Zellen hdchstens in einem Abstand von
100-200 um zu einem Blutgefal lokalisiert sein mussen, sind bei Geweben, wie auch bei
groeren BlutgefdBen ab einem Durchmesser von 0,5 mm, wand- oder randstdndige
KapillargefaRe erforderlich, um das Uberleben dieser Zellen zu sichern. (Carmeliet und Jain
2000; Rouwkema und Khademhosseini 2016; Sun et al. 2016; Ritman und Lerman 2007).

Die durch Tissue Engineering hergestellte Gefalistruktur sollte drei Anforderungen erfillen: (1)

Alle Zellen des Gewebes sollten nahe der gebildeten Gefalstruktur liegen, um eine Versorgung

mit Sauerstoff und N&hrstoffen zu gewéhrleisten. (2) Das Lumen der Gefale sollte mit einem

funktionalen Endothelium fir eine funktionierende Hom@ostase und einen kontrollierten

Transport tber die GefaBwand ausgekleidet sein. (3) Die GefaBstruktur sollte sich einfach in
9



Theoretischer Hintergrund

die vorhandene Gefalstruktur bei einer Implantation durch natirliche oder chirurgische

Anastomosis integrieren lassen. (Yang et al. 2020)

Fur die Integration eines GefaRnetzwerks in ein durch Tissue Engineering hergestellten
Konstrukt gibt es verschiedene Ansétze. Im folgenden Abschnitt werden einige grundsatzliche
Ansétze zur Erzeugung eines Geféalinetzwerkes dargestellt.

3.6.1 Naturliche GefaRbildung durch spontane Selbstorganisation

Einige Ansétze beruhen auf der spontanen Selbstorganisation von Endothelzellen zur Bildung
von Gefalstrukturen in Analoga der extrazellularen Matrix oder in Zellaggregaten. In diesen
Ansatzen wurde gezeigt, dass Endothelzellen ein primitives Netzwerk innerhalb des Gewebes
formen kdnnen. Dies ist ein Prozess ahnlich der Vaskulogenese. Dieses Netzwerk kann sich in
einem Prozess ahnlich der Angiogenese weiter ausbilden. Die finale Morphologie der
Netzwerkstrukturen ist abhangig von den Kultivierungsbedingungen und den anderen mit im
Gewebe angesiedelten Zellen. Hierbei wurde gezeigt, dass die Anwesenheit von muralen
Vorlauferzellen, wie embryonalen Fibroblasten oder mesenchymalen Stammzellen,
Fibroblasten und Perizyten zur Reifung der Netzwerkstrukturen beitrdgt und die Geféale
stabilisiert. Diese Methode fiihrt zu einer zuféalligen Verteilung der Gefalle im kiinstlichen
Gewebe. (Mastrullo et al. 2020; Levenberg et al. 2005; Rouwkema und Khademhosseini 2016;
Sun et al. 2016)

3.6.2 Gefalibildung anhand vorgefertigter Muster
Die GefaRbildung anhand von vorgefertigten Mustern kann durch zwei verschiedene Methoden
erfolgen. Entweder werden Kanale in das genutzte Scaffold eingebaut oder die vaskuléren
Zellen werden bei der Besiedelung des Scaffolds zielgerichtet auf das Scaffold aufgebracht. Flr
die Herstellung vorgefertigter Kandle im Konstrukt kann zum Beispiel mittels 3D-Druck ein
zweites Strukturmaterial mitverarbeitet werden, welches in einem nachfolgenden Prozess
herausgeldst wird, um die hohlen Kanéle herzustellen. Alternativ kénnen z.B. Kanilen mit
eingebracht und wieder entfernt werden. Die entstandenen Kandle konnen fur eine Versorgung
des Gewebes perfundiert werden. Ebenfalls konnen diese Kandle mit Endothelzellen besiedelt
werden. Werden die Zellen zielgerichtet auf das Scaffold aufgebracht, kann Einfluss auf die
Organisation der Netzwerkstrukturen genommen werden. Mit Hilfe von 3D-Druck kann somit
ein Gewebe mit hoher Auflésung bei der Verteilung der Zellen und der extrazellularen Matrix
aus dem Hydrogel hergestellt werden. Jedoch kann nicht die benétigte Auflésung fir kleinste
Kapillarstrukturen erreicht werden. (Mastrullo et al. 2020; Rouwkema und Khademhosseini
2016)
10



Theoretischer Hintergrund

3.6.3 Gerichtete Gefalsbildung von Endothelzellen

Eine gerichtete GefaRbildung kann ebenfalls durch die Herstellung lokaler Mikromilieus
geschaffen werden. Hierbei wird versucht die Vaskularisierung durch die gezielte Einbringung
von Wachstumsfaktoren oder chemischen Oberflachenmodifikationen oder durch die
Verénderung der mechanischen Eigenschaften des Scaffolds zu steuern. Wachstumsfaktoren,
wie VEGF, PDGF und Ang-1, kénnen an die Oberflache der Scaffolds gebunden werden und
ermoglichen eine gezielte Freisetzung zur Steuerung der Angiogenese. Ebenso kénnen gezielt
Peptidsequenzen auf der Oberflache der Scaffolds gebunden werden, welche zu einer
Steigerung der GefaRbildung fiihren. Alternativ kann die Angiogenese auch durch Veranderung
der mechanischen Eigenschaften der Scaffold-Materialien beeinflusst werden. Die zelluldren
Reaktionen beruhen dabei auf der Spannung, welche die Zellen selbst durch Kontraktion auf
die Scaffold-Matrix ausliben kénnen. Hierbei wurde gezeigt, dass die gezielte Veranderung der
Steifigkeit Anzahl und Lange von neuen GefaRen beeinflussen kann. Somit kann ebenfalls
durch Erstellung eines Gradienten eine gerichtete Angiogenese durchgefuhrt werden.
(Rouwkema und Khademhosseini 2016; Mastrullo et al. 2020)

3.6.4 Zellsysteme fur eine erfolgreiche Vaskularisierung von Scaffolds
Fur die Umsetzung der in Abschnitt 3.6.1-3.6.3 dargestellten Ansatze zur Ausbildung eines
vaskuldaren Netzwerks in einem durch Tissue Engineering hergestellten Gewebekonstruktes
konnen verschiedene Zellsysteme verwendet werden. In erster Linie sind Endothelzellen oder
endotheliale Vorlauferzellen notwendig, welche die vaskularen Netzwerke bilden. Es konnte
gezeigt werden, dass Endothelzellen in der Lage sind, in Scaffolds aus Komponenten der
extrazelluldren Matrix oder aus synthetischen Materialien, wie Poly-(ethylenglykol)-diacrylat
(PEGDA), welches fiir bessere Zelladhasion mit spezifischen Liganden (Arg-Gly-Asp-Ser)
gekoppelt wurde, Netzwerkstrukturen auszubilden. Die nur durch Endothelzellen gebildeten
Netzwerke sind allerdings nicht stabil. Aufgrund der Komplexitat der VVaskularisierung in vivo
ist dies jedoch nicht Uberraschend. Aus diesem Grund wurden in einer Vielzahl weiterer
Ansétze zur Vaskularisierung Endothelzellen in Kombination mit anderen Zelltypen eingesetzt.
In diesen Kokultivierungsansatzen wurden Endothelzellen in Kombination mit perivaskuléren
Zellen (smooth muscle cells (SMCs) oder Perizyten), mesenchymalen Stammzellen (MSCs)
oder Fibroblasten kultiviert. In Kokultur mit Perizyten konnte gezeigt werden, dass die
Interaktion zwischen Endothelzellen und Perizyten die Struktur und Funktion der Gefélie
reguliert und die Perizyten die Gefalie stabilisieren. Bei der Kokultur von Endothelzellen und
MSCs konnte gezeigt werden, dass MSCs sich wie murale Zellen verhalten und sich zu diesen

differenzieren konnen sowie die Vaskularisierung durch Sekretion von Wachstumsfaktoren
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unterstiitzen. Die Differenzierung zu muralen Zellen wird durch die zellulare Kommunikation
uber die gap junctions zwischen Endothelzellen und MSCs ausgeltst. Murale Zellen umgeben
die Blutgefdlle und sind entscheidend fur die Stabilitat der GefaRe. Bei Kokulturen aus
Fibroblasten und Endothelzellen konnte ebenfalls gezeigt werden, dass diese die
Netzwerkbildung der Endothelzellen durch Ausbildung der extrazelluldaren Matrix unterstitzen.
Die in dieser Arbeit verwendeten Zelltypen (Human umbilical vein endothelial cells (HUVEVS)
und MSCs) sind in den folgenden beiden Abschnitten n&her dargestellt. (Pill et al. 2015; Sun et
al. 2016)

3.6.4.1 Human umbilical vein endothelial cells (HUVECS)

Bei HUVECs handelt es sich um ventse Endothelzellen, die aus der Nabelschnur extrahiert
werden. HUVECSs sind als Modellzellen zur Untersuchung der Angiogenese und fur die
Vaskularisierung etabliert. In Zellkultur weisen HUVECs fast alle Eigenschaften nativer
vaskulérer Endothelzellen auf. Sie exprimieren spezifische Endothelzellmarker wie von
Willebrand Faktor ICAM-1, VCAM-1 und CD31 und verschiedene Rezeptoren fir
Wachstumsfaktoren, Zytokine, Liganden sowie Signalwege fir VEGF, FGF, TGF-B, TNF-a
und Angiopoetin 2. Ebenso sind HUVECs sensitiv flr physiologische und/oder pathologische
Stimuli, wie Scherstress, hohe Glukosekonzentrationen und Lipopolysaccharide. Bei der
Untersuchung der Angiogenese werden HUVECSs hdufig einzeln oder in Kokultur mit anderen
Zelltypen eingesetzt. Ebenfalls werden HUVECs fiir die Vaskularisierung von Oberflachen
aufgrund ihrer Sensitivitat fir Scherstress als Modellzellen verwendet, um den Einfluss von
Scherstress auf die Bildung und Funktion des Endotheliums zu untersuchen. (Park et al. 2006;
Cao et al. 2017; Medina-Leyte et al. 2020)

3.6.4.2 Mesenchymale Stammzellen (MSCs)
Mesenchymale Stammzellen sind adulte Stammzellen, die in verschiedenen Geweben
vorkommen. Adulte Stammzellen sind undifferenzierte Zellen, die in der Lage sind, sich in
vielfaltige Zellen unterschiedlicher Gewebe zu differenzieren. MSCs kdnnen fur das Tissue
Engineering zum Beispiel aus dem Knochenmark oder dem Fettgewebe isoliert werden. Die
Isolierung von einer ausreichenden Menge an MSCs aus kleinen Mengen Fettgewebe ist
moglich, daher stellt das Fettgewebe eine attraktive Quelle fur MSCs dar. Sie werden anhand
verschiedener Kriterien definiert: Sie wachsen in Zellkultur adhérent, sie exprimieren Endoglin,
CD73 und CD90 und exprimieren kein CD45, CD34, CD14 oder CD11, CD97apha oder CD19
und kein HLA-DR und sie besitzen das Potential zur Differenzierung, unter anderem in
Osteozyten, Chondrozyen, Tenozyten und Adipozyten, aber auch zu muralen Zellen (Perizyten
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und glatte Muskelzellen) und endothelialen Zellen. Es konnte ebenfalls gezeigt werden, dass
MSCs in der Lage sind, pro-angiogene Faktoren, wie VEGF, bFGF und Ang-1 zu expremieren
und anderen Stoffe, wie Stickstoffmonooxid, und somit die Angiogenese von endothelialen
Zellen unterstltzen. MSCs unterstiitzen die Netzwerkbildung von Endothelzellen bei der
Angiogenese auch durch die Stabilisierung der Netzwerkstrukturen und verhalten sich wie
Perizyten, bzw. differenzieren sich im Verlauf der Gefal3bildung zu muralen Zellen. (Pill et al.
2015; Deans und Moseley 2000; Thoms 2019; Yang et al. 2020; Sun et al. 2016)

3.7 Funktion und Herstellung von Scaffolds im Tissue Engineering
Scaffolds sind die Grundlage fur die Herstellung von kinstlichem Gewebe im Tissue
Engineering. Sie bilden die dreidimensionale GerUststruktur fur die Besiedelung mit Zellen und
die Produktion der extrazellularen Matrix und schaffen eine optimale Umgebung fur die Zellen.
Zusatzlich konnen sie auch als Trager fir Cytokine und Wachstumsfaktoren verwendet werden.
(Jafari et al. 2017; O'Brien 2011; Zhao et al. 2018)

3.7.1 Anforderungen an Scaffolds im Tissue Engineering
Die Scaffolds, welche fur das Tissue Engineering verwendet werden, missen verschiedene
Anforderungen erfullen. Diese Anforderungen missen bei der Entwicklung eines geeigneten

Scaffolds beruicksichtigt werden.
1. Biokompatibilitét

Das wichtigste Kriterium fur ein Scaffold-Material ist dessen Biokompatibilitat. Das Material
muss Zelladhasion, Zellmigration und eine normale Funktion gewdahrleisten. Nach der
Implantation des Konstruktes darf dieses nur eine geringfiigige Immunantwort hervorrufen und
keine schwere Entziindung, welche zu einer verminderten Heilung oder zu einer AbstoRung des
Implantats fuhrt. (O'Brien 2011; Dhandayuthapani et al. 2011)

2. Biodegradierbarkeit

Idealerweise sollte das Scaffold nach der Implantation degradieren und parallel durch
korpereigene Zellen und neu produzierte extrazelluldre Matrix ersetzt werden. Dieses neu
gebildete Gewebe soll somit die mechanische Stabilitdt des Scaffolds ersetzen. Die
Degradationsrate kann durch die Auswahl eines geeigneten Materials und dessen
Zusammensetzung variiert werden. Die Abbauprodukte der Degradation sollten nicht toxisch
sein und durch den Koérper ohne Interferenz mit anderen Organen abgefihrt werden. (O'Brien
2011; Coenen et al. 2018; Dhandayuthapani et al. 2011; Zhang et al. 2014a)
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Abbildung 5: Scaffold-Degradation und Geweberegeneration. Nach der Herstellung des Gewebekonstruktes
wird der Grofteil der mechanischen Stabilitat durch das Polymer-Scaffold getragen. Durch die Reifung des
Gewebes nimmt dessen mechanische Stabilitdt zu und das Gewebe Ubernimmt die Funktion des Polymers.
Modifiziert nach van Lith und Ameer (van Lith und Ameer 2011).

3. Mechanische Eigenschaften

Die mechanischen Eigenschaften des Scaffolds, wie Bruchstarke und Elastizitat, sind ein
wichtiger Faktor bei der Auswahl eines geeigneten Materials. Die mechanischen Eigenschaften
des Scaffolds sollten flir eine optionale Funktionalitdt den Eigenschaften des Zielgewebes
entsprechen. Ebenso wirken sie sich direkt auf das Verhalten der Zellen aus und beeinflussen
dieses. Zusatzlich sollten die mechanischen Eigenschaften des Scaffolds eine chirurgische
Handhabe ermdglichen. (Mastrullo et al. 2020; O'Brien 2011; Dhandayuthapani et al. 2011)

4. Scaffold-Aufbau

Der Aufbau des Scaffolds ist entscheidend fiir eine optimale Funktionalitat von diesem. Die
Struktur des Scaffolds sollte eine interkonnektive Porenstruktur mit einer hohen Porositét
aufweisen, damit Zellen in das Scaffold eindringen kénnen und ein Transport von Nahrstoffen
und Abfall- und Abbauprodukten stattfinden kann. Der Porendurchmesser ist ebenso
entscheidend, da Zellen mit der Scaffold-Oberflache durch chemische Gruppen (Liganden) auf
der Oberflache interagieren. Naturliche Materialen der extrazellularen Matrix, welche als
Scaffolds verwendet werden, besitzen diese Liganden zum Beispiel als Arg-Gly-Asp (RGD)
Sequenz. Auf synthetischen Scaffolds missen diese Liganden eventuell durch Protein-
Adsorption auf der Oberflache gebunden werden. Somit ist die PorengréRe entscheidend, da
diese die spezifische Oberflache des Scaffolds und somit die Dichte der Liganden bestimmt.
(O'Brien 2011; Zhao et al. 2018; Dhandayuthapani et al. 2011)

14



Theoretischer Hintergrund

5. Herstellungsprozess

Neben der Biokompatibilitat, der Degradation, den mechanischen Eigenschaften und dem
Scaffold-Aufbau ist die Herstellungsmethode ein wichtiger Faktor bei der Entwicklung eines
Scaffolds. Die Herstellung eines Scaffolds unter Berucksichtigung der Kosteneffizienz und der
Skalierbarkeit nach oben sowie GMP-Standards ist entscheidend fir die klinische Translation.
Hierfur ist ebenso wichtig, wie das Produkt fur den klinischen Einsatz verftigbar ist. Ein Produkt
welches direkt verfugbar ist, wére einem Produkt, welches die vorherige Entnahme und in vitro
Kultivierung von Zellen erfordert, vorzuziehen, jedoch ist dies nicht fur alle Gewebetypen
maoglich und aus diesem Grund oft notwendig. (O'Brien 2011; Hollister 2009)

3.7.2 Materialien fur Scaffolds im Tissue Engineering

Fur die Herstellung von Scaffolds kann eine Vielzahl von verschiedenen Materialien verwendet
werden. Diese Materialien werden als Biomaterialien bezeichnet. Dabei ist der Begriff
Biomaterial von der European Society for Biomaterials Consensus Conference Il definiert als
Material, welches dazu gedacht ist in Interaktion mit biologischen Systemen Gewebe, Organe
und andere Funktionen des Kdrpers zu evaluieren, behandeln, augmentieren oder zu ersetzen.
Ublicherweise werden fiir die Herstellung von Scaffolds drei verschiedene Kategorien von
Biomaterialien verwendet: Synthetische Polymere, natiirliche Polymere und Keramiken. Die
Auswahl des geeigneten Scaffold-Materials basiert auf den chemischen Eigenschaften des
Materials, dem Molekulargewicht, der Loslichkeit, der Form und Struktur, der
Hydrophilizitat/Hydrophobizitat, der  Schlupfrigkeit, der Oberflachenenergie, der
Wasserabsorption und der Degradation und Erosion des Materials. (O'Brien 2011; Merolli und
Joyce 2009; Dhandayuthapani et al. 2011)

3.7.2.1 Keramiken
Scaffolds, welche aus Keramiken hergestellt werden, zeichnen sich meistens durch eine hohe
Steifigkeit, sehr niedrige Elastizitat, hohe Sprodigkeit, thermische und elektrische Isolation und
Korrosionsbestédndigkeit aus. Die verwendeten Keramiken kénnen entweder als bioinert oder
bioaktiv eingeteilt werden, wobei bioaktive Keramiken sich noch weiter in degradierbare oder
nicht-degradierbare Keramiken unterteilen lassen. Zu den bioinerten Keramiken zahlen zum
Beispiel Keramiken auf Basis von Aluminiumoxid oder Zirkoniumoxid. Aluminiumoxid und
Zirkoniumoxid weisen eine gute Biokompatibilitdt und mechanische Stérke auf, zeigen aber
aufgrund der Inertie keine Bindung mit dem umliegenden Gewebe. Bei bioaktiven Keramiken
ist die chemische Reaktivitat im Gegensatz dazu entscheidend. Zu den bioaktiven Keramiken
zahlen unter anderem Kalziumphosphat-Keramiken, bioaktive Glase oder Glas-Keramiken. Die
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am meisten genutzte Kalziumphosphat-Keramik ist Hydroxyapatit aufgrund der chemischen
Ahnlichkeit zu den anorganischen Bestandteilen von Knochen und Zahnen. (Tissue
Engineering Using Ceramics and Polymers 2014; O'Brien 2011)

3.7.2.2 Synthetische Polymere

Es gibt eine Vielzahl an synthetischen Polymeren, welche fiir die Herstellung von Scaffolds
verwendet werden. Zu diesen zéhlen unter anderem Polystyrol, Polyethylengglykol (PEG),
Polylactid (PLA), Polyhydroxyessigsdure (PGA), Polylactid-co-Glycolid (PLGA) und
Polydioxanon. Diese synthetischen Polymere bieten den Vorteil, dass ihre Struktur und
Degradationseigenschaften durch die Auswahl des Polymers und dessen individuelle
Zusammensetzung variiert werden koénnen. Je nach Anteil der Copolymere kann z.B. die
Halbwertszeit von PLGA zwischen drei und zwanzig Wochen variieren. Ebenso kann die
Konfiguration der Polymerketten Auswirkungen auf die Degradationszeit haben. Fir Poly-(L-
Lactid) betragt die Halbwertszeit bis zu 110 Wochen, wohingegen sie fir Poly-(DL-Laktid) nur
bei zehn Wochen liegt. Im Vergleich zu naturlichen Polymeren verfiigen sie nur (ber eine
reduzierte Bioaktivitat, dieses Problem kann jedoch durch die die Nachahmung biologischer
Signale der extrazellularen Matrix auf der Scaffold-Oberflache berwunden werden. (O'Brien
2011; Lutolf und Hubbell 2005; Boland et al. 2005; Jafari et al. 2017; Zhang et al. 2014a)

3.7.2.3 Naturliche Polymere

Ebenso, wie eine Vielzahl an synthetischen Polymeren fur die Herstellung von Scaffolds
verwendet wird, werden natirliche Polymere verwendet. Zu den verwendeten natirlichen
Polymeren zdhlen zum Beispiel Kollagen, Chitosan, verschiedene Proteoglykane, Alginat-
basierte Substrate und Fibrin. Diese bieten den Vorteil, dass sie bioaktiv sind und z.B. durch
die Prasentation von Rezeptor-bindenden Liganden typischerweise die Zelladhdsion und das
Zellwachstum fordern. Sie kdnnen durch proteolytische Reaktion der Zellen ab- und umgebaut
werden und ermdglichen den Zellen die Ausbildung einer eigenen extrazelluldren Matrix,
welche das Scaffold langfristig ersetzt. Nachteilig ist wiederum, dass es schwierig sein kann
Scaffolds mit homogenen Eigenschaften reproduzierbar herzustellen. Ebenso verfligen sie
meistens nur Gber schwache mechanische Eigenschaften, wodurch ihr Einsatzgebiet reduziert
ist. Gleichzeitig ist die Aufreinigung der natiirlichen Polymere komplex und es kann zu
Problemen durch ihre Immunogenitét oder die Ubertragung von Pathogenen kommen. (O'Brien
2011; Lutolf und Hubbell 2005; Robinson et al. 2017)

Jede dieser Kategorien bietet zahlreiche VVor- aber auch Nachteile, daher nimmt der Anteil an
Kompositen, welche die Vorteile einzelner Materialen miteinander vereinen, in den
16



Theoretischer Hintergrund

verschiedenen Ansatzen zur Verwendung zu. Durch die Verwendung dieser hybriden Scaffolds
konnen zum Beispiel die mechanische Stabilitdt, Anpassungsmdoglichkeiten und
Herstellungsmdglichkeiten  fir  Scaffolds aus synthetischen Polymeren mit der
Biokompatibilitat von naturlichen Polymeren verbunden werden. (O'Brien 2011; Coenen et al.
2018; Pashneh-Tala et al. 2016; Chen und Kawazoe 2016)

In den folgenden beiden Absatzen wird im Detail auf die in dieser Arbeit verwendeten

Materialien flr die Scaffold-Herstellung, Polydioxanon (PDO) und Fibrin, eingegangen.

3.7.3 Polydioxanon

PDO ist ein farbloses, kristallines, biodegradierbares Polymer. PDO wird aus dem Monomer
Paradioxanon durch eine ringdffnende Polymerisation unter Hitze und einem
organometallischen Katalysator hergestellt. PDO hat einen kristallinen Anteil von 55% und
eine Glasubergangstemperatur zwischen -10 °C und 0 °C. Die Degradation erfolgt durch
Hydrolyse, innerhalb von zwei Monaten verliert das PDO die Struktur und wird innerhalb von
sechs Monaten vollstandig abgebaut. Die Abbauprodukte Glyoxylat und Glycin werden
entweder Uber den Urin ausgeschieden oder im Citratzyklus zu Wasser und Kohlenstoffdioxid
weiter abgebaut. Im Korper treten innerhalb von 15 Tagen bis zu einem Monat leichte bis
moderate und nach drei und sechs Monaten nur noch leichte Entziindungsreaktion auf. Am
haufigsten wird PDO als Monofilament in der kardiovaskularen Chirurgie verwendet. Bei
dieser Nutzung als Monofilament verliert das Material innerhalb von drei Wochen 50% der
Bruchfestigkeit. PDO verfligt Uber ein Formgedachtnis, dies kann bei Knotenbindung zu
Problemen fihren. Um Depolymerisation zu vermeiden, muss PDO bei mdglichst niedrigen
Temperaturen verarbeitet werden. PDO wurde auflerdem bereits in der Orthopédie, der
plastischen Chirurgie, als Trager bei der Verabreichung von Wirkstoffen, fiir kardiovaskulare
Anwendungen und bei der Reparatur von Knochen verwendet. (Boland et al. 2005; Ray et al.
1981; Garg et al. 2013; Pillai und Sharma 2010; Molea et al. 2000)

3.7.4 Fibrin
Fibrin entsteht durch die Spaltung des Glykoproteins Fibrinogen. Fibrinogen hat eine Grofie
von 340 kDa. Das Protein ist 16slich und kommt in menschlichem Blut in einer Konzentration
zwischen 1,5 g/L-4 g/L vor. Es ist essentiell fir die H&mostase, Wundheilung, Entziindungen,
Angiogenese und andere biologische Funktionen. Wenn Fibrinogen durch die Serin-Protease
Thrombin geschnitten wird, bildet sich ein unlosliches Gerinnsel. Dieser Vorgang wird als
Reaktion auf die Verletzung eines Blutgefdles, aktivierte Blutzellen oder eine fremde
Oberflache durch eine Kaskade enzymatischer Reaktionen in Gang gesetzt. Fibrinogen besteht
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aus drei verschiedenen Paaren von Peptidketten (Untereinheiten), Ao, B und vy, mit
unterschiedlicher molekularer Masse von 66,5 kDa, 52 kDa und 46,5 kDa. Zusammen mit co-
und posttranslational verlinkten Kohlenhydraten der Bp- und y-Ketten ergibt sich die
Gesamtmasse von 340 kDa. Die Polymerisation von Fibrin wird durch das Abschneiden der
Fibrinopeptide A und B (FpA und FpB) durch Thrombin von den N-terminalen Teilen der Aa-
und Bp-Ketten zu einem Fibrin-Monomer gestartet. AnschlieRend lagern sich die Monomere
spontan zu Oligomeren zusammen, welche sich zu zweistrangigen Protofibrillen verlangern.
Die Protofibrillen verbinden sich lateral und longitudinal und formen somit verzweigte Fasern,
die ein dreidimensionales geliertes Netzwerk bilden. Das Fibrin-Polymer wird anschlielend
durch die Plasmatransgluataminase Faktor Xllla durch Ausbildung kovalenter Bindungen
stabilisiert. Die physikalischen Eigenschaften des Fibrinnetzwerks &hneln denen von
Weichgewebe. Die mechanischen Parameter kdnnen durch Variation der Konzentration von
Fibrinogen, Thrombin und Faktor Xllla angepasst werden. (Weisel und Litvinov 2017,
Robinson et al. 2017; Maat und Verschuur 2005)

3.7.5 Herstellungsmethoden flr Scaffolds im Tissue Engineering
Fur die Herstellung von dreidimensionalen Scaffolds kdnnen verschiedene Methoden, auch in
Kombination miteinander, verwendet werden. H&ufig genutzte Verfahren sind 3D-Druck, das
Giellen von Losungen mit anschlieBender Partikel-Laugung, Elektrospinnen, thermisch

induzierte Phasentrennung und Gefriertrocknung. (Zhao et al. 2018)

In den beiden folgenden Abschnitten wird auf die beiden Herstellungsmethoden, welche in
dieser Arbeit fiir die Herstellung von Scaffolds verwendet wurden, 3D-Druck und Partikel-

Laugung, im Detail eingegangen.

3.7.5.1 Scaffold-Herstellung mittels 3D-Druck
Bei 3D-Druck handelt es sich um eine additive Fertigungsmethode. Bei dieser
Fertigungsmethode werden Materialen schichtweise aufeinander aufgebaut. Die Fertigung
erfolgt anhand einer zuvor am Computer erstellten Geometrie (computer aided design (CAD)).
Diese Geometrie kann zum Beispiel auf Basis von Computertomographie- oder
Magnetresonanztomographieaufnahmen erstellt werden. Diese 3D-Geometrie wird flr die
Fertigung in einzelne 2D-Schichten zerlegt, welche dann Schicht fur Schicht gedruckt werden.
Auf diese Art kdnnen somit komplexe Scaffolds auf Mikro- und Makroebene in einem
kostenguinstigen Prozess aufgebaut werden. Bei den unterschiedlichen 3D-Drucktechniken
kann zwischen dem Drucken von zellgeladenen Materialien (bioprinting) mittels Laser-
gestutztem Drucken, extrusionsbasiertem Drucken und Tintenstrahldruck sowie dem Druck
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von zellenlosen Materialien durch extrusionsbasiertem Drucken, selektivem Laserschmelzen
und Stereolithographie unterschieden werden. Bei dem extrusionsbasierten Drucken von
zellenlosen Materialien, wie zum Beispiel synthetischen Polymeren, wird das Material,
entweder als Filament oder in Form von Pellets, geschmolzen und Utber eine Schnecke oder
Druckluft durch eine Dise am Druckkopf extrudiert (Schmelzschichtverfahren, engl.: fused
deposition modeling; FDM). Bei diesem Prozess sind die Parameter Temperatur, Druck,
Schichthdhe und die Geschwindigkeit mit der sich der Druckkopf bewegt, entscheidend fir das
Resultat. (Zhao et al. 2018; Turnbull et al. 2018)

3.7.5.2 Scaffold-Herstellung mittels Partikel-Laugung

Die Herstellung von Scaffolds durch einen Partikel-Laugungsprozess basiert auf dem Ldsen
eines Polymers, aus welchem das spatere Scaffold besteht, in einem flichtigen Lésungsmittel.
Diese Losung wird zusammen mit einem organischen Bestandteil oder wasserldslichen Salzen
in eine Form gegossen. Nach dem Verdunsten des flichtigen Lésungsmittels entsteht ein
Komposit aus Polymer und Partikeln. In einem weiteren Schritt werden die Partikel aus dem
Komposit durch ein weiteres Losungsmittel, z.B. Wasser, herausgeldst. Durch Variation der
Geometrie der Gussform und der Eigenschaften der Partikel kann das entstehende Scaffold
hinsichtlich Geometrie, Porengrdlie, Porengeometrie, Porenverteilung und Interkonnektivitat
angepasst werden. (Zhao et al. 2018; Turnbull et al. 2018; Tomlins 2016)

3.8 Bioreaktoren im Tissue Engineering
Die Herstellung eines funktionalen Gewebes in vitro erfordert eine genau definierte
Kombination aus biochemischen, biophysikalischen und mechanischen Stimuli. Bioreaktoren
werden im Tissue Engineering zur Kultivierung mit Zellen besiedelter Scaffolds und zur
Ausubung biophysikalischer Stimuli wéhrenddessen verwendet, um in vitro eine kontrollierte,
native Mikroumgebung nachzuahmen. Die Stimuli dienen dazu, die Zellen, welche die Signale
durch spannungssensitive Integrine zwischen extrazellularer Matrix und Zelle, lonen-Kandle
oder verschiedene Proteine auf Zell-Zell-Ebene wahrnehmen, in gewiinschter Art und Weise
zu beeinflussen. Bioreaktoren erfiillen mindestens eins der folgenden Kriterien: (1) Sie
garantieren eine gleichmaRige Zellverteilung, (2) sie erhalten eine festgelegte Konzentration an
Gasen und Néahrstoffen im Zellkulturmedium, (3) sie verursachen einen Massentransport zu
dem Gewebe, (4) sie Uben biophysikalische Stimuli auf das Gewebe aus oder (5) sie stellen
Informationen Uber das wachsende Gewebe zur Verfugung. Alle Materialien die fir die
Konstruktion eines Bioreaktors verwendet werden und die in Kontakt mit dem

Zellkulturmedium oder dem Gewebe stehen, miissen bioinert oder biokompatibel sein. Ebenso
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muss der Bioreaktor sterilisierbar sein. Die verschiedenen Bioreaktortypen kénnen anhand der
Art, wie die Zellen stimuliert werden, klassifiziert werden. Zu den typischen Bioreaktortypen,
welche im Tissue Engineering genutzt werden, zahlen: Spinnerflaschen-Bioreaktoren, in
welchen das Medium unterhalb der Scaffolds geriihrt wird, um einen erhéhten Massentransport
in das Zentrum des Scaffolds zu erreichen, Bioreaktoren mit rotierender Wand, welche ebenfalls
fiir einen erhdhten Massentransport im Scaffolds sorgen und gleichzeitig eine gleichméliigere
Verteilung der Zellen verursachen, Kompressionsbioreaktoren, mit denen eine konstante oder
dynamische Last auf das Scaffold ausgetibt werden kann, Bioreaktoren, welche Spannung auf
das Scaffold austiben, Bioreaktoren, welche hydrodynamischen Druck auf das Scaffold ausiiben
und Durchflussbioreaktoren, in welchen die Scaffolds einem konstanten oder dynamischen
Fluidfluss ausgesetzt sind. Die verschiedenen Typen kdnnen auch miteinander kombiniert
werden. (O'Brien 2011; Plunkett und O'Brien 2011; Bayir et al. 2020)

3.9 GefaBprothesen

GeféaBprothesen zur Behandlung von vaskuldren Erkrankungen werden in der Geféal3chirurgie
seit den 1960er Jahren eingesetzt. Sie werden benétigt, wenn das umliegende Gewebe durch
das GefaR nicht oder nicht ausreichend mit sauerstoffhaltigem Blut versorgt werden kann. Die
mangelnde Versorgung des Gewebes kann zu einer Ischdmie, Hypoplasie und/oder Nekrose, je
nach Grad der Unterversorgung, fiihren. Gefaliprothesen kénnen in zwei Kategorien eingeteilt
werden, Bioprothesen und synthetische Prothesen. Zu den Bioprothesen zéhlen autologe,
homologe und heterologe GefaRe und zu den synthetischen GeféRprothesen zahlen Prothesen,
welche aus synthetischen Materialien gefertigt werden oder durch Tissue Engineering
hergestellt werden. (Walpoth et al. 2020)

3.9.1 Bioprothesen
Als Bioprothese werden Gefaliprothesen aus autologer, homologer oder heterologer Quelle
bezeichnet. Gefédlle aus autologer Quelle sind die erste Wahl, wenn sie verfligbar sind. Die
Verflgbarkeit kann aber durch Erkrankungen der mdglichen Gefalle, welche normalerweise
verwendet werden, eingeschrankt sein. Die Verwendung von autologen Gefal3en ist allerdings
auf Kleine bis mittelgroRe GeféaRe (<10 mm) beschrénkt. In den meisten Fallen, werden Venen,
zum Beispiel die Vena saphena magna aufgrund der einfachen Zuganglichkeit, als Prothesen
verwendet. Autologe GefaRprothesen haben eine gute Langzeitdurchlassigkeit und ein
niedrigeres Risiko fur Infektionen und kurzfristig ein niedriges Risiko fur thromboembolische
Ereignisse im Vergleich zu den klassischen synthetischen Geféal3prothesen. Homologe Gefalle

wurden bis zum Aufkommen von synthetischen Gefdlprothesen regelmaRig verwendet.
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Heutzutage werden nur noch in Ausnahmen homologe arterielle Gefalle verwendet. Bei
heterologen Gefal3prothesen konnte im Vergleich zu synthetischen GefalRen noch kein Vorteil
festgestellt werden. Es kann zu Reaktionen durch das Immunsystem aufgrund von Antigenen
kommen, welche zur Degeneration, zu Thrombose oder zu einem Riss der Prothese flhren
konnen. Bei der Therapie von angeborenen Herzkrankheiten wird die Drosselvene von Rindern
(Contegra®) haufig als Prothese verwendet. (Walpoth et al. 2020)

3.9.2 Synthetische GefaRprothesen

StandardméBig  werden  flr  synthetische = GeféBprothesen  Materialien,  wie
Polyethylenterephthalat (PET) und expandiertes Polytetrafluorethylen (ePTFE) verwendet.
Prothesen aus PET (Terylene®, Dacron®) werden priméar als Ersatz fur Geféalie mit groflem
Durchmesser verwendet, wohingegen Prothesen aus ePTFE (Gore-Tex®, Teflon®)
vorwiegend als Ersatz von kleinen und mittleren GefaRen verwendet werden. In Metaanalysen
konnte allerdings kein signifikanter Vorteil durch das eine oder andere Material nachgewiesen
werden. Die Langzeitstabilitat dieser synthetischen Gefélie, als Ersatz von Arterien mit einem
Durchmesser >8 mm, liegt bei ca. 90%. Sie ist fir mittlere arterielle Gefa3prothesen zwischen
6-8 mm ebenfalls zufriedenstellend. Bei kleineren Gefalen unterhalb von 6 mm liegt die
Langzeitstabilitat jedoch deutlich unter der von autologen Gefallen. Bei einem koronaren
Bypass liegt die Rate nach einem Jahr fur ePTFE-Prothesen bei ca. 60%, im Vergleich dazu bei
der Verwendung der Vena saphena magna bei Uiber 95%. Nach zwei Jahren liegt sie fur ePTFE
nur noch bei 32% und fir die Vena saphena magna bei Uber 90%. Aus diesem Grund sind
autologe GeféaRe, wenn verflgbar, den herkdbmmlichen synthetischen GeféaRen vorzuziehen.
Durch das Besiedeln der luminalen Seite der Gefal3prothese mit Endothelzellen konnten
Fortschritte erzielt werden, die Ergebnisse liegen jedoch immer noch unter denen von autologen
GeféaRen. (Walpoth et al. 2020; Pashneh-Tala et al. 2016)

Die h&ufigsten Grunde flr das Ausfallen eines Geféal3es sind Thrombosebildung, eine intimale
Hyperplasie, Atherosklerose oder eine Infektion. Kurz gesagt: Eine Thrombose kann durch eine
Verletzung der Endothelschicht und die darauffolgende Ablagerung von Proteinen ausgeldst
werden. Die intimale Hyperplasie kann durch die Einwanderung von SMCs in die Gefallwand
aufgrund einer Verletzung wéhrend der Transplantation oder durch nicht tbereinstimmende
Parameter zwischen naturlichem Geféall und GefaRprothese (Durchmesser und Compliance)
auftreten. Atherosklerose kann wie bei natiirlichen GeféRen durch die Einwanderung von

Monozyten auftreten. Eine bakterielle Infektion kann bei synthetischen Gefalien aufgrund der

21



Theoretischer Hintergrund

Anfalligkeit fir eine bakterielle Besiedelung einfacher erfolgen als bei natiirlichen GefaRen.
(Pashneh-Tala et al. 2016)

Aufgrund der eventuell nicht gegebenen Verfugbarkeit von autologen Gefalen und den
Limitierungen von aktuell verfiigbaren Geféalprothesen, kénnte eine durch Tissue Engineering
hergestellte bioartifizielle GefaRprothese grolRes Potential besitzen, die Probleme zu

Uberwinden.

3.9.3 Bioartifizielle GefalRprothesen

Das Konzept einer bioartifiziellen GeféBprothese schlieft die F&higkeit einer solchen
GeféaBprothese zum Wachstum, zur Selbstreparatur, zur Anpassung und zur Reaktion auf die
Umgebung ein. Fur die Herstellung von bioartifiziellen Gefalprothesen durch Tissue
Engineering gibt es verschiedene Ansétze: Scaffold-basierte Ansatze, Scaffold-freie Ansétze
und Ansétze, die auf einer dezellularisierten natirlichen Matrix basieren. Der erste Schritt
involviert bei beiden Ansatzen die Extraktion von Zellen aus dem Patienten und die Expansion
dieser in vitro. Bei Scaffold-basierten Ansétzen werden die Zellen im ndchsten Schritt dann
entweder auf ein tubuldres synthetisches, ein natirliches oder ein hybriden Scaffold angesiedelt
oder mit einem Scaffold-bildenden Material vermischt und in eine tubul&re Form gebracht. Das
besiedelte Scaffold wird dann zur Reifung in einem Bioreaktor kultiviert. Bei der Verwendung
von dezellularisierten Matrizen aus heterologer Quelle als Basis fiir die Herstellung einer
bioartifiziellen Gefallprothese muss das entnommene Gewebe zuerst durch den Einsatz
unterschiedlicher chemischer Substanzen von potentiellen Immunogenen befreit werden. Das
dezellularisierte Gewebe wird dann, wenn es sich nicht bereits um ein dezellularisiertes Gefal}
handelt, in eine tubuldre Form gebracht und mit Zellen besiedelt. Die Herstellung einer
bioartifiziellen Gefalprothese in einem Scaffold-freien Ansatz beruht auf der
Zusammenlagerung von Zellen ohne die Hilfe einer Geruststruktur. Hierfur werden entweder
cell sheets hergestellt und dann in Schichten ubereinander gelegt, um eine tubulére Form zu
erstellen oder es werden Mikroaggregate aus Zellen hergestellt und in einer Form zu einem
Tubus zusammengeftigt oder durch Bioprinting in diese Form gebracht. Die Stabilitat der
Konstrukte beruht auf der Bildung einer stabilen extrazellularen Matrix. (Pashneh-Tala et al.
2016; Chlupac et al. 2009)

3.9.4 Konditionierung von biohybriden Gefa3strukturen im geeigneten
Bioreaktorsystem
Die abschlieBende Reifung einer in vitro hergestellten bioartifiziellen Gefal3prothese erfolgt
typischerweise in einem speziell fir diesen Zweck entwickelten Bioreaktorsystem.
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Verschiedene entwickelte Perfusions-Bioreaktorsysteme vereinen die Mdglichkeiten definierte
Fluss-, Druck- und Pulsation-Zusténde zu erzeugen. Die Einstellung einer bestimmten Flussrate
und deren Steigerung sind wichtig fur die Ausbildung eines dichten Endotheliums. Die
mechanosensitiven Endothelzellen reagieren auf den durch den Fluidfluss wirkenden
Scherstress auf der luminalen Seite der GefaRprothese. Durch den Scherstress werden unter
anderen die Proliferation, die Ausrichtung der Zellen, die Apoptose, die Migration und die
Permeabilitat beeinflusst. Ein dichtes Endothelium ist aufgrund der anti-thrombogenen
Wirkung entscheidend fir die Funktionalitdt der GeféBprothese. Die Einstellung eines
physiologischen Druckes ist ebenfalls ein wichtiges Charakteristikum eines Bioreaktors fiir
Gefallprothesen, da ein erhohter Druck innerhalb des GeféaRes zur Ausbildung einer festeren
Gefalwand fiihrt. Ebenso ist die Pulsation des Druckes und des Fluides im GefaR ein wichtiger
Faktor fur die Reifung der GeféRRprothese. Die zyklische Dehnung der Gefdllwand initiiert die
Proliferation von vaskuldaren Zellen innerhalb der GefédRwand, fiihrt zur Ausschittung von
Wachstumsfaktoren, reguliert die Ausbildung eines kontraktilen Phanotyps der SMCs, erhoht
die Ausbildung extrazellularer Matrix und Gewebeentwicklung und fuhrt zur Ausrichtung der
Fasern des Gewebes. Somit ist die korrekte Einstellung der Parameter Flussrate, Druck und
Pulsationsfrequenz und vor allem die Einstellung dieser Parameter im zeitlichen Verlauf der
Gefalreifung essentiell fir den Erfolg der Herstellung einer bioartifiziellen Geféal3prothese.
(Kang et al. 2013; Wolf et al. 2018; Prim et al. 2018; Eberth 2020; Li et al. 2005; Hahn und
Schwartz 2009)

3.9.5 Bioartifizielle Gefal3prothesen: Stand der Technik
In diesem Abschnitt wird ein kurzer Uberblick iiber eine Auswahl bisher in der Literatur
beschriebener Konzepte fir die Herstellung einer vollstdndig durch Tissue Engineering
hergestellten bioartifiziellen GefaRprothese gegeben. Sind Resultate einer klinischen

Anwendung bekannt, werden diese ebenfalls dagestellt.

Grundlegende Arbeiten zur Herstellung einer bioartifiziellen Gefal3prothese wurden 1986 von
Weinberg und Bell durchgefiihrt. Weinberg und Bell besiedelten Kollagen-Scaffolds mit
Endothelzellen, glatten Muskelzellen und Fibroblasten. Aufgrund schlechter mechanischer
Stabilitat wurden die gefertigten Scaffolds mit Dacron verstarkt (Weinberg und Bell 1986).
1999 besiedelten Niklasson et al. PGA-Scaffolds mit glatten Muskelzellen und Endothelzellen
und konditionierten diese mit Scherstress. Die Gefél3e zeigten nach 4 Wochen im Tierversuche
immer noch eine gute Durchl&ssigkeit (Niklason et al. 1999). In einer nachfolgenden Studie aus
dem Jahr 2016, wurden diese Gefalle ohne Zellen als Dialysezugénge in 60 Patienten evaluiert.
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Hierbei zeigte sich nach einem Jahr nur noch eine vollstdndige Durchlassigkeit bei 28%
(Lawson et al. 2016). In einer klinischen Studie untersuchten Shin‘oka et al. mit
mesenchymalen Stammzellen besiedelte Poly(L-Milchsdure-Co-¢-Caprolactone)-Scaffolds in
42 Patienten mit einem Alter zwischen 1-24 Jahren. Eine gute Durchléssigkeit konnte bis zu
einer maximalen Dauer von 32 Monaten beobachtet werden (Shin'oka et al. 2005). In einer
spateren Studie zur Behandlung eines angeborenen Herzfehlers wurden diese Scaffolds
ebenfalls verwendet. Hierbei konnte eine durchschnittliche Haltbarkeit von Gber elf Jahren
demonstriert werden (Sugiura et al. 2018). Weitere biohybride Ansétze wurden zum Beispiel
durch Jockenhovel et al. oder Atale et al. entwickelt. Jockenhdvel et al. verwendeten
beispielsweise ein Scaffold aus Fibrin und Polymilchsdure, besiedelten dieses mit arteriellen
glatten Muskelzellen, Fibroblasten und Endothelzellen und konditionierten dieses in vitro.
Nach sechs Monaten Implantation in Schafe konnte eine gute Integration der Gefél3e sowie eine
gute Durchlassigkeit beobachtet werden (Koch et al. 2010). Atala et al. untersuchen Scaffolds
aus Polycaprolacton und Kollagen in einem Kaninchenmodell fiir einen Monat. Die Scaffolds
zeigten nach einem Monat eine strukturelle Stabilitdt sowie das Zellen in die Scaffolds
eingewachsen waren (Tillman et al. 2009). In einem neueren Ansatz von Gupta et al. wurden
beispielsweise Scaffolds aus Seide und Maulbeerseide hergestellt Diese Scaffolds wurden
jeweils mit Endothelzellen, Fibroblasten und glatten Muskelzellen besiedelt und in Schichten
zu einem Tubus Ubereinander gelagert. Die Scaffolds unterstiitzen das Wachstum der
vaskularen Zellen und die Differenzierung der glatten Muskelzellen, ebenfalls konnte ein sehr

hoher Berstdruck der Scaffolds gezeigt werden (Gupta et al. 2016).

Aufgrund der Vielzahl an unterschiedlichen Ansétzen wurde an dieser Stelle nur eine kurze
Auswahl an Studien dargestellt. Eine umfangreichere Ubersicht kann z.B. der
Zusammenstellung von Pashneh-Tala et al. (2016) oder Matsuzaki et al. (2019) entnommern
werden (Pashneh-Tala et al. 2016; Matsuzaki et al. 2019).
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4 Ergebnisse
4.1 Scaffold-Herstellung und Analyse

Fur die Herstellung von kunstlichem Gewebe im Tissue Engineering wird in den meisten Fallen
eine Geruststruktur, ein sogenanntes Scaffold, bendtigt. Scaffolds bilden die Grundlage zur
Besiedelung mit Zellen. Entscheidend fir die Eignung eines Materials fir ein Scaffold sind die
Verarbeitungsmethode, die Struktur, die Biokompatibilitat, die mechanischen Eigenschaften
und die Dauer der Biodegradation (O'Brien 2011). Diese Faktoren werden im folgenden Kapitel
mit geeigneten Methoden flr zwei verschieden produzierte Typen eines synthetischen Scaffolds
aus PDO untersucht. Die Herstellung dieser Scaffolds erfolgte einerseits durch ein
Schmelzschichtungsverfahren (im Folgenden ,,3D-Druck® genannt) und durch einen
Salzlaugungsprozess. Die 3D-gedruckten Scaffolds sollten hinsichtlich der Verwendung fur
eine bioartifizielle Geféalprothese untersucht werden, wohingegen die durch den
Salzlaugungsprozess hergestellten Scaffolds beziiglich ihrer Eignung zur Vaskularisierung
beurteilt wurden. Die hergestellten PDO-Scaffolds wurden zusétzlich zusammen mit dem
naturlichen Polymer Fibrin zu biohybriden Scaffolds kombiniert. Ein Teil der in diesem Kapitel
dargestellten Ergebnisse wurde im Rahmen der Masterarbeit von Sebastian Loewner ,,PDO als
Scaffold-Material fir Tissue Engineering — Verarbeitung und Charakterisierung® erstellt. Das

Kapitel wurde teilweise veroffentlicht in Heene et al. 2021 (Heene et al. 2021).

4.1.1 Scaffold-Herstellung
In dieser Arbeit wurden Scaffolds fir die Besiedelung mit Zellen mit zwei verschiedenen
Verfahren aus Polydioxanon hergestellt. Genutzt wurden dafir ein Salzlaugungsverfahren und
3D-Druck. Beide Verfahren werden nachfolgend kurz beschrieben.

4.1.1.1 Salzlaugung
Fur die Herstellung von Scaffolds mittels Salzlaugung wurde das Polymer Polydioxanon in
Hexafluoroisopropanol geldst. Die Losung wurde anschlieBend auf Salzkristalle gegeben. Nach
dem Verdampfen des Losungsmittels wurde das Salz durch Inkubation der PDO/Salz-Bldcke

in dd. H20 herausgelost. Zuriick bleibt das portse Scaffold.

4.1.1.2 3D-Druck
Fur die Herstellung von Scaffolds mittels 3D-Druck wurde das Polymer Polydioxanon in eine
Kartusche geflllt und erhitzt. Das flussige Polymer wurde mit Druckluft durch eine Dise
extrudiert. Anhand eines 3D-Modells wurde so eine Scaffold-Struktur mit diesem
Schmelzschichtverfahren erstellt. Bei einer Temperatur von 125 °C konnten bei einem Druck
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von 400 kPa unter Verwendung einer Diise mit einem Durchmesser von 0,1 mm ein optimales

Ergebnis erzielt werden (Abbildung 6).

4.1.2 Analyse und Vergleich der Scaffold-Strukturen aus 3D-Druck und
Salzlaugung

Die Scaffolds, welche durch 3D-Druck und Salzlaugung aus PDO hergestellt wurden, wurden

in einem ersten Schritt miteinander verglichen, um sich flr weitere Versuche auf die besser

geeignete Herstellungsmethode zu fokussieren.

4.1.2.1 Optische Analyse der Oberflachenstruktur
Fur einen initialen Vergleich der PDO-Scaffold-Strukturen wurden Ubersichtsaufnahmen und

mikroskopische Aufnahmen der Scaffolds untersucht und miteinander verglichen.

Die mittels 3D-Druck und Salzlaugung hergestellten Scaffolds unterscheiden sich in ihrer
Struktur deutlich (Abbildung 6). Die 3D-gedruckten Scaffolds haben durch das 3D-Modell eine
geordnete und vorgegebene Struktur. Diese geordnete Struktur war auch in der Seitenansicht
bei einem aufgeschnittenen Scaffold zu erkennen. Die Stringe wurden in einer ,,Holzstapel*-
Struktur angeordnet. Im Gegensatz dazu ist die Struktur der durch Salzlaugung hergestellten

Scaffolds chaotisch.

Beide Arten von Scaffolds wiesen Artefakte am Rand auf, d.h. die Strange der 3D-gedruckten
Strange waren am Rand miteinander verschmolzen und die durch Salzlaugung hergestellten
Scaffolds wiesen am Rand der Form eine dinne Schicht PDO auf. Aus diesem Grund wurde

jeweils nur der innere Teil der Scaffolds in weiteren Analysen betrachtet.

Die GrolRe der Poren an der Oberflache der Scaffolds wurde zum Vergleich untersucht. Dabei
wiesen die mittels 3D-Druck hergestellten Scaffolds einen Abstand der Strange von
167 um = 14 um auf, wéhrend die GrofRe der Poren der durch Salzlaugung hergestellten
Scaffolds mit 326 pum + 149 um bestimmt wurde. Die Dicke der Strénge bei den 3D-gedruckten
Scaffolds wurde mit 153 um = 8 um gemessen. Im Vergleich dazu lief3 sich die Wandstérke der
Poren bei den mittels Salzlaugung hergestellten Scaffolds aufgrund der uneinheitlichen
Wandstruktur nur ndherungsweise auswerten, gemessen wurde eine durchschnittliche

Wandstarke von 54 pm + 30 pm.

Bei den 3D-gedruckten Scaffolds konnte eine deutliche thermische Degradation festgestellt
werden. Diese dullerte sich in einer gesteigerten Viskositat wahrend des Druckprozesses,
wodurch Scaffolds, welche mit identischen Druckparametern gedruckt wurden, anh&ngig von

der Dauer des Erhitzens des PDO, eine stark abweichende Qualitat aufwiesen (Abbildung 43).
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Abbildung 6: Ubersichtsaufnahmen und mikroskopische Aufnahmen der mittels 3D-Druck und
Salzlaugung hergestellten Scaffolds. Fir einen initialen Vergleich der Scaffold-Strukturen wurden
Ubersichtsaufnahmen der 3D-gedruckten Scaffolds (oben links, mittig rechts) und der durch Salzlaugung
hergestellten Scaffolds (unten links) sowie mikroskopische Aufnahmen der 3D-gedruckten Scaffolds (oben rechts)
und der durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds (unten rechts) gemacht.

4.1.2.2 Analyse der Biokompatibilitat mittels CTB-Assay
Die Biokompatibilitdt der PDO-Scaffolds wurde mittels eines CTB-Assays untersucht. Der
CTB-Assay misst die metabolische Aktivitat der Zellen auf Basis der Reaktion von Resazurin
zu Resorufin, somit kann auf die Zellviabilitat geschlossen werden. In dieser Arbeit wurde
jeweils ein Extrakt untersucht, welcher sowohl aus dem Filament der 3D-gedruckten PDO-

Scaffolds als auch aus den mittels Salzlaugung hergestellten Scaffolds gewonnen wurde.

Anhand der Ergebnisse zur Bestimmung der Viabilitat der Zellen konnte keine Zytotoxizitét
der Extrakte der Scaffolds festgestellt werden (Abbildung 7). Bei allen getesteten
Konzentrationen von beiden Proben lag die Viabilitat bei Uber 94%. Nach einer Inkubation der
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Zellen mit dem Extrakt des PDO-Filaments flr 24 h konnte bei der hochsten Konzentration von
200 mg/mL eine Viabilitat von 95,5% =+ 3,3% gemessen werden. Bei den Zellen, welche mit
dem Extrakt aus den mittels Salzlaugung hergestellten Scaffolds inkubiert worden sind, konnte
eine minimale Viabilitdt von 94,4% =+ 2,9% fiir eine Extrakt-Konzentration von 50 mg/mL

festgestellt werden. Beide Scaffold-Typen zeigen somit eine nach DIN EN 1SO 10993 definierte
Biokompatibilitat von tber 90%.
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Abbildung 7: Ergebnisse der CTB-Tests zur Untersuchung der Biokompatibilitat der PDO-Scaffolds. Fir
die Untersuchung der Biokompatibilitat der PDO-Scaffolds wurde jeweils ein Extrakt durch Inkubation des PDO-
Filaments und der mittels Salzlaugung hergestellten Scaffolds in Zellkulturmedium bei 37 °C gewonnen. Die
Zellen wurden fir 24 h mit dem Extrakt inkubiert und anschlieBend der Umsatz von Resazurin zu Resorufin im
Vergleich zu einer unbehandelten Probe bestimmt. Dargestellt sind die Mittelwerte und die Standardabweichung.

4.1.2.3 Analyse der mechanischen Eigenschaften durch Zugversuche
Die mechanischen Eigenschaften der Scaffolds aus 3D-Druck und Salzlaugung wurden durch
Zugversuche an einer Testmaschine (Instron 5565A) analysiert. Hierftr wurden Probekorper
nach DIN EN ISO 527-2:2012 vom Typ 1BA (mittels Salzlaugung) und 1BB (mittels 3D-
Druck) hergestellt (Abbildung 8).

Fur die 3D-gedruckten Testkdrper vom Typ 1BB konnten eine Bruchdehnung von
16,1% (+ 2,01%), eine maximale Zugfestigkeit von 15,95 MPa (2,24 MPa) und einen
Young’s Modulus von 12,00 MPa (% 1,81 MPa) bestimmt werden. Der Bruch der 3D-
gedruckten Testkorpern trat immer an einem Ende des mittleren Steges der Testkorper auf. Die
mittels Salzlaugung hergestellten Testkérper wiesen eine Bruchdehnung von 24,3% (+ 1,31%),
eine maximale Zugfestigkeit von 0,142 MPa (x 0,046 MPa) und einen Young’s Modulus von
1,054 MPa (+ 0,485 MPa) auf. Bei den durch Salzlaugung hergestellten Testkdrpern konnte
keine feste Bruchstelle lokalisiert werden, stattdessen erfolgte ein Abriss des Testkorpers
aufgrund von vielen kleinen Einschniirungen.
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Abbildung 8: Hergestellte Testkdrper fir die Analyse der mechanischen Eigenschaften der PDO-Scaffolds.
Fur die Analyse der mechanischen Eigenschaften wurden Testkorper nach DIN EN 1SO 527-2:2012 vom Typ 1BB
mittels 3D-Druck (links) mit einem Aufflllgrad von 25% und vom Typ 1BA mittels Salzlaugung (rechts)
hergestellt.

4.1.2.4 Erste Besiedelungen zur Evaluation der Eignung der Scaffold-Konstrukte
Fur die Evaluation der Eignung der Scaffolds fiir das Tissue Engineering wurden erste
Besiedelungsversuche mit Zellen durchgefuhrt. Zu diesem Zweck wurden sowohl 3D-
gedruckte Scaffolds als auch Scaffolds, welche durch Salzlaugung hergestellt wurden, mit
Fibrinogen beschichtet und mit 250.000 HUVECSs und 50.000 MSCs in einer Thrombin-L&sung

besiedelt und fiir 14 Tage im Brutschrank inkubiert.

Auf beiden Scaffold-Typen zeigte sich nach 14-tagiger Kultivierung der Zellen ein Bewuchs
der Scaffolds (Abbildung 9). Die Zellen wuchsen auf den Strukturen der PDO-Scaffolds und
bildeten eine dichte Schicht, wie durch die Farbung des Zytoskeletts durch Phalloidin-iFluor
555 und der Zellkerne durch Hoechst 33342 (Darstellung in blau) zu erkennen ist (Abbildung
9). Im Vergleich zeigte sich auf den Scaffolds, welche durch Salzlaugung hergestellt wurden,
dass die Besiedelung mit Zellen deutlich ausgepragter war. Die Zellen wuchsen im Gegensatz
zu den mittels 3D-Druck hergestellten Scaffolds nicht nur auf den PDO-Strukturen, sondern
auch in die Poren ein. Bei den 3D-gedruckten Scaffolds zeigten sich deutliche Liicken in der
Zellstruktur zwischen den Strangen. Der Abstand der Strange betrug in diesem Versuch auf
dem gezeigten Bild ~334 um % 8 um, die GroR3e der Licken ~290 um £ 33 um.
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Abbildung 9: Erste Besiedelungsversuche mit den hergestellten Scaffolds. Zur Testung der Scaffolds fur das
Tissue Engineering wurden sowohl durch Salzlaugung hergestellte Scaffolds (oben) als auch 3D-gedruckte
Scaffolds (unten) mit 250.000 HUVECs und 50.000 MSCs besiedelt und fir 14 Tage bei 37 °C, 21% O, und 5%
CO; inkubiert. Die Bilder zeigen Fluoreszenzmikroskopie-Aufnahmen der Scaffolds. Die Zellkerne wurden mit
Hoechst 33342 gefarbt (blau), das Zytoskelett mit Phalloidin-iFluor 555 (rot).

Aufgrund der Liicken in der Zellstruktur auf den 3D-gedruckten Scaffolds und der im Gegensatz
dazu stehenden feineren Porenstruktur und des besseren Einwachsens der Zellen in die porose
Struktur der mittels Salzlaugung hergestellten Scaffolds wurde in weiteren Experimenten ein
Fokus auf die Analyse und Besiedelung dieser Scaffolds gelegt. Die weitere Verbesserung der
mittels 3D-Druck hergestellten Scaffolds wurde an dieser Stelle aufgrund der Fokussierung auf

die anderen Scaffolds aus dieser Arbeit ausgegliedert.

4.1.25 Analyse der Struktur und Degradation von durch Salzlaugung
hergestellten Scaffolds
Die Degradationsrate ist ein entscheidender Faktor fiir die Nutzbarkeit eines Materials fir das
Tissue Engineering. Fir die Analyse der Degradation wurden morphologische Verédnderungen
der Oberflachenstruktur mittels mikroskopischer Aufnahmen und der inneren Struktur durch
MCT-Analyse untersucht. Des Weiteren wurde der prozentuale Gewichtsverlust des pordsen
PDO-Scaffolds nach Inkubation in PBS-Puffer bis zu vier Wochen bei 37 °C untersucht.
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4.1.2.5.1 Analyse der Oberflachenstruktur mittels Phasenkontrastmikroskopie
Die Oberflachenstruktur poréser PDO-Scaffolds wurde vor und nach vier Wochen Inkubation
in PBS-Puffer bei 37 °C mittels Phasenkontrastmikroskopie untersucht (Abbildung 10). Der
Vergleich der Oberflachenstruktur vor und nach Inkubation in PBS-Puffer zeigte keine
erkennbaren morphologischen Unterschiede. Die Porenstruktur an der Scaffold-Oberflache

erschien unverandert.

Abbildung 10: Vergleich der Oberflachenstruktur poréser PDO-Scaffolds vor und nach Inkubation in PBS-
Puffer flr vier Wochen. Die Scaffolds wurden fir vier Wochen bei 37 °C im Inkubator in PBS-Puffer inkubiert.
Vor und nach der Inkubation wurde die Oberflachenstruktur der Scaffolds mittels Phasenkontrastmikroskopie
dokumentiert.

4.1.2.5.2 Analyse der inneren Struktur der pordsen Scaffolds mittels uCT
Die innere Struktur der pordsen PDO-Scaffolds wurde mittels uCT untersucht. Zu diesem
Zweck wurden ein eben erst produziertes Scaffold und ein Scaffold nach 28 Tagen Inkubation
in PBS-Puffer bei 37 °C untersucht. Aus den uCT-Aufnahmen wurden sowohl Schnittbilder als
auch eine 3D-Rekonstruktion erstellt.

Die 3D-Rekonstruktion der pordsen Scaffolds zeigt eine hohe Porositat und Interkonnektivitat
der untersuchten Scaffolds (Abbildung 11). Die PorengroRe konnte mittels uCT aufgrund der
hohen Interkonnektivitat der Poren nicht bestimmt werden. Die Porositat wurde aus der 3D-
Rekonstruktion mit 76,38% bestimmt. Ein Unterschied in der Morphologie der Scaffolds
zwischen einem neu generierten Scaffold und einem bereits 28 Tage lang in PBS-Puffer
inkubierten Scaffold konnte nicht festgestellt werden.
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Abbildung 11: pCt-Aufnahmen eines pordsen PDO-Scaffolds vor und nach Inkubation in PBS-Puffer fir
vier Wochen und rekonstruierte Geometrie. Die innere Struktur der porésen PDO-Scaffolds wurde mittels uCT
vor und nach Inkubation in PBS-Puffer flr vier Wochen bei 37 °C untersucht. Die Abbildung zeigt je einen
Querschnitt durch das Scaffold vor und nach Inkubation sowie eine rekonstruierte 3D-Geometrie.

4.1.2.5.3 Messung des Gewichtsverlusts porgser PDO-Scaffolds durch
Degradation

Der prozentuale Gewichtsverlust poréser PDO-Scaffolds innerhalb von vier Wochen

Inkubation in PBS-Puffer wurde durch Wiegen bestimmt. Es konnte ein ansteigender

Gewichtsverlust innerhalb der 4 Wochen festgestellt werden (Abbildung 12). Nach einer

Woche wurde ein Gewichtsverlust von 1,6% + 0,3%, nach zwei Wochen von 3,8% + 1,3%,

nach drei Wochen von 5,4% + 0,5% und nach 4 Wochen von 4,6 £ 0,5% gemessen.
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Abbildung 12: Prozentualer Gewichtsverlust der porésen PDO-Scaffolds nach Inkubation in PBS-Puffer.
Fir die Analyse der Degradation der pordsen PDO-Scaffolds wurden diese bei 37 °C in PBS inkubiert und der
prozentuale Gewichtsverlust an verschiedenen Zeitpunkten bestimmt.

Eine Untersuchung der Scaffolds (ber einen langeren Zeitraum konnte nicht durchgefihrt
werden, da die Scaffolds nach 4 Wochen zu instabil fur weitere Analysen waren. Die Scaffolds
waren bereits bei geringer mechanischer Belastung (z. B. mit einem Spatel) sehr briichig und
wirkten nicht mehr elastisch. Bei Bertihrung zerfielen sie in kleinere Bruchstiicke (Abbildung

13).

Abbildung 13: Instabile, porése PDO-Scaffolds nach Inkubation in PBS-Puffer langer als 4 Wochen. Bei
einer Inkubation langer als 4 Wochen in PBS-Puffer bei 37 °C wurden die Scaffolds instabil und zerfielen bei
Berthrung.

4.1.2.5.4 Analyse der mechanischen Eigenschaften der Scaffolds vor und nach
Besiedelung und Kultivierung

Die mechanischen Eigenschaften der porésen Scaffolds wurden als Zusatz zur Analyse

unbesiedelter Scaffolds durch Zugversuche mittels Nanoindentation untersucht. Analysiert

wurden hierbei ein poréses PDO-Scaffold, ein zusatzlich mit Fibrin beschichtetes, pordses
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PDO-Scaffold und zwei mit Zellen besiedelte, mit Fibrin beschichtete, pordse PDO-Scaffolds.
Von den beiden mit Zellen besiedelten Scaffolds wurde eines fir einen Tag im Inkubator
inkubiert und eines fur 28 Tage.

Die Elastizitdt der Scaffolds wurde durch Bestimmung des effektiven Young’s Modulus
ermittelt (Abbildung 14). Bei einem unbesiedelten, unbeschichteten Scaffold wurde ein Wert
von 2691 Pa £ 2053 Pa und bei einem unbesiedelten, beschichteten Scaffold ein Wert von 4405
Pa + 3536 Pa bestimmt. Somit erhdhte die Beschichtung mit Fibrin den effektiven Young’s
Modulus der Scaffolds deutlich. Bei einem beschichteten, mit Zellen besiedelten Scaffold nach
einem Tag Inkubation konnte ein deutlich geringerer Wert von 1108 Pa + 1334 Pa ermittelt
werden, dieser war im Vergleich bei einem Scaffold nach 28 Tagen Inkubation wieder auf
3118 Pa + 967 Pa erhont.

PDO
PDO + Fibrin
o PDO + Fibrin + Zellen nach 1 Tag in Kultur
& PDO + Fibrin + Zellen nach 28 Tag in Kultur
0., 10000+ T
2 — |
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Abbildung 14: Ergebnisse der mittels Nanoindentation ermittelten Werte flr den effektiven Young's
Modulus. Vier verschiedene Scaffolds wurden mittels Nanoindentation untersucht. Ein pordses PDO-Scaffold, ein
zusétzlich mit Fibrin beschichtetes, poréses PDO-Scaffold und zwei mit Zellen besiedelte, mit Fibrin beschichtete,
porése PDO-Scaffolds (eines nach einem Tag Inkubation und eines nach 28 Tagen Inkubation bei 37 °C, 21% O,
und 5% CO,).

Die erhohte Flexibilitat der Scaffolds durch die Besiedelung mit Zellen konnte auch durch ihre
erhdhte mechanische Belastbarkeit beobachtet werden. Im Gegensatz zu den in Abbildung 13
dargestellten, unbesiedelten und unbeschichteten Scaffolds zerfallen die in Abbildung 15
dargestellten Scaffolds nicht bei leichten Beriihrungen und erhalten ihre Form Uber einen
langeren Zeitraum (bis zu mehreren Monaten). Es sind keine Poren zu erkennen und die

Scaffolds sind von einer dichten Schicht an zelluldrem Material Giberzogen.
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Abbildung 15: Ubersichtsaufnahme besiedelter Scaffolds nach sieben und 28 Tagen Inkubation. Die
Scaffolds wurden mit 100.000 HUVECs und 150.000 MSCs besiedelt und bei 37 °C, 21% O, und 5% O fur 7 und
28 Tage inkubiert.

4.1.2.6 Fibrinogen-Gewinnung durch Kryoprazipitation und Analyse der
Bestandteile

Fur die Herstellung eines biohybriden Scaffolds aus einem synthetischen und einem
biologischen Polymer, welches ein bestmdgliches Wachstum der Zellen auf den Scaffolds
ermdoglicht, werden die PDO-Scaffolds mit Fibrin beschichtet. Dieses bildet eine gelartige
Schicht mit idealen Wachstumsbedingungen fur die Zellen. Fir eine optimale Kompatibilitét
des Fibrins bei spateren Implantationen der erstellten Scaffolds sollte dieses auch aus autologen
Quellen gewonnen und mit kommerziell erhaltlichem Fibrinogen verglichen werden. Zu diesem
Zweck wurde aus Leukozyten-reduziertem Blutplasma ein Protein-Kryoprazipitat gewonnen
und durch Dialyse (siehe Abschnitt 8.3.1.2.1) aufgereinigt, um die Konzentration von Proteinen
unter 100 kD zu reduzieren. Der Sinn dieser Aufreinigung besteht darin, potenziell
fibrinolytische und somit die Festigkeit des beschichteten Scaffolds gefdhrdende Bestandteile
zu entfernen. Zuerst wurde der Gesamtproteingehalt des Prazipitats mit einem BCA-Assay
untersucht und der Fibrinogen-Anteil nach Clauss siehe (Abschnitt 8.3.1.2.3) bestimmt. Zuletzt
wurde die Zusammensetzung des Prézipitats mittels SDS-PAGE und Western Blot analysiert,
um das Vorhandensein von Fibrinogen und anderen Proteinen zu untersuchen. Die Ergebnisse
dieser Analysen werden im Folgenden naher ausgefuhrt.

4.1.2.6.1 Gesamtproteinkonzentrationsbestimmung und  Bestimmung  des
Fibrinogen-Anteils
Die Gesamtproteinkonzentration des Proteinprazipitates wurde mit einem BCA-Assay

gemessen. Im Anschluss wurde die Konzentration von Fibrinogen nach Clauss (durchgeftihrt
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vom Zentrallabor der Medizinischen Hochschule Hannover) bestimmt und der Anteil am

Gesamtprotein berechnet.

Aus 180 mL Leukozyten-reduziertem Blutplasma wurden 2,01 g £ 0,77 g Proteinprazipitat
mittels Kryoprézipitation isoliert. Mit  dem BCA-Assay  wurde  eine
Gesamtproteinkonzentration im Prézipitat von 86,6 mg/mL + 3,5 mg/mL gemessen. Der

Fibrinogenanteil wurde mit ca. 41% + 29,9% bestimmt.

4.1.2.6.2 SDS-PAGE des mittels Kryopréazipitation gewonnenen
Proteinpréazipitats

Die Zusammensetzung des durch Kryoprézipitation gewonnenen Proteinprazipitats wurde im
ersten Schritt mit einer SDS-PAGE untersucht. Zu diesem Zweck wurde eine Probe des
Prézipitats vor und nach Dialyse zusammen mit einer Vergleichsprobe aus kommerziell
erhéltlichem Fibrinogen in zwei Gelelektrophoresen mit reduzierendem oder nicht-
reduzierendem Probenpuffer analysiert. Somit konnte sowohl die GroRe der enthaltenen
Proteine im nicht-reduzierten Zustand bestimmt werden als auch die GroRe der Protein-

Untereinheiten nach Reduktion der Proteine.

Sowohl in den Proben des Proteinprazipitats vor (Probe 2) und nach (Probe 3) Dialyse als auch
in der Vergleichsprobe des kommerziell erhdltlichen Fibrinogens (Probe 1) konnte am oberen
Ende des Gels bei der Verwendung von nicht-reduzierendem Probenpuffer eine starke Bande
beobachtet werden (Abbildung 16A). Diese Bande hat eine GrolRe von ca. 340 kDa und wurde
somit als Fibrinogen angesehen. Ebenso wurde eine weitere stark ausgepragte Bande zwischen
45 und 60 kDa in den Proben des Proteinprazipitates beobachtet. Diese Bande konnte auch in
der Probe des kommerziell erhéltlichen Fibrinogens beobachtet werden. Bei dem Vergleich der
Proben des Proteinprazipitats vor und nach Dialyse konnte eine geringfugige Reduzierung der
Proteinkonzentration festgestellt werden. Die Banden waren im Bereich unter 100 kDa etwas
weniger stark ausgepragt. Bei der Verwendung von reduzierendem Probenpuffer zum
Auftragen der Proben bei der SDS-PAGE konnten drei neue Banden mit den Grolien 48, 55
und 68 kDa bei allen drei Proben beobachtet werden (Abbildung 16B). Diese lassen sich den
drei Untereinheiten, der o-Kette, der p-Kette und der y-Kette, des Fibrinogens zuordnen.
Ebenfalls war eine Bande im Bereich um 66 kDa zu erkennen, welche in der Probe des
kommerziell erhéltlichen Fibrinogens nur schwach ausgepragt, in den beiden Proben des
Proteinprézipitats aber stark ausgeprégt, war. Bei dieser Bande handelt es sich basierend auf
der GroRe um Albumin.

36



Ergebnisse

4.1.2.6.3 Western Blot zum Nachweis von Fibrinogen im Proteinprazipitat
Der Erfolg der Isolierung von Fibrinogen aus dem Leukozyten-reduziertem Blutplasma wurde
ebenfalls durch einen Western Blot zum spezifischen Nachweis der Fibrinogen-o-Kette
Uberprift. Hierftr wurden die Proteine nach der SDS-PAGE aus dem Gel auf eine Membran
Ubertragen. Die Membran wurde anschlieend zuerst mit einem Anti-Fibrinogen-a-Ketten-
Antikorper  und nachfolgend mit  einem Meerrettichperoxidase-gekoppelten
Sekundarantikorper gegen den Priméar-Antikorper inkubiert. Durch einen DAB-Assay konnte

so die Bindung des Primar-Antikdrpers auf der Membran an das Zielprotein visualisiert werden.

Die Bindung des Anti-Fibrinogen-a-Ketten-Antikorpers an die Fibrinogen-a-Kette konnte
sowohl bei der Vergleichsprobe von kommerziell erhaltlichem Fibrinogen als auch bei den
beiden Proteinprazipitat-Proben durch einen bréunlichen Farbumschlag nach Durchfiihrung des

DAB-Assays auf der Membran nachgewiesen werden (Abbildung 16C).

1 2 3 1 2 3
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Abbildung 16: Ergebnisse der SDS-PAGE und des Western Blot zur Analyse des mittels Kryopréazipitation
isolierten Proteinprazipitats aus Leukozyten-reduziertem Blutplasma. Das aus Leukozyten-reduziertem
Blutplasma durch Kryoprazipitation gewonnene Proteinprézipitat wurde zuerst mit einer SDS-PAGE mit sowohl
nicht-reduzierendem (A) und reduzierendem (B) Probenpuffer untersucht. Im zweiten Schritt wurde ein Western
Blot zum Nachweis der Fibrinogen-a-Kette (C) durchgefiihrt. Untersucht wurden jeweils eine Probe von
kommerziell erhéltlichem Fibrinogen (1) und das selbst gewonnene Proteinprazipitat vor (2) und nach (3) Dialyse
mit einem MWCO von 100 kDa.
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4.2 Entwicklung von Kapillaren
Die Vaskularisierung von durch Tissue Engineering hergestelltem Gewebe ist entscheidend fir
die Versorgung der Zellen mit Sauerstoff und Né&hrstoffen. Auf Basis der in Kapitel 1
vorgestellten porésen, mit Fibrin beschichteten PDO-Scaffolds, welches durch Salzlaugung
hergestellt wurde, wird im folgenden Abschnitt dargestellt, wie sich, unter Verwendung von
humanen mesenchymalen Stammzellen und humanen vendsen Nabelschnur-Endothelzellen,
eine Vaskularisierung von kleinen Gewebestiicken mit KapillargefalRen erreichen lasst. Ein Teil

dieses Kapitels wurde verdffentlicht in Heene et al. 2021 (Heene et al. 2021).

Basierend auf vorangegangenen Versuchen innerhalb der Arbeitsgruppe zur Bildung von
kapillarahnlichen Strukturen auf porosen PLLA/PLGA-Scaffolds nach Besiedelung mit
HUVECSs und MSCs wurde eine Optimierung anhand der bisherigen Ergebnisse durchgefihrt.
In diesen vorherigen Versuchen wurden die Zellen in einem Verhaltnis von 250.000/50.000
(5:1) angesiedelt und entweder zuerst mit einer 1:1 Mischung von EGM-2- und a-MEM-
Zellkulturmedium fur 24 Stunden, gefolgt von weiteren sieben Tagen mit reinem o-MEM-
Zellkulturmedium oder mit konditioniertem o-MEM-Zellkulturmedium (Thoms 2019).
Voraussetzung fir diese Versuche sind Versuche der Arbeitsgruppe, bei denen unter
hypoxischen Inkubationsbedingungen mit einem O,-Sattigungsgehalt von 2,5% HIF-1-
induzierte Angiogenesemarker von Stammzellen in das Medium sezerniert wurden. lhre
Wirkung fordert die kapillare Netzwerkbildung der unreifen Endothelzellen (=HUVECS).
Ergebnisse dieser Versuche werden derzeit zu einer Publikation zusammengefasst.
(Papandreou et al. 2006; Herbert und Stainier 2011)

Fur die Optimierung wurden in ersten Schritten sowohl das Zellverhaltnis als auch die
Zusammensetzung des Zellkulturmediums variiert und in weiteren Analysen die Bedeutung der
MSCs und des Fibrins untersucht. Zuletzt wurde eine Methode zur Quantifizierung der

Netzwerkstrukturen entwickelt und auf die optimierten Kultivierungsansétze angewendet.

4.2.1 Optimierung des Zellzahlverhéltnisses und der Zellmenge von HUVECs und
MSCs und der Zusammensetzung des Zellkulturmediums fur eine optimale
Netzwerkbildung auf den pordésen PDO-Scaffolds

Das richtige Zellzahlverhaltnis, die Gesamtzellzahl und die Zusammensetzung des
Zellkulturmediums sind wichtig fur eine optimale Besiedelung und Vaskularisierung der
porosen PDO-Scaffolds. Zu diesem Zweck wurden diese Parameter in verschiedenen

Versuchsansétzen variiert.
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4.2.1.1 Erste Optimierung: Auswirkungen des Zellzahlverhaltnisses
Fur die initiale Optimierung des Zellzahlverhaltnisses wurden HUVECs und MSCs in einem
Verhdltnis von 50.000/250.000 (1:5), 100.000/150.000 (2:3) und 250.000/50.000 (5:1)
angesiedelt und fir 14 Tage kultiviert. Als Zellkulturmedium wurde eine Mischung aus 50%
konditioniertem aMEM und 50% frischem, basalem o«MEM verwendet. Die Auswertung der

besiedelten Scaffolds erfolgte mittels Fluoreszenzmikroskopie.

Die Variation des Zellzahlverhéltnisses bei der Besiedelung der PDO-Scaffolds flihrte zu
deutlich unterschiedlicher Auspragung der Netzwerkbildung der HUVECs nach 10 und 14
Tagen in Kultur (Abbildung 17). Bei einem Verhéltnis von 5:1 war auf den Scaffolds eine
ausgepragte Netzwerkbildung zu beobachten. Durch die Erh6hung des Anteils der AD-hMSCs
auf ein Verhaltnis von 2:3 konnte die Netzwerkbildung weiter gesteigert werden. Auf den
Scaffolds war zu beobachten, dass im Vergleich zu den mit einem Verhdltnis von 5:1
besiedelten Scaffolds, sich die Netzwerke iber groRRere Bereiche der Scaffolds erstreckten. Bei
einer weiteren Steigerung des Anteils der AD-hMSCs zu einem Verhaltnis von 1:5 konnte im
Gegensatz zur Steigerung zu einem Verhéltnis von 2:3 beobachtet werden, dass auf den

Scaffolds nur sehr wenige Netzwerkstrukturen vorhanden waren.

Die Verwendung von einem Verhaltnis von 2:3 wurde auf Basis dieser Ergebnisse fur weitere

Versuchsreihen als am besten geeignet bewertet.
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HUVECs/AD-hMSCs (5:1)
Tag 10 ; 7

HUVECs/AD-hMSCs (1:5) HUVECs/AD-hMSCs (1:5)

Abbildung 17: Optimierung des Zellzahlverhéltnisses. Fur die Optimierung des Zellzahlverhaltnisses wurden
HUVECs und MSCs im Verhaltnis 50.000/250.000 (1: 5), 100.000/150.000 (2:3) und 250.000/50.000 (5:1) auf
den Scaffolds angesiedelt und fiir 14 Tage mit 50% konditioniertem aMEM und 50% frischen, basalem aMEM
kultiviert. Die Bilder zeigen fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen der GFP exprimierenden HUVECs nach zehn
und 14 Tagen Kultivierung.

4.2.1.2 Zweite Optimierung: Auswirkungen der Gesamtzellzahl und des
verwendeten Zellkulturmediums

Im zweiten Optimierungsschritt wurden HUVECs und MSCs in einem Verhéltnis von

100.000/150.000 (2:3) und 200.000/300.000 (2:3) angesiedelt, um die Auswirkungen einer

erhdhten Gesamtzellzahl zu untersuchen. Zusatzlich wurden diese Zellzahlkombinationen mit

zwei verschiedenen Zellkulturmedien getestet. Das erste Zellkulturmedium bestand aus
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konditioniertem oMEM und basalem aMEM in einem Verhéltnis von 1:1 (Medium A), das
zweite aus konditioniertem aMEM und basalem EGM-2 (Medium B). Die Zellen auf den
besiedelten Scaffolds wurden fiir sieben und 14 Tage im Brutschrank inkubiert. Die Auswertung

der besiedelten Scaffolds erfolgte mittels Fluoreszenzmikroskopie.

Die qualitative Auswertung dieser ersten Besiedelung zeigte keine Unterschiede zwischen der
Verwendung von einer Gesamtzellzahl von 250.000 oder 500.000 Zellen auf die
Netzwerkbildung und Gesamtzellzahl. Die Scaffolds waren bereits bei einer Besiedelung mit
einer Gesamtzellzahl von 250.000 vollstandig bedeckt. Eine gesteigerte Netzwerkbildung
konnte bei der Verwendung von 50% frischem EGM-2 festgestellt werden. Nach 14 Tagen in
Kultur konnten unter allen Bedingungen auf den Scaffolds nahezu keine Netzwerkstrukturen

mehr identifiziert werden, die Scaffolds waren im Gegensatz dazu dicht mit MSCs besiedelt.

In weiteren Versuchen wurde eine Gesamtzellzahl von 250.000 Zellen mit einem Verhaltnis
von 100.000/150.000 (2:3; HUVECs:MSCs) verwendet. Ebenso wurde ein Medium, welches
aus 50% EGM-2 besteht, aufgrund dieser Ergebnisse als vorteilhaft bewertet und fiir weitere

Versuche verwendet.

4.2.1.3 Dritte Optimierung: Verbesserung der Medienzusammensetzung
In einem weiteren Optimierungsschritt wurde dem Zellkulturmedium aus konditioniertem
oMEM und basalem EGM-2 zusétzlich 2% frisches FKS zugesetzt. Als Vergleich wurden
zusétzlich Zellen auf Scaffolds mit voll supplementiertem EGM-2 und frischem oMEM

kultiviert. Die Auswertung der besiedelten Scaffolds erfolgte mittels Fluoreszenzmikroskopie.

Die qualitative Auswertung der Netzwerkstrukturen zeigte eine deutliche Steigerung der
Anzahl und Dichte der Netzwerkstrukturen bei Zugabe von frischem HS im Vergleich zu
vorherigen Kultivierungen. Bei der Verwendung von frischem oMEM und EGM-2 mit
zugehorigem Supplement-Mix in einem Verhaltnis von 1:1 zeigten die HUVECs keine
Netzwerkbildung, stattdessen war eine Uberwucherung der Scaffolds durch die HUVECS zu
beobachten.

Basierend auf diesem Ergebnis wurde in den folgenden Versuchen 2% frisches HS zum
Zellkulturmedium hinzugefugt. Auf die Verwendung von voll supplementiertem EGM-2-
Zellkulturmedium wurde aufgrund des Uberwachsens des Scaffolds durch die HUVECs

verzichtet.
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' Kond. aMEM/EGM 2(basa|) +2%HS Kond. aMEM/EGM- 2(basa|) +2%HS =

aMEM/EGM-2 (komplett)

Abbildung 18: Auswirkungen der Zugabe von frischem HS zum konditionierten Zellkulturmedium im
Vergleich zu frischem, voll supplementiertem Zellkulturmedium. Die Auswirkungen der Zugabe von 2%
frischem HS zum Zellkulturmedium aus konditioniertem oMEM und basalem EGM-2 im Vergleich zu einer 1:1
Mischung aus frischem oMEM und voll supplementiertem EGM-2 wurde nach Kultivierung von 100.000
HUVECs wund 150.000 MSCs auf porgsen PDO-Scaffolds untersucht. Die Bilder zeigen
fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen der GFP exprimierenden HUVECSs nach sieben Tagen Kultivierung.

Die Ergebnisse der durchgefuhrten Versuche zur Optimierung der Netzwerkbildung der
HUVECs in Ko-Kultur mit MSCs auf pordésen PDO-Scaffolds wurden zu folgenden

Erkenntnissen zusammengefasst:

- Ein Zellzahlverhéltnis von 2:3 (HUVECs:MSCs) scheint am besten geeignet zu sein
fiir eine gute Netzwerkbildung.

- Eine Gesamtzellzahl von 250.000 Zellen ist ausreichend fur eine vollstandige
Besiedelung der Scaffolds.

- Das Zellkulturmedium sollte zu 50% aus EGM-2 bestehen.

- Eine Zugabe von 2% frischem HS zum Zellkulturmedium steigert die

Netzwerkbildung deutlich.

In allen Experimenten konnte trotz der zu erkennenden Tendenzen hinsichtlich

Zellzahlverhéltnis, Gesamtzellzahl und verwendetem Zellkulturmedium jedoch eine starke
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Varianz der Ergebnisse bei Wiederholungen festgestellt werden. Aus diesem Grund wurde in
weiteren Experimenten versucht, das mit Wachstumsfaktoren angereicherte, konditionierte
oMEM durch kinstlich mit Wachstumsfaktoren angereichertes, frisches aMEM zu ersetzen.

4.2.2 Auswirkungen der Zugabe einer definierten Menge an Wachstumsfaktoren
zum Zellkulturmedium und Bedeutung der MSCs flr die Netzwerkbildung
der HUVECs

Aufgrund der starken Varianz in den zuvor erzielten Ergebnissen wurde das konditionierte
oMEM durch frisches mit Wachstumsfaktoren angereichertes oMEM ersetzt. Als
Wachstumsfaktoren wurden VEGF-A und bFGF in einer Konzentration von 10 ng/mL
verwendet. Die Bedeutung der MSCs fir die Netzwerkbildung der HUVECs auf den porésen
PDO-Scaffolds wurde im folgenden Experiment ebenfalls untersucht. Zu diesem Zweck wurden
die Scaffolds sowohl mit HUVECs und MSCs besiedelt als auch nur mit HUVECs.

Der Zusatz von VEGF-A und bFGF zum Zellkulturmedium fuhrt reproduzierbar zu einer
ausgepragten Netzwerkbildung auf den PDO-Scaffolds. Diese ist starker und gleichmaRiger auf
dem gesamten Scaffold im Vergleich zur Verwendung von konditioniertem Zellkulturmedium
(Vergleich Abbildung 17, Abbildung 18 und Abbildung 19).

Die MSCs sind entscheidend fiir eine erfolgreiche Netzwerkbildung der HUVECSs. Der
Vergleich von mit und ohne MSCs besiedelten Scaffolds zeigt, dass ohne die MSCs kein
Einwuchs der Zellen in die Hohlrdume der Poren stattfindet (Abbildung 19). Auf Abbildung
19A ist das Ergebnis einer Ko-Kultur zu sehen. Auf dem gesamten Scaffold haben die HUVECs
eine gleichméaRige Netzwerkstruktur gebildet, es sind keine Poren zu erkennen. Werden auf den
Scaffolds nur HUVECs Kkultiviert (Abbildung 19B), bilden diese eine Schicht auf der
Oberflache der Poren, es findet kein Einwuchs der Zellen in die Hohlrdume der Scaffolds statt
und diese Hohlrdume sind klar zu identifizieren. Eine Vergrof3erung der Netzwerkstrukturen in
Kokultur mit zusatzlich angeféarbten Zellkernen (Abbildung 19C) zeigt, dass um die Netzwerke
viele weitere Zellkerne vorhanden sind. Somit lasst sich zeigen, dass die Netzwerkstrukturen
der HUVECs in die MSCs eingebettet sind.
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Abbildung 19: Bedeutung der MSCs fiir die Netzwerkbildung von HUVECs auf porésen PDO-Scaffolds.
Zur Untersuchung der Bedeutung von MSCs fir die Netzwerkbildung von HUVECSs auf porésen PDO-Scaffolds
wurden entweder nur HUVECSs oder eine Kokultur aus HUVECs und MSCs auf die Scaffolds angesiedelt (100.000
HUVECs/150.000 MSCs) und firr sieben Tage kultiviert. Als Zellkulturmedium wurde a-MEM/EGM-2 (1:1) mit
2% HS, 10ng/mL VEGF und 10ng/mL bFGF verwendet. A: HUVECs in Kokultur mit MSCs,
Ubersichtsaufnahme. B: HUVECs in Monokultur, Ubersichtaufnahme. C: HUVECs in Kokultur mit MSCs,
Detailaufnahme, Zellkerne sind zusatzlich mit Hoechst 33342 gefarbt.

Der Einwuchs der Zellen in die Poren des PDO-Scaffolds konnte ebenfalls durch
Paraffinschnitte gezeigt werden (Abbildung 20). Zusétzlich zu einer dichten Schicht aus Zellen
auf der Oberflache der Scaffolds kénnen diese ebenso innerhalb der Poren des Scaffolds erkannt

werden.

Abbildung 20: Aufnahme eines Paraffinschnittes durch ein mit HUVECs und MSCs besiedeltes PDO-
Scaffold. Das Scaffold wurde mit HUVECs und MSCs in einem Verhaltnis von 2:3 besiedelt. Die Kultivierung
erfolgte fur sieben Tage bei 37 °C, 21% O, und 5% CO.. Das Bild zeigt eine Phasenkontrast-Aufnahme eines
5 pm Paraffinschnittes.

4.2.3 Bedeutung der Fibrin-Beschichtung fur die Netzwerkbildung der HUVECs
Ebenso wie die Bedeutung der MSCs flr die Netzwerkbildung der HUVECs wurde analysiert,
welche Auswirkungen die Beschichtung mit Fibrin auf die Netzwerkbildung hat. Hierfur
wurden sowohl Scaffolds mit und ohne Fibrin-Beschichtung fir sieben Tage mit HUVECs und
MSCs kultiviert.
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Die Kultivierung von Zellen auf den Scaffolds ohne Fibrinbeschichtung fiihrte zu einem
ungleichmafigen Bewuchs der Scaffolds, es fand kein vollstandiger Einwuchs der Zellen in die
Poren statt und die HUVECs wuchsen teilweise konfluent auf der Scaffold-Oberflache

(Abbildung 21). Eine Netzwerkbildung war nur geringfiigig zu beobachten.

Abbildung 21: Scaffold-Bewuchs und Netzwerkbildung nach Besiedelung ohne Fibrinbeschichtung nach
sechs Tagen in Kultur. HUVECs und MSCs wurden in einem Verhaltnis von 2:3 (100.000:150.000) auf den
Scaffolds angesiedelt und flr sechs Tage kultiviert. Wahrend der Besiedelung wurde auf die Beschichtung der
Scaffolds mit Fibrin verzichtet.

4.2.4 Verlauf der Netzwerkbildung von HUVECs auf porésen PDO-Scaffolds
Der Verlauf der Netzwerkbildung der HUVECs in Kokultur mit MSCs auf porésen PDO-

Scaffolds wurde fiir sieben Tage analysiert.

Nach zwei Tagen in Kultur waren die HUVECs gleichmélig auf dem Scaffold verteilt
(Abbildung 22). Bis zu Tag vier lagern sich die Zellen in Clustern (siehe Pfeil) zusammen, diese
sind mit undefinierten Strangen verbunden. Ab Tag sechs waren diese Cluster zu deutlichen
Netzwerkstrukturen auf den Scaffolds organisiert (siehe Pfeil). Diese Netzwerkstrukturen

waren an Tag sieben noch ausgepragter (siehe Pfeile).
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Abbildung 22: Zeitlicher Verlauf der Netzwerkbildung von HUVECs auf porésen PDO-Scaffolds. Die
HUVECSs wurden in Ko-Kultur mit MSCs (100.000/150.000 Zellen) auf porésen, mit Fibrin beschichteten PDO-
Scaffolds flr sieben Tage kultiviert. Als Zellkulturmedium wurde a-MEM/EGM-2 (1:1) mit 2% HS, 10 ng/mL
VEGF und 10 ng/mL bFGF verwendet.

4.2.5 Optimierung der Netzwerkbildung: Analyse der Auswirkung der
Konzentration von Wachstumsfaktoren im Zellkulturmedium

Um die Ausbildung der Netzwerkstrukturen der HUVECs in Kokultur mit MSCs auf den

pordsen PDO-Scaffolds zu optimieren, wurde die Konzentration von VEGF und bFGF variiert.

Zusétzlich zu diesen beiden Wachstumsfaktoren wurde dem Medium Hydrocortison in einer

Konzentration von 20 ng/mL zugesetzt. Getestet wurden die Kombinationen 10/10/0 ng/mL

(VEGF/bFGF/Hydrocortison; Medium 1), 10/10/20 ng/mL (Medium 2), 20/20/0 ng/mL
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(Medium 3) und 20/20/20 ng/mL (Medium 4). Nach sieben Tagen in Kultur wurde die

Netzwerkbildung mittels Fluoreszenzmikroskopie untersucht.

Die qualitative Auswertung der Netzwerkstrukturen auf den besiedelten Scaffolds (Abbildung
23) zeigt, dass die Dichte des Netzwerkes mit steigender Konzentration an VEGF und bFGF
zunimmt (Vergleich Abbildung 23 Medium 1 und 3). Bei einer Zugabe von Hydrocortison
nimmt die Auspragung der Netzwerkstrukturen noch einmal zu (Medium 2 zu Medium 1 und
Medium 4 zu Medium 2).

Medium 2

\

\

Abbildung 23: Netzwerkbildung auf Scaffolds nach Kultivierung mit Zellkulturmedien mit
unterschiedlicher Konzentration an Wachstumsfaktoren. Die HUVECSs in Kokultur mit MSCs wurden auf den
pordésen PDO-Scaffolds fir sieben Tage kultiviert. Das Zellkulturmedium wurde mit unterschiedlichen
Konzentrationen von VEGF, bFGF und Hydrocortison versetzt. Verwendet wurden die Konzentrationen
10/10/0 ng/mL (VEGF/bFGF/Hydrocortison; Medium 1), 10/10/20 ng/mL (Medium 2), 20/20/0 ng/mL (Medium
3) und 20/20/20 ng/mL (Medium 4).
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4.2.6 Entwicklung einer Methode zur Quantifizierung der Netzwerkbildung
Da eine vorherige Analyse der Fluoreszenzbilder in Abbildung 23 nur ein qualitatives Ergebnis
liefert, wurde eine Methode fur eine quantitative Auswertung der Netzwerkstrukturen

entwickelt. Hierbei wurde ein zuvor optimiertes Bild der Netzwerkwerkstrukturen mit

AngioTool ausgewertet.

A

Abbildung 24: Ablauf der Netzwerkanalyse mit anschliefender AngioTool-Auswertung. Die Auswertung der
Netzwerkstrukturen der HUVECs auf den pordsen PDO-Scaffolds wurde in vier Schritten durchgefihrt. A:
Aufnahme von konfokalen Fluoreszenzbildern. B: Erstellung einer Uberlagerung der Einzelbilder. C: Erstellung
einer Maske. D: Analyse mit AngioTool.
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Die Verarbeitung der Bilder und die Auswertung der Netzwerkstrukturen erfolgten in vier

Schritten (Abbildung 24):

A) Aufnahme von je 100 konfokalen Bildern des GFP-Fluoreszenzsignals in einem
Abstand von 2 pm.

B) Erstellung einer Uberlagerung der konfokalen Bilder fir eine optimale Darstellung aller
Strukturen des Netzwerks.

C) Erstellung einer Maske mit dem AngioTool Mask Creator zur Reduzierung der
Hintergrundfluoreszenz.

D) Finale Anpassung der Maske durch Abgleich mit der Uberlagerung und Analyse mittels
AngioTool.

4.2.7 Quantifizierung der Netzwerkbildung mittels AngioTool
Die Auswirkungen der Zusammensetzung des Zellkulturmediums auf die Netzwerkkomplexitat
wurden anhand des zuvor dargestellten Verfahrens mit AngioTool ausgewertet (Abschnitt

4.2.6).

Wie bereits auf den fluoreszenzmikroskopischen Aufnahmen in Abbildung 23 zu erkennen,
fiihrt die Steigerung der Konzentration von VEGF und bFGF von 10 ng/mL auf 20 ng/mL zu
einer starker ausgepragten Gesamtgefallange, mehr Verzweigungen und einer gréReren
GeféaRflache (Abbildung 25). Die Zugabe von 20 ng/mL Hydrocortison zum Zellkulturmedium
fuhrt sowohl bei 10 ng/mL und 20 ng/mL jeweils zu einer deutlichen Steigerung aller drei
untersuchten Netzwerk-Parameter. Medium 4 war bei (fast) allen untersuchten Parametern

statistisch signifikant besser im Vergleich zu Medium 1-3.
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Abbildung 25: Ergebnisse der Netzwerkanalyse mittels AngioTool. Die Auswirkungen der Konzentration der
Wachstumsfaktoren VEGF, bFGF und Hydrocortison im Zellkulturmedium wurden nach sieben Tagen
Kultivierung von 100.000 HUVECSs und 150.000 MSCs auf porésen PDO-Scaffolds mittels AngioTool analysiert.
Untersucht wurden: Medium 1 mit 10 ng/mL VEGF und bFGF, Medium 2 mit 10 ng/mL VEGF und bFGF und
20 ng/mL Hydrocortison, Medium 3 mit 20 ng/mL VEGF und bFGF und Medium 4 mit 20 ng/mL VEGF und
bFGF und 20 ng/mL Hydrocortison. Ebenfalls wurde die Auswirkung der Verwendung von Kryoprazipitat in
Kombination mit Medium 4 im Vergleich zu kommerziell erhéltlichem Fibrinogen untersucht.
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Die Verwendung von Kryoprazipitat zur Beschichtung der Scaffolds wahrend der Besiedelung
anschlieenden Kultivierung mit Medium 4 flihrte ebenfalls zu einer guten Netzwerkbildung
(Abbildung 26), diese ist allerdings geringer als bei der Verwendung von kommerziell

erhaltlichem Fibrinogen. Nach statistischer Auswertung zeigte sich eine signifikant verringerte

Netzwerkbildung im Vergleich zur Verwendung von kommerziell erhaltlichem Fibrinogen
(Abbildung 26).

Abbildung 26: Vergleich der Netzwerkbildung auf PDO-Scaffolds nach Beschichtung mit kommerziell
erhaltlichem Fibrinogen oder Kryopréazipitat und Abschatzung des Abstandes der einzelnen Strange. Die
Auswirkung der Verwendung von Kryoprézipitat mit Medium 4 (B) im Vergleich zu kommerziell erhéltlichem
Fibrinogen (A) auf die Netzwerkbildung von HUVECs in Kokultur mit MSCs (100.000:150:000) wurde nach
sieben Tagen Kultivierung untersucht. Zusatzlich wurde eine Abschéatzung des Abstandes der einzelnen Strange
in der Projektion vorgenommen.

4.2.8 Abstandsmessung der Netzwerkstrukturen
Fur eine erfolgreiche Vaskularisierung der Scaffolds ist eine hohe Dichte der
Netzwerkstrukturen entscheidend. In einer 2D-Projektion wurde der Abstand der Strange

exemplarisch analysiert.

Die Projektion umfasst eine Gesamthohe an Bildern von 200 um. Zwischen den Strangen
wurde in 2D ein maximaler Abstand von 87 um gemessen, manche Strange weisen nur einen
Abstand von 16 pm oder weniger auf (Abbildung 26 A). Ausgehend von maximalem Abstand
in der Hohe ergibt sich somit eine maximale Distanz der Netzwerkstrukturen von 218 pm

zueinander.

4.2.9 Lumenverifikation mittels Dextran-Assay
Fur eine erfolgreiche Vaskularisierung der Scaffolds ist es entscheidend, innerhalb der
Netzwerkstrukturen ein Lumen zu erzeugen. Das Lumen wurde durch Anreicherung von
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fluoreszenzmarkiertem Dextran nach 24 Stunden Inkubation im Zellkulturmedium von Tag

sechs auf Tag sieben nachgewiesen.

Nach 24 Stunden Inkubation mit fluoreszenzmarkiertem Dextran konnte in weiten Teilen der
Netzwerkstrukturen eine Anreicherung des Dextrans beobachtet werden. Durch Aufnahme
eines z-Stapels und Visualisierung der Seitenansicht des Stapels konnte das Dextran innerhalb
einer Netzwerkstruktur nachgewiesen werden (Abbildung 27). Die Querschnitte entlang der

gelben Linien in Abbildung 27 lokalisiert das Dextran (rot) deutlich zwischen der durch die

HUVECs verursachten Fluoreszenz (grun).

Abbildung 27: Verifikation des Lumens innerhalb der Netzwerkstrukturen mit Hilfe eines Dextran-Assays.
Das Bild (eine 2D-Projektion eines z-Stapels) zeigt beispielhaft einen Ausschnitt der Netzwerkstrukturen (GFP-
HUVECs, grun) auf einem Scaffold nach sieben Tagen Kultivierung. Von Tag sechs auf Tag sieben wurde
fluoreszenzmarkiertes Dextran (Texas red, rot) zum Medium (hier Medium 4, siehe Abschnitt 8.3.3.5)
hinzugefiigt. Rechts und unterhalb der Projektion sind jeweils die Seitenansichten des z-Stapels entlang der gelben
Linien dargestellt.
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4.3 Charakterisierung und Optimierung der Kultivierungsbedingungen im
Bioreaktorsystem

In den vorherigen Kapiteln wurden die Grundlagen zur Herstellung eines Scaffolds fur eine
bioartifizielle Gefallprothese dargestellt. In diesem Kapitel soll nun ein speziell entwickeltes
Bioreaktorsystem charakterisiert werden, um optimale Bedingungen fir die Kultivierung einer
bioartifiziellen GefaRprothese aufzuzeigen. Fur die Endothelzellen, welche auf der inneren
Oberflache der Gefalprothese angesiedelt werden sollen, ist es entscheidend, dass ein
definierter Scherstress von bis zu 20 dyn/cm? angelegt werden kann, um die in vivo
Bedingungen abzubilden und damit diese ein funktionelles Endothelium bilden (Lehoux et al.
2006; Papaioannou und Stefanadis 2005; Hahn und Schwartz 2009; Li et al. 2005).

Im ersten Abschnitt wird der Aufbau des Bioreaktorsystems dargestellt. Nachfolgend werden
die Ergebnisse der Charakterisierung des Bioreaktorsystems prasentiert und verschiedene
Optimierungen bezlglich der Kultivierungsbedingungen gezeigt. Ein Teil der in diesem Kapitel
dargestellten Ergebnisse entstand im Rahmen der Masterarbeiten Auswirkungen dynamischer
Kultivierung von endothelialen Vorlaufer-Zellen im Vergleich zu HUVECs auf EZM-Protein
von Gresa Hasani und Entwicklung einer Kultivierungsstrategie zur Endothelialisierung einer

3D-Oberflache von Jannis Renzelmann.

4.3.1 Aufbau des Bioreaktorsystems
Der Aufbau des Bioreaktorsystems ist im Detail im Abschnitt 8.3.6.1 Bioreaktoraufbau und
Funktion dargestellt. Der Gesamtaufbau ist schematisch in Abbildung 49 und als Foto in
Abbildung 28 dargestellt. Fir die folgenden Abschnitte ist relevant, dass das System aus zweli
Fluidkreislaufen besteht, von denen einer durch die Geféal3prothese flie3t und einer diese von
aufllen mit Nahrstoffen versorgt. Der innere Kreislauf muss fiir einen definierten, auf die innere
GeféaBRoberflache wirkenden, Scherstress korrekt eingestellt werden. Hierflir kann extern ein
Druck an die Pulskammer angelegt werden, um den VVolumenstrom zu kontrollieren. Um eine
korrekte Funktionsweise zu gewahrleisten, wird sowohl der Druck, als auch der Volumenstrom
im Bioreaktorsystem (Abbildung 29) gemessen. Zur Uberwachung metabolischer Parameter
kénnen mittels eines FIA-Systems Proben genommen werden. Die technischen Details des

Bioreaktorsystems kdnnen in Stanislawski et al. nachgelesen werden (Stanislawski et al. 2020).
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Peristaltikpumpen Durchlass fiir Druckluftschlduche

Schutzgefille

Mediumreservoir
Pulskammer

Drucksensoren Durchflusssensor

Motor Bioreaktor

Abbildung 28: Foto des aufgebauten inneren Kreislaufs des Bioreaktorsystems. Das Foto zeigt den
aufgebauten inneren Kreislauf des Bioreaktorsystems im Inkubator.

Abbildung 29: Drucksensoren und Ultraschall-Flusssensor. A: Mit dem Bioreaktorsystem verbundene
Drucksensoren. B: Ultraschall-Flusssensor.

4.3.2 Optimierung der Viskositat des Zellkulturmediums durch Zugabe von
Methylcellulose

Wahrend der Kaultivierung sollen die Endothelzellen auf der inneren Oberflache der

GeféaBprothese einem vorher bestimmten Scherstress ausgesetzt werden. Durch eine Erhéhung

der Viskositat des Zellkulturmediums kann dieser bei gleicher Flussrate gesteigert werden. Um

den wirkenden Scherstress im Voraus bestimmen zu kénnen, wird ein Viskositatsmodell fir

das jeweils verwendete Zellkulturmedium benétigt. Hierfir wurde die Viskositat von EGM-2-
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Zellkulturmedium nach Zugabe von verschiedenen Konzentrationen an Methylcellulose (MC)

bei Scherraten zwischen 5 bis 1000 1/s mit einem Rotationsviskosimeter untersucht.

Die Zugabe von MC zum Zellkulturmedium flhrt zu einer h6heren Viskositat der Losung. Mit
steigender Konzentration an Methylcellulose steigt die Viskositat der EGM-2/MC-Ldsung
weiter an, ebenso nimmt das scherverdiinnende Verhalten der Losung zu. Betrachtet man
exemplarisch die Viskositatswerte bei einer Scherrate von 100, kann eine exponentielle

Steigung der Viskositéat beobachtet werden, diese kann mit der Formel
Dyn.Viskositit = 0,0014  g1.0348+Scherrate

beschrieben werden.
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Abbildung 30: Graphische Darstellung der Viskositatswerte fur die verschiedenen EGM-2/MC-Ldsungen
und der darauf basierenden Potenzgesetz-Modelle fiir Nicht-Newtonsche Fluide. Fir EGM-2, EGM-2 mit
0,5% MC, EGM-2 mit 1% MC, EGM-2 mit 2% und EGM-2 mit 2,5% MC wurde die Schubspannung bei
Scherraten zwischen 5 bis 1000 1/s gemessen und die dynamische Viskositat berechnet. Auf Basis der Messwerte
wurde jeweils ein Potenzgesetzmodell angepasst.

Auf Basis der Viskositdtswerte wurden fir jede EGM-2/MC-L6sung Parameter an ein

Potenzgesetzmodell (siehe Methoden Abschnitt 8.3.6.4) zur Beschreibung Nicht-Newtonscher
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Fluide angepasst. Die berechneten Parameter werden in Tabelle 3 gezeigt und die darauf

basierenden Modelle sind in Abbildung 30 graphisch dargestellt.

Tabelle 3: Berechnete Parameter fiir das Potenzgesetz-Modell. Auf Basis der gemessenen Viskositatswerte
(Abbildung 30) fir die verschiedenen EGM-2/MC-L6sungen wurden die Parameter fiir das Potenzgesetz-Modell
berechnet.

MC in EGM-2 [%] | Unteres Scherraten-Limit [1/s] | m n
0

13,9 0,672 x 10 0,663
0,5

20,4 0,452 x 10 0,841
1

11,9 0,803 x 102 0,881
2

36,2 2,151 x 1072 0,865
2,5

21.2 3.361 x 10 0.8493

4.3.3 Messung der Verweilzeitverteilung
Fur eine optimale Endothelialisierung ist es wichtig, dass der Scherstress auf der inneren
Oberflache der GeféaRprothese lber die gesamte Lange des Gefalles konstant ist. Im inneren
Kreislauf der zentralen Bioreaktorkammer durfen keine Totrdume und Verwirbelungen
entstehen. Zur Analyse wurde mit einem Dirac-StoR ein Spurstoff (engl.: Tracer) oberhalb der
zentralen Bioreaktorkammer injiziert und dessen Verteilung unterhalb der Kammer durch
Messung der UV-Absorption analysiert. Bei der Analyse wurde die Verteilung sowohl bei
verschiedenen Flussraten, als auch bei verschiedenen Viskositatswerten des Fluides untersucht.

Aus der Verteilung wurde die mittlere Verweilzeit berechnet.

Bei allen gemessenen Absorptionskurven kann ein Peak beobachtet werden, wie er nach der
Injektion eines Tracers mittels eines Dirac-StoRRes erwartet werden kann. Alle Peaks weisen ein
leichtes Tailing auf. Die Verdopplung der Flussrate bei gleicher Viskositat des Fluides fiihrte
in etwa zu einer Halbierung der mittleren Verweilzeit (Abbildung 31). Bei 50 mL/min betrug
die mittlere Verweilzeit 23,4 s, bei 100 mL/min 12,4 s und bei 200 mL/min 5,2's. Nach
spatestens 60 s war keine Absorption mehr zu messen, d.h. der gesamte Tracer hatte nach
diesem Zeitraum die Messzelle passiert. Beim Vergleich der Verweilzeitverteilung bei
unterschiedlicher Viskositéat des Fluides und gleicher Flussrate von 200 mL/min ergab sich eine
mittlere Verweilzeit von 3,3 mL/min fir Wasser und 6,2 s fir Wasser mit 1% MC. Die

maximale Absorption war etwas niedriger fiir die Wasser/MC-Ldsung im Vergleich zu Wasser,
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wurde jedoch zum gleichen Zeitpunkt erreicht. Ebenso kann ein stérkeres Tailing beobachtet

werden.

12,4 s 234 s —a— 50 mL/min
—&— |00 mL/min
—&— 200 mL/min

Absorption [AU]

0 20 Zeit [s] 40 60

] 335 16,25
0,25 - —a— Wasser

0,20 —&— Wasser mit MC (1%)

Absorption [AU]

0 10 Zeit [s] 20 30

Abbildung 31: Normierte Verweilzeitverteilung und mittlere Verweilzeit bei unterschiedlicher Flussrate
mit gleicher Viskositat und unterschiedlicher Viskositat mit gleicher Flussrate. Die Verweilzeitverteilung
wurde im ersten Versuch bei Flussraten von 50 mL/min (schwarz), 100 mL/min (rot) und 200 mL/min (blau)
gemessen (oben). Im zweiten Versuch wurde die Verweilzeitverteilung von Wasser (schwarz) und Wasser mit
1% MC (rot) bei einer Flussrate von 200 mL/min verglichen (unten). Aus den Absorptionskurven wurde jeweils
die auf die Flache der Kurve normierte Verweilzeitverteilung berechnet und anschlieRend die mittlere Verweilzeit
bestimmt.

4.3.4 Analyse der Flussrate abhangig von der Druckdifferenz bei unterschiedlichen
Viskositaten der Fluide

Der Einfluss der erhohten Viskositéat des Fluides auf die Leistung der Peristaltikpumpen und

des Druck-Systems wurde im folgenden Versuch analysiert. Hierbei wurde die Druckdifferenz

zwischen Pulskammer und Mediumreservoir des inneren Kreislaufs mit der aus der

Druckdifferenz resultierenden Flussrate in Bezug gesetzt. Ebenso wurde die maximale

Flussrate bei einer Druckdifferenz von 500 mbar und bei maximaler Leistung der

Peristaltikpumpen untersucht.

Unabhangig von der Viskositat des untersuchten Fluides kann mittels der Peristaltikpumpen ein

Volumen von 267,5 mL/min transportiert werden. Eine Druckdifferenz von 500 mbar resultiert

fir Wasser als Fluid in einer Flussrate von 550 mL/min, fir Wasser mit 0,5% MC in einer
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Flussrate von 498 mL/min und fur Wasser mit 1% MC in einer Flussrate von 412 mL/min. Die
aus spezifischen Druckunterschieden bis zu einer Differenz von 250 mbar resultierenden
Flussraten fur unterschiedliche Viskositéaten sind in Abbildung 32 graphisch dargestellt. Bis zu
einer Druckdifferenz von 100 mbar steigt die Flussrate fir alle Fluide nicht linear an. Ab einer
Druckdifferenz von 100 mbar steigt die Flussrate fiir Wasser pro 50 mbar Differenz um
60 mL/min, fir Wasser mit 0,5% MC um 50 mL/min und fir Wasser mit 1% MC um
40,5 mL/min. Ein erhoéhter Basisdruck von 50 mbar oder 100 mbar im System hat, wie zu

erwarten, keinen Einfluss auf die resultierende Flussrate.

—— Wasser, 0 mbar
400 — | —®— Wasser, 50 mbar

. A— Wasser, 100 mbar
3504 | — ¥ 0.5% MC, 0 mbar
{| —®0.5%MC, 50 mbar
300 — 4—0,5% MC, 100 mbar
1| — P 1% MC, 0 mbar
‘g 250 - —@— 1% MC, 50 mbar
g — & 1% MC, 100 mbar
— -
—
g 200
8 i
«
5150 1
wn
= _
S
100 4
50 -
0 T 1 T ] T T T T T T :
g 50 100 150 00 ol

Druckdifferenz [mbar]

Abbildung 32: Graphische Darstellung der aus einer unterschiedlichen Druckdifferenz resultierenden
Flussrate fur Fluide mit unterschiedlicher Viskositat. Fir die drei Fluide Wasser, Wasser mit 0,5% MC und
Wasser 1% MC wurde die aus verschiedenen Druckdifferenzen resultierende Flussrate gemessen. Hierfir wurden
Druckdifferenzen bis 250 mbar analysiert. Zusatzlich wurde der Basisdruck im System 50 und 100 mbar erhéht.

4.3.5 Charakterisierung exemplarischer Druckprofile zur Kultivierung einer
Gefal3prothese

Das Bioreaktorsystem ist tiber das angeschlossene Drucksystem in der Lage, ein pulsatiles

Druck- und Flussprofil im inneren Kreislauf des Bioreaktorsystems zu erzeugen. Das pulsatile

Druck- und Flussprofil kann einerseits dazu verwendet werden, die Stabilitat der kultivierten

Gefal3prothese unter extremer Belastung, wie z.B. hohem Druck, zu testen und andererseits hat
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ein pulsatiler Fluss positive Auswirkungen auf die Bildung des Endotheliums auf der inneren
Oberfl&che der GefaRprothese (Kraus et al. 2021).
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Abbildung 33: Exemplarische Druckprofile, die im Bioreaktorsystem angelegt werden kénnen. Die drei

exemplarisch erstellten Druckprofile

reprasentieren ein hypotonisches (80/40 mmHg), ein normales

(120/80 mmHg) und ein hypertonisches (200/130 mmHg) Druckprofil.
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Exemplarisch wurden drei physiologische Druckprofile mit einem unterschiedlichem
Druckniveau erstellt (Abbildung 33). Die drei Druckprofile reprasentieren ein hypotonisches
Druckprofil (80/40 mmHg) mit einer mittleren Flussrate von 80 mL/min und einem mittleren
Druck von 69 mbar, ein normales Druckprofil (120/80 mmHg) mit einer mittleren Flussrate
von 153 mL/min und einem mittleren Druck von 125 mbar und ein hypertonisches Druckprofil
(200/130 mmHg) mit einer mittleren Flussrate von 292 mL/min und einem mittleren Druck von
208 mbar. Fir den pulsatilen Fluss gilt, dass im Mittel eine Flussrate von 267,5 mL/min nicht
uberschritten werden darf, da dieser Wert der maximalen Nachfullrate des DruckgeféaRRes durch

die Peristaltikpumpen entspricht.

4.3.6 Auswirkungen der Gefal3struktur in der zentralen Bioreaktorkammer auf
Druck und Flussrate beim Anlegen des exemplarischen, hypertonischen
Druckprofils

Der Einfluss der GefaRstruktur, welche in die zentrale Bioreaktorkammer eingesetzt ist, auf das
in Abschnitt 4.3.5 etablierte exemplarische, hypertonische Druckprofil wurde durch Messen
des Druckes und der Flussrate untersucht, um eventuelle Abweichungen zu identifizieren.
Verglichen wurden drei GefaBstrukturen: Ein Silikonschlauch, welcher zuvor schon als
Standard fiir ein tubuldres GeféaRR-Scaffold in den vorherigen Messungen verwendet wurde, eine
3D-gedruckte Rohre aus PCL und eine dezellularisierte Arterie eines Schweines. Alle

GefaRstrukturen hatten einen Innendurchmesser von ca. 8 mm.

Der hochste Druck innerhalb einer Periode des Pulses konnte fir den Silikonschlauch gemessen
werden, bei der 3D-gedruckten Réhre und der dezellularisierten Arterie war der maximal
gemessene Druck leicht niedriger. Die gemessene Flussrate war bei der dezellularisierten
Arterie leicht niedriger als bei dem Silikonschlauch und bei der 3D-gedruckten Réhre.

Insgesamt lasst sich festhalten, dass kein wesentlicher Unterschied zu erkennen ist.
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—#&— Silikonschlauch
—&— 3D-gedruckte Rohre
—&— Schweinegefill
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Abbildung 34: Vergleich des hypertonischen Druckprofils bei unterschiedlichen Gefal3strukturen. Der
Druck und die Flussrate beim Anlegen des hypertonischen Druckprofils (200/130 mmHg) wurden im inneren
Kreislauf des Bioreaktorsystems mir drei unterschiedlichen GefaRstrukturen gemessen. Als unterschiedliche
Gefalstrukturen wurden ein Silikonschlauch, eine 3D-gedruckte R6hre und eine Arterie aus einem Schwein in die
zentrale Bioreaktorkammer eingesetzt.

4.3.7 Analyse des resultierenden Scherstresses auf der inneren Oberflache der
Gefal3prothese mittels numerischer Stromungsanalyse

Der im Bioreaktor auf die Gefalprothese wirkende Scherstress wurde mittels numerischer

Stromungsanalyse mit dem Programm COMSOL Multiphysics sowohl bei konstanten

Flussraten als auch bei einem exemplarischen pulsatilen Fluss untersucht. Zusétzlich wurde die

Viskositat des simulierten Fluides auf Basis der in Abschnitt 4.3.2 erstellten Viskositatsmodelle

angepasst.

4.3.7.1 Simulierter Scherstress bei konstanter Flussrate
Der Scherstress auf der inneren Oberflache der Gefaliprothese wurde mittels numerischer
Stromungsanalyse fiir Fluide mit unterschiedlicher Viskositét bei konstanten Flussraten bis zu
500 mL/min simuliert (Abbildung 35). Zur Beschreibung der Viskositdt wurde ein

Potenzgesetz-Modell mit den in

Tabelle 3 dargestellten Parametern auf Basis der Viskositdtsmessungen von EGM-2-
Zellkulturmedium mit unterschiedlichen Anteilen an MC in der Simulation verwendet.
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Die Verwendung von MC zur Erhéhung der Viskositat des Zellkulturmediums fiihrt zu einem
deutlich erhohten Scherstress auf der inneren Oberflache der Gefal3prothese. Die Zugabe von
0,5% MC fuhrt zu einer Erhdhung des Scherstresses um den Faktor 2,9 im Vergleich zu EGM-
2 ohne MC, 1% MC erhoht den Scherstress um den Faktor 6,2, 2% MC erhoht den Scherstress
um den Faktor 16,4 und 2,5% MC erhoht den Scherstress um den Faktor 22,4.
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Abbildung 35: Simulation des Scherstress auf der inneren Oberflache der Gefal3prothese als Funktion der
Flussraten fur Fluide mit unterschiedlicher Viskositat. Der Scherstress auf der inneren Oberflache der
GeféaBRprothese als Funktion der Flussrate wurde mit COMSOL Multiphysics fir verschieden Viskositaten
simuliert. Dabei wurden die Parameter fiir das Potenzgesetz-Modell aus Tabelle 3 zur Beschreibung der Viskositét
von EGM-2-Zellkulturmedium mit unterschiedlichen Anteilen von MC verwendet.

4.3.7.2 Simulierter Scherstress bei pulsatiler Flussrate
Der Scherstress auf der inneren Oberflache der Gefal3prothese wurde mittels numerischer
Stromungsanalyse fur Fluide mit unterschiedlicher Viskositat bei einer pulsatilen Flussrate
bestimmt (Abbildung 36). Zur Beschreibung der Viskositat wurde ein Potenzgesetz-Modell mit

denin

Tabelle 3 dargestellten Parametern auf Basis der Viskositatsmessungen von EGM-2-
Zellkulturmedium mit unterschiedlichen Anteilen an MC in der Simulation verwendet. Als
Basis fur die pulsatilen Flussprofile wurden exemplarisch die korrespondierenden Druckwerte

zu den normalen und hypertonischen Druckprofilen aus Abschnitt 4.3.5 verwendet.
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Abbildung 36: Simulierter Scherstress auf der inneren Oberflache der Gefal3prothese als Funktion der Zeit
bei einem Flussprofil auf Basis eines normalen und hypertonischen Druckprofils fir Fluide mit
unterschiedlicher Viskositat. Der Scherstress auf der inneren Oberflache der GefaRprothese wurde mit COMSOL
Multiphysics fur ein Druckprofil auf Basis des normalen Druckprofils (oben) und des hypertonischen Druckprofils
(unten) aus Abschnitt 4.3.5 berechnet. Dabei wurden die Parameter fiir das Potenzgesetz-Modell aus Tabelle 3 zur
Beschreibung der Viskositat von EGM-2-Zellkulturmedium mit unterschiedlichen Anteilen von MC verwendet.

62



Ergebnisse

Wenn das normale Druckprofil als Basis in der Simulation verwendet wird, ergibt sich fir
EGM-2-Zellkulturmedium ein maximaler Scherstress von 1,1 dyn/cm?. Durch die Zugabe von
2,5% MC konnte der Scherstress auf 14,1 dyn/cm? gesteigert werden. Der Verwendung des
hypertonischen Flussprofils als Basis in der Simulation fuhrt mit EGM-2-Zellkulturmedium zu
einem Scherstress von 2 dyn/cm?, wird das Medium zusitzlich mit 2,5% MC versetzt, konnte

ein maximaler Scherstress von 20,6 dyn/cm? erreicht werden.

4.3.8 Evaluation des FIA-Systems am Beispiel der Glukoseanalytik
Mit Hilfe des FIA-Systems sollen wahrend der Kultivierung regelméafig sterile Proben aus dem
Bioreaktorsystem entnommen werden und der Zellstoffwechsel wahrend der Kultivierung
somit Uberwacht werden. Fir die Evaluierung der Funktion des FIA-Systems wurde das FIA-
System flr einen ersten Versuch mit einer dynamischen Kultivierung von HUVECs auf
Flowslides verbunden. Hierbei wurde mittels des Systems taglich eine Probe von 500 pL aus
dem Medienkreislauf entnommen. In einem zweiten Test wurden Glukose-Ldsungen mit einer
Konzentration von 0,5 mM, 1 mM, 2,5 mM, 5 mM, 10 mM und 25 mM mit dem Glukose-

Sensor vermessen, welcher spater in das FIA-System integriert werden soll.

Waéhrend der Kultivierung wurden erfolgreich taglich Proben mit dem FIA-System aus dem
Mediumkreislauf der dynamischen Kultivierung entnommen. Es konnte keine Kontamination
der Kultivierung festgestellt werden.
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Abbildung 37: Glukosemessung zur Evaluation des FIA-Systems. Zur Evaluation des FIA-Systems und der
Glukosesensoren wurden Glukose-Losungen mit einer Konzentration von 0,5 mM, 1 mM, 2,5 mM, 5 mM, 10 mM
und 25 mM vermessen.
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Die Mittelwerte der durch den Glukose-Sensor gemessenen Glukose-Konzentrationen lagen fiir
Konzentrationen von 2,5mM bis 25 mM innerhalo des Bereichs der tatsachlichen
Konzentration mit einer Abweichung von unter 10%. Bei einer Konzentration von unter
0,5 mM stieg die Abweichung auf 27,7% an.
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4.4 Kultivierungskontrolle einer tubuldren Geféalprothese im Bioreaktor
Nachdem im vorherigen Kapitel die Eigenschaften des Bioreaktorsystems charakterisiert
worden sind, wird in diesem Kapitel die Funktionalitdt des Bioreaktorsystems zur
Endothelialisierung der Gefalprothese in einem kontrollierten Kultivierungsversuch
untersucht. Die erfolgreiche Endothelialisierung ist entscheidend fir die spatere Funktionalitét
der Prothese aufgrund der antithrombotischen Endothelfunktion (Wu und Thiagarajan 1996).
Eine dezellularisierte Arterie aus dem Schwein (biotrics bioimplants AG, Berlin) wurde hierftr
mit Endothelzellen mit einem daftr entwickelten Protokoll neu besiedelt. Die Kultivierung der
Zellen wurde anschlieRend flr sieben Tage im Bioreaktorsystem unter quasi-statischen
Bedingungen durchgefiihrt. Das Ziel war eine konfluente Einzelzellschicht der Endothelzellen
auf der inneren Oberflache der Arterie zu erreichen. Die Auswertung der Kultivierung im
Bioreaktorsystem erfolgte durch die Erstellung von Paraffinschnitten der Arterie und
Fluoreszenzfarbungen der inneren Oberflache der Arterie. Als MaR fur den Zellstoffwechsel,
wurde der Glukoseverbrauch der Zellen nach der Kultivierung gemessen. Die Sterilitat des
spateren ATMP (= Advanced Therapy Medicinal Product), perspektivisch gedacht fir die
Implantation in Patienten, wurde anhand des VVorhandenseins einer Kontamination durch einen

Sterilitatstest ausgeschlossen.

4.4.1 Besiedelungsstrategie fur eine tubulare Gefalprothese
Eine effektive Strategie zur Besiedelung der GefaRprothese ist entscheidend fir eine
erfolgreiche anschliefende Kultivierung im entwickelten Bioreaktorsystem. Hierfur wird im
ersten Schritt eine Gefdlprothese in der zentralen Bioreaktorkammer eingesetzt und die
Kammer anschlieBend in vertikaler Position fixiert. Fur die Besiedelung wurde folgendes

Protokoll (graphisch dargestellt in Abbildung 38) entwickelt:

A) Eine Zellsuspension aus HUVECs wird in einer Konzentration von
0,5*10® HUVECs/mL vorbereitet und in einer 50 mL-Spritze aufgezogen.

B) Die Zellsuspension wird mittels der Spritze langsam in den inneren Kreislauf der
zentralen Bioreaktorkammer gefullt. Parallel wird frisches, vortemperiertes
Zellkulturmedium (37 °C) durch eine 50 mL-Spritze in den duReren Kreislauf gefullt.
Entscheidend ist das gleichmaRige Beftillen, um einen starken Austausch des Mediums
zwischen dem inneren und dem &uBeren Kreislauf zu vermeiden. Nach dem Befillen
werden die Schlduche nahe der Kammer mit Klemmen verschlossen und mit dem
restlichen Bioreaktorsystem verbunden. Das gesamte Bioreaktorsystem wird danach in

den Inkubator Uberfihrt.
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C) Die abgeschlossene, zentrale Bioreaktorkammer wird zuerst flr sechs Stunden mit
5 RPM rotiert. Nach diesen sechs Stunden wird das Zellkulturmedium in der Kammer
durch kurzes Offnen der Klemmen an den Schlauchen und Anschalten der Pumpen mit
Medium aus dem Mediumsreservoir des Bioreaktorsystems gewechselt. Nach 30
Sekunden werden die Pumpen deaktiviert und die Schléduche erneut abgeklemmt.
AnschlieRend wird die Kammer fiir weitere 18 Stunden mit 5 RPM rotiert, bevor der

Fluss des Zellkulturmediums fir die Kultivierung gestartet wird.
A BG\eichméBiges Befiillen des inneren und C Rotation im Inkubator fiir 6 Stunden, Zuflisse abgeklemmt.

auleren Kreislaufs der zentralen Bioreaktorkammer  Wechsel des Zellkulturmediums durch 6ffnen der Zuflisse.
mit Zellsuspension und frischem Zellkulturmedium Rotation fiir 18 Stunden bei abgeklemmten Zuflissen.

Zellsuspension: /T N
0,5x10° HUVEGs/mL "~/ ™. '

Frisches Zellkulturmedium

Inkubator: 37°C, 21% O,, 5% CO,

Abbildung 38: Besiedelungsstrategie fir eine bioartifizielle GeféaRBprothese als Vorbereitung der
Kultivierung im entwickelten Bioreaktorsystem. Die Besiedelung der GefaBprothese erfolgt in drei Schritten.
A: Eine Zellsuspension (rot) mit einer Konzentration von 0,5*10%° HUVECs/mL wird vorbereitet und in eine
Spritze geflllt. B: Parallel zur Befullung des inneren Kreislaufs der zentralen Bioreaktorkammer mit der
Zellsuspension wird der &ulere Kreislauf mit frischem Zellkulturmedium (orange) gefillt. C: Nach Einflllen der
Zellsuspension und des frischen Zellkulturmediums werden die an die zentrale Bioreaktorkammer
angeschlossenen Schlduche abgeklemmt und die Bioreaktorkammer fiir sechs Stunden im Inkubator mit 5 RPM
rotiert. Danach wird das Medium ausgetauscht und das GefaR fur weitere 18 Stunden rotiert.

4.4.2 Nachweis der Endothelialisierung der Gefal3prothese nach Besiedelung und
Kultivierung fir sieben Tage im Bioreaktorsystem

Die erfolgreiche Endothelialisierung des GeféalRes wurde nach einer siebentdgigen Kultivierung
unter quasi-statischen Bedingungen im Bioreaktorsystem erreicht. Fir diesen Prozess wurde
eine dezellularisierte Arterie, wie in Abschnitt 4.4.1 beschrieben, in die zentrale
Bioreaktorkammer eingesetzt und mit Endothelzellen besiedelt. Die Kultivierung wurde mit
folgenden Parametern durchgefiinrt: Eine konstante Flussrate von 50 mL/min, einem
Zellkulturmedium EGM-2 ohne Zusatz von MC (resultiert in <0,5 dyn/cm? Scherstress auf der
inneren GeféalRoberflache), das Zellkulturmedium enthielt 1 g/L Glukose und in einem
Inkubator bei 21% pO2und 5% pCO. und einer Temperatur von 37 °C.
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Durch die Verifikation einer konfluenten Einzelzellschicht mittels der Erstellung von
Paraffinschnitten senkrecht zur Lange der Arterie und Fluoreszenzfarbungen der inneren

Oberflache der Arterie konnte dies nachgewiesen werden.

4.4.2.1 Nachweis einer Zellschicht auf der GefaRoberflache durch Auswertung
von Paraffinschnitten
Die Verifikation einer konfluenten Einzelzellschicht wurde mit 5 um dicken Paraffinschnitten
des Gefales durchgefiihrt, diese wurden nach Praparation zur Visualisierung des Zytoplasmas
und der Zellkerne mit H&E gefarbt.

Die Einzelzellschicht konnte durch Paraffinschnitte senkrecht zur Lange der Arterie und
Fluoreszenzfarbungen der inneren Oberflache gezeigt werden. Auf der Oberflache des
Gewebes konnen in regelmaRigen Abstdnden Zellkerne identifiziert werden (siehe Abbildung
39A, Zellkerne sind mit Kreisen indiziert). Im Vergleich kdnnen auf einem Schnitt, welcher
von einem unbesiedelten Teil des GefdRes stammt, keine Zellkerne an der Oberflache
identifiziert werden (siehe Abbildung 39B). Die Gewebeoberflache des mit Zellen besiedelten
Abschnittes erscheint ebenfalls deutlich glatter als die Oberflache des unbesiedelten
Abschnittes des Gefalies.

Abbildung 39: Phasenkontrastaufnahmen von Querschnitten der inneren Oberflache des mit HUVECs re-
zellularisierten GeféRes nach Kultivierung fiir sieben Tage im Bioreaktorsystem. A: Besiedelter Abschnitt.
B: Unbesiedelter Abschnitt. Die Kreise markieren sichtbare Zellkerne.

4.4.2.2 Fluoreszenzfarbungen der inneren Geféal3oberflache
Eine konfluente Zellschicht auf der inneren Oberflache des Gefalles konnte ebenfalls mittels
Fluoreszenzfarbungen der Tunica Intima nachgewiesen werden. Hierbei wurden die
Kombinationen aus Zellkernen und VE-Cadherinen, sowie Zellkernen und Zytoskelett mit
Fluoreszenzfarbstoffen gefarbt. Sowohl durch die Farbung der VE-Cadherine (Abbildung 40),
als auch durch die Farbung der Aktinfilamente (Abbildung 41) kann ein enger Zell-Zell-
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Verbund der Endothelzellen auf der Gefél3oberflache gezeigt werden. Es kdnnen insgesamt
keine Lucken zwischen den Zellen identifiziert werden, somit kann von einer konfluenten
Besiedelung der GeféaRoberflache nach Kultivierung im Bioreaktorsystem ausgegangen

werden. Die gefarbten Aktinfilamente weisen keine Ausrichtung in Flussrichtung nach quasi-

statischer Kultivierung auf.

Abbildung 40: Fluoreszenzfarbung von fixierten HUVECs auf der inneren Gefal3oberflache nach sieben
Tagen Kultivierung im Bioreaktorsystem unter quasi-statischen Bedingungen (<0,5 dyn/cm?). Die Zellkerne
(blau) sind mit Hoechst 33342 angefarbt und die VE-Cadherine (rot) sind mittels Immunofluoreszenzfarbung
visualisiert. A: Ubersichtsaufnahme der GefaRoberflache. B: Detailaufnahme der gefarbten Zell-Zell-Kontakte.

200 ﬂ

Abbildung 41: Fluoreszenzfarbung von fixierten HUVECs auf der inneren GefaRoberflache nach sieben
Tagen Kultivierung im Bioreaktorsystem unter quasi-statischen Bedingungen (<0,5 dyn/cm?). Die Zellkerne
(blau) sind mit Hoechst 33342 angefarbt und die Aktinfilamente (rot) sind mittels Phalloidin-iFluor visualisiert.
A: Gefarbte Zellkerne. B: Markierte Aktinfilamente.
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4.4.3 Glukoseverbrauch der Endothelzellen auf dem re-zellularisierten GefaR
wahrend der Kultivierung im Bioreaktorsystem

Der Glukoseverbrauch der Endothelzellen, welche auf dem re-zellularisierten Gefal
angesiedelt wurden, wurde nach der siebentdgigen Kultivierung im Bioreaktorsystem
untersucht. Hierfir wurde eine nach Abschluss der Kultivierung aus dem Bioreaktorsystem
entnommene Probe mit einer Standardlésung mit einer Glukosekonzentration von 1 g/L und
frischem EGM-2-Zellkulturmedium verglichen. Die Messung wurde mit einem YSI 2950
Biochemistry Analyzer (YSI Inc.) durchgefuhrt. Fir die aus dem Bioreaktorsystem
entnommene Probe wurde eine Konzentration von 1,01 g/L (£ 0,078 g/L) gemessen, fir die
Standard-L6sung eine Konzentration von 1,04 g/L (+ 0,015 g/L) und fur frisches EGM-2-
Zellkulturmedium eine Konzentration von 1,01 g/L (£ 0,035 g/L). Die Mittelwerte lassen sich
aus statistischer Sicht mittels ANOVA (0=0,05) nicht unterscheiden. Somit kann davon

ausgegangen werden, dass insgesamt nur wenig Glukose durch die Endothelzellen verbraucht
worden ist.
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Abbildung 42: Messung der Glukosekonzentration des Zellkulturmediums nach der Kultivierung fiir sieben
Tage im Bioreaktorsystem im Vergleich zu einer Standard-Losung und frischem EGM-2
Zellkulturmedium. Die gemessene Glukosekonzentration der Proben betragt: Standard-Ldsung 1,04 g/L
(£ 0,015 g/L), Probe des EGM-2-Zellkulturmediums nach Kultivierung im Bioreaktorsystem 1,01 g/L
(£ 0,078 g/L), frisches EGM-2-Zellkulturmedium 1,01 g/L (+0,035¢g/L). Die Fehlerbalken stellen die
Standardabweichung dar.

4.4.4 Uberprufung des Zellkulturmediums auf eine bakterielle Kontamination nach
Kultivierung im Bioreaktorsystem

Nach der durchgefiihrten siebentdgigen Kultivierung des re-zellularisierten Gefélles im

Bioreaktorsystem wurde das verwendete EGM-2-Zellkulturmedium auf eine bakterielle

Kontamination hin untersucht. Hierfiir wurden zwei Proben des nach Abschluss der
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Kultivierung entnommenen Zellkulturmediums mit einer Positiv- und einer Negativkontrolle
mittels gPCR untersucht und verglichen (Abbildung 44). Das relative Fluoreszenzsignal der
internen Kontrolle im ROX-Kanal (rot) zeigt fir alle analysierten Proben einen exponentiellen
Anstieg ab dem 22. Zyklus, daher kann von einer erfolgreich durchgefihrten gPCR
ausgegangen werden. Ein verstarkt ansteigendes Fluoreszenzsignal im FAM-Kanal (grin),
welches eine bakterielle Kontamination nachweist, kann ab dem 22. Zyklus nur fir die Positiv-
Kontrolle beobachtet werden. Wéhrend der Besiedelung des GefaRes und der Kultivierung im
Bioreaktorsystem ist es somit zu keiner bakteriellen Kontamination des im Reaktorsystem

zirkulierenden Zellkulturmediums gekommen.

4.4.5 Kultivierungsstrategie far eine bioartifizielle Gefal3prothese:
Zusammenfassung
Die Kultivierung einer bioartifiziell hergestellten Gefal3prothese kann in vier Abschnitte

unterteilt werden:
A) Voruberlegung der Kultivierungsbedingungen

Es erfolgt die Festlegung des notwendigen Scherstresses, welcher wahrend der Kultivierung
erreicht werden soll. Hierfir muss mit Hilfe der Simulationen flr eine Kultivierung ein
Flussprofil konzipiert werden (siehe Abbildung 35 und Abbildung 36 in Abschnitt 4.3.7) und
das Zellkulturmedium durch Zugabe von MC auf die gewilinschte Viskositat gebracht werden
(siehe Abbildung 30 in Abschnitt 4.3.2).

Exemplarisch ist in Tabelle 4 eine Strategie zum Erreichen eines Scherstresses von 5 dyn/cm?

dargestellt. Hierfur wird eine MC/EGM-2-L06sung als Medium mit 1% MC verwendet.
B) Vorbereitung des Bioreaktorsystems

Vor der Kultivierung sollten zuerst alle Sensoren auf Funktion tberprift werden und ggf.
kalibriert werden. AnschlieBend missen alle Komponenten des Bioreaktorsystems sorgfaltig
gereinigt und auf Verschleil3spuren (insbesondere bei den Schlduchen der Peristaltikpumpen)
uberpruft werden (siehe Methoden Abschnitt 8.3.6.1). Danach werden alle Komponenten
autoklaviert (2 bar, 121 °C, 20 min). Nach der Sterilisation missen die Schlauche verbunden

und als Verbund erneut autoklaviert werden.
C) Einsetzen und Besiedelung der GefaRprothese

Vor der Besiedelung der GefaRprothese mit Endothelzellen auf der inneren Oberflache mussen

diese zundchst expandiert werden (siehe Methoden Abschnitt 8.3.2.1). Es wird eine
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Gesamtzellzahl von 13*10° Zellen (HUVECS) bendtigt. Die Besiedelung erfolgt nach dem in
Abschnitt 4.4.1 dargestellten Protokoll unter einer Sterilbank. Hierfir wird das
Bioreaktorsystem final zusammen gebaut und mit 500 mL Zellkulturmedium (300 mL fur den

inneren Kreislauf, 200 mL fur den duReren Kreislauf) gefiillt.
D) Kultivierung im Bioreaktorsystem

Nach erfolgter Besiedelung inklusive einer Anwachsphase von 24 h kénnen die Flussrate und
der Druck an die gewinschten Belastungswerte fir die Kultivierung angepasst werden.
Wahrend das System lauft, muss in regelmaRigen Abstdnden (mindestens zweimal téglich) die

korrekte Funktion des Systems Uberpruft werden:

- Uberpriifung der Temperatur

- Uberpriifung der p0z- und pCO»-Werte

- Uberpriifung des Drucks und der Flussrate

- Uberpriifung auf Akkumulation von Luftblasen und Entfernung dieser

- Uberpriifung der Fillstande der Mediumreservoirs

Die Uberpriifung erfolgt durch Analyse der aktuellen Daten von Flusssensor und
Druckmesssystem am zugehdrigen PC, der Graphen fiir Temperatur und Gasgehalt am Display
des Inkubators und durch Offnen des Inkubators und der manuellen Kontrolle der Schlauche

auf Akkumulation von Luftblasen und der Fillstande der Reservoirs.

Tabelle 4: Exemplarische Einstellungen zum Erreichen eines Scherstresses von 5 dyn/cm? wéhrend der
Kultivierung einer Gefa3prothese. Wahrend der Kultivierung wird Zellkulturmedium mit einem MC-Anteil von

1% verwendet.

Flussrate Druck [mbar] Spannung [V]
Zeitpunkt Scherstress [mL/min] Drucksystem Zentrifugalpumpe

Oh 0 (statisch) - 0 0 0

24 h <0,5dyn/cm?  konstant 10-25 11 0,8

(quasi-statisch)

48 h 1,5dyn/cm?  konstant 83 34 1,7
60 h 2,5dyn/cm?  konstant 145 67 2,5
72 h 3,5dyn/cm?  konstant 210 113 3,7
84 h 45dyn/cm?  pulsatii 281 = ((sin(3t)*290)+50) 3,8
96 h 5 dyn/cm? pulsatil 320 = ((sin(3t)*450+50) 4,5
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5 Diskussion
Das Ziel dieser Dissertation war die Entwicklung und Umsetzung verschiedener Strategien zur
Herstellung und Kultivierung einer bioartifiziellen Geféal3prothese in einem speziell
entwickelten Bioreaktorsystem. Die Schritte zur Entwicklung und Herstellung wurden in dieser
Arbeit in verschiedene Teilbereiche aufgeteilt: Die Herstellung und Charakterisierung eines
geeigneten biohybriden Scaffolds aus PDO, einem synthetischen Polymer, und Fibrin, einem
natlrlichen Polymer, die Optimierung einer Methode zur Vaskularisierung des biohybriden
Scaffolds mit Endothelzellen und mesenchymalen Stammzellen und die Charakterisierung eines
fur die Kultivierung der bioartifiziellen Gefal3prothese geeigneten Bioreaktorsystems inklusive
einer ersten Kultivierung zur Uberpriifung der Funktionalitat des Systems. Bei einer solchen
angestrebten bioartifiziellen GefalRprothese handelt es sich um ein Arzneimittel fir neuartige
Therapien (ATMP, engl.: advanced therapy medicinal products) (PEI 2019). Aus diesem
Grund wurde an einigen Stellen im Hinblick auf eine spétere Zulassung Wert auf die
Ubereinstimmung mit verschiedenen Normen und Standards der ,,guten Herstellungspraxis*
(GMP, engl.: good manufacturing practice) fir ATMPs gelegt (European Commission 2017).
In den folgenden Abschnitten werden die Ergebnisse der Teilbereiche einzeln diskutiert und am

Ende hinsichtlich der Entwicklung einer bioartifiziellen Gefalprothese zusammengefasst.

5.1 Scaffold-Herstellung und Analyse
Im ersten Abschnitt der Dissertation wurde die Eignung von PDO und Fibrin als Materialien
fiir die Scaffold-Herstellung hinsichtlich einer bioartifiziellen Gefal3prothese analysiert sowie
unterschiedliche Fertigungsmethoden fiir die Scaffolds evaluiert. Scaffolds bilden im Tissue
Engineering die GerUlststruktur zur Besiedelung mit Zellen. Zu diesem Zweck mussen die
hergestellten PDO-Scaffolds verschiedene Anforderungen erfullen: Sie missen biokompatibel
sein, sie sollten biodegradierbar sein, ihre mechanischen Eigenschaften sollten denen des
Zielgewebes entsprechen, der Aufbau des Scaffolds sollte die Funktion unterstiitzen und der
Herstellungsprozess muss die Herstellung von Scaffolds in einem fiir spatere Zwecke

geeigneten Mal3stab und geforderter Qualitat ermdglichen (Vergleich Abschnitt 3.7.1).

Fur die Herstellung von Scaffolds aus PDO wurden zwei Verfahren etabliert, 3D-Druck und ein
Salzlaugungsverfahren. Beide Verfahren sind fur die Herstellung von Scaffolds im Tissue
Engineering mit anderen Materialien etabliert (Tamay et al. 2019; Turnbull et al. 2018; Chen
und Kawazoe 2016; Zhao et al. 2018). Mit den beiden eingesetzten Verfahren zur Herstellung
von Scaffolds sollten zwei verschiedene Teilbereiche zur Herstellung einer bioartifiziellen

Gefaliprothese untersucht werden. Hierbei sollte 3D-Druck als Verfahren zur Herstellung einer
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tubuldaren Geruststruktur eingesetzt werden, wohingegen das Salzlaugungsverfahren zur
Herstellung eines feinporigen Scaffolds mit idealen Bedingungen zur Neubildung von
Kapillaren, wie sie beispielsweise in der Wand groBkalibriger Gefidlle als ,,vasa vasorum
vorkommen, eingesetzt werden sollte. Als Basis fiir eine Vaskularisierung mit Kapillargeféen
konnte dieses Scaffold generell im Tissue Engineering von Weichgewebe zu verwenden sein

(siehe Abschnitt 5.2). Mit beiden Verfahren konnte das PDO erfolgreich verarbeitet werden.

5.1.1 Scaffold-Herstellung mittels 3D-Druck
Das Ziel der Verwendung von 3D-Druck als Methode zur Scaffold-Herstellung war die
Produktion einer tubul&ren Struktur, welche spater das Grundgerlst flr die tubuldre
GeféaBprothese bildet.

Die Herstellung von Scaffolds aus PDO mittels 3D-Druck konnte mit einer 0,1 mm grof3en
Duse, welche die kleinstmdgliche, standardméRig und kommerziell verfligbare Grolie fur einen
FDM-Drucker ist, bei einer Temperatur von 125 °C und einem Druck von 400 kPa erfolgreich
umgesetzt werden. Die Verwendung von PDO fur die Herstellung von Scaffolds ist meistens
mit der Technik des Elektrospinnens verbunden (Hakimi et al. 2012; Boland et al. 2005; Kalfa
et al. 2010), die Verwendung von 3D-Druck als Herstellungsmethode ist wenig verbreitet. In
einem Ansatz zur Herstellung eines ,kabelbinderartigen Konstruktes zur Verbindung
vaskuldaren Gewebes aus PDO von Adolfsson et al. wurde im Vergleich zu den in dieser Arbeit
verwendeten Parametern eine deutlich héhere Temperatur von 165 °C verwendet (Adolfsson et
al. 2021). Aufgrund der wéhrend der Verarbeitung des PDO mittels 3D-Druck festgestellten
thermischen Degradation bei langerem Erhitzen uber 30 min, sollte PDO immer bei der
niedrigsten mdoglichen Temperatur verarbeitet werden (Boland et al. 2005). Durch die
Degradation veranderte sich die Viskositat bei gleichbleibender Temperatur. Eine Anderung
der physikalischen Eigenschaften nach Erhitzen durch spontane Polymerisation wurde auch
durch Ahlinder et al. festgestellt (Ahlinder et al. 2018). Daher ware die Verarbeitung mittels
der in dieser Arbeit etablierten Temperatur von 125 °C im Vergleich zu 165 °C zu bevorzugen.
Dennoch kdnnte die Verarbeitung mittels 3D-Druck dazu fuhren, dass es bei Strukturen, welche
groRer als die hier présentierten Teststrukturen sind, zu einer Veranderung der Eigenschaften
des PDOs wéhrend des Druckes kommt. Somit kdnnte im aktuell verwendeten Verfahren, in
dem Pellets in einer Kartusche des Druckkopfes geschmolzen werden, keine gleichbleibende
Qualitat wahrend eines langeren Druckprozesses gewahrleistet werden. Der 3D-Druck-Prozess
konnte durch die Verwendung eines Druckkopfes, welcher auf Filament basiert, entscheidend

verbessert werden. Somit kénnte die thermische Degradation reduziert werden, da immer nur
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eine kleine Menge PDO an der Spitze des Filaments in der Diise geschmolzen wird. Hierflr

ware allerdings ein anderer 3D-Drucker notwendig, der tber einen solchen Druckkopf verfiigt.

In einem ersten Schritt der Strukturanalyse der 3D-gedruckten Scaffolds wurden die Oberflache
und der Aufbau untersucht (Abbildung 6). Hierfur wurden die GroRe der 3D-gedruckten
Stréange und der Abstand dieser zwischen einander untersucht.

Die durchschnittliche Dicke der 3D-gedruckten Strange lag bei 153,11 um + 7,69 um und der
Abstand der 3D-gedruckten Scaffolds betrug 167,03 um + 4,34 pum. Eine &hnliche Genauigkeit
des 3D-Drucks wurde zum Beispiel auch von Liu et al. fur den Druck eines PLLA-Komposits
ermittelt mit Poren in der GrofRe von 520 pum = 20 um und 210 um £ 15 pm (Liu et al. 2020).
Hier ist der groRe Vorteil der Herstellung von Scaffolds durch 3D-Druck erkennbar, Scaffolds
kénnen durch die geringe Standardabweichung mit einer hohen strukturellen Komplexitat
reproduzierbar gefertigt werden (Tamay et al. 2019). Auf die Dicke der Strange kann primar
durch die Auswahl der Duse beim Drucken Einfluss genommen werden. Der Abstand der
Strange kann durch die vorher festgelegte Programmierung zur Herstellung des Objektes frei

gewahlt werden.

5.1.2 Scaffold-Herstellung durch Salzlaugung
Das Ziel der Verwendung eines Partikellaugungs-Verfahren zur Scaffold-Herstellung war die
Herstellung einer feinporigen, schwammartigen Struktur, welche ideale Eigenschaften flir das
Einwachsen von Zellen bietet und eine gute Geruststruktur flr die Neubildung von Kapillaren
und somit fur eine spatere Vaskularisierung eines Gewebes ermdglicht. Ein vaskulares
Netzwerk in einem durch Tissue Engineering hergestellten Gewebe ist aufgrund der
Versorgung der Zellen mit Sauerstoff und Né&hrstoffen notwendig (Carmeliet und Jain 2000)
und auch innerhalb der Wand von groReren Blutgefallen wird ein Gefélisystem, das vasa

vasorum, bendtigt (Ritman und Lerman 2007).

Die Herstellung von PDO-Scaffolds durch Salzlaugung wurde auf Basis eines &hnlichen
Ansatzes zur Herstellung von pordsen Scaffolds aus PLLA/PLGA von Levenberg et al. zur
Integration in Weichgewebe angepasst. Es konnte bereits gezeigt werden, dass auf diese Art
hergestellte PLLA/PLGA-Scaffolds exzellente Eigenschaften fiir das Einwachsen von Zellen
und fir die Kapillarbildung besitzen (Levenberg et al. 2002; Freiman et al. 2018). Die
Verwendung von PDO fiir diese Art von Scaffolds stellt jedoch ein Novum dar. Andere Ansatze
zur Herstellung von Scaffolds unter Einsatz eines Partikellaugungsverfahrens wurden zum

Beispiel von Coogan et al. zur Erhohung der Schwellféhigkeit von Hyaluronséure-Hydrogelen
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(Coogan et al. 2020) oder von Liang et al. zur Herstellung von pordsen PLGA-Scaffolds zur

Besiedelung mit osteogen differenzierten MSCs durchgefuhrt (Liang et al. 2018).

Fur die Herstellung wurde das PDO in Hexafluorisopropanol in einer Konzentration von
0,05g/mL unter regelmaRigem Rihren gelost. Die resultierende homogene Ldsung wurde in
eine Salz-gefullte Form pipettiert (1,67 g Salz pro Milliliter PDO-L6sung). Nach Abdampfen
des Hexafluorisopropanols wurde das Salz aus den hergestellten PDO/Salz-Blécken durch
Inkubation der Blocke in Wasser herausgeldst (siehe Abschnitt 8.3.1.1.1).

In der Strukturanalyse der Scaffolds wurden zuerst die Oberflache und der Aufbau untersucht
(Abbildung 6). Zu diesem Zweck wurde die Porengrofe der durch Salzlaugung entstandenen
Poren ausgewertet. Fir die Auswertung der PorengrofRe und der Porositét eines Stoffes sind je
nach Porenstruktur verschiedene Verfahren moglich. Aufgrund der Partikelgrofie handelt es
sich bei den zu erwartenden Poren um Makroporen (>50 nm). Da Verfahren, wie Gasadsorption
oder Quecksilberintrusion nur fur kleinere Poren angewendet werden kénnen und die Scaffolds
selbst zu klein sind fur eine Immersion in Wasser, wurde sich fur eine Analyse der Poren an der
Scaffold-Oberflache durch Phasenkontrastmikroskopie sowie fir einen pCT-Scan zur Analyse
der inneren Struktur entschieden (Tomlins et al. 2004; Anovitz und Cole 2015). Die uCT wurde
zum Beispiel erfolgreich zur Charakterisierung von Polyethylen-Scaffolds als Knochenersatz
mit einer PorengrofRe zwischen 50-800 um angewendet (Senatov et al. 2020; Bulygina et al.
2020).

Die GroRe der Poren an der Scaffold-Oberflache der durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds
wurde durch Phasenkontrastmikroskopie ermittelt und betrug ca. 326,33 um + 149,67 um.
Mittels pCt konnte bei der Analyse der inneren Struktur ebenfalls eine hohe Interkonnektivitat
der Poren gezeigt werden sowie eine durchschnittliche Materialstarke der Wénde von ca.
53,68 um * 29,73 um. Eine Auswertung der PorengrdfRe durch die uCt war aufgrund der hohen
Interkonnektivitat nicht mdglich, da sich die Poren nicht klar definieren lieRen. Hier war eine
verhéltnismaRig hohe Standardabweichung zu beobachten. Eine héhere Uniformitét der Poren
ware bei Verwendung gleichmaRigerer Partikel moglich (Chen und Kawazoe 2016),
grundsétzlich ist die Struktur aber eher chaotisch. Die Wandstérke der durch Salzlaugung
hergestellten Scaffolds ware im Gegensatz zur PorengrofRe nur schwer zu variieren. Die beiden
Verfahren zur Analyse der Porenstruktur haben sich fur die Analyse der PDO-Scaffolds

bewahrt.
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Die PorengrofRe und die Interkonnektivitat sind entscheidende Faktoren fur das Einwachsen der
Zellen in die Scaffolds (Rouwkema und Khademhosseini 2016). Sie haben Auswirkungen auf
die zellulare Adhasion, die Viabilitat, die Verteilung der Zellen, die Vaskularisierung und die
Bildung der extrazelluldaren Matrix je nach Zelltyp (Zeltinger et al. 2001; O'Brien et al. 2005;
Jafari et al. 2017). Beispielsweise konnte von Zhang et al. gezeigt werden, dass Poren mit einer
GroRe von 150-250 um die Expression und Produktion von Typ Il Kollagen und Aggrecan
erhdhen und somit optimal fur die Knorpelbildung sind (Zhang et al. 2014b). Murphy et al.
konnten zeigen, dass eine Porengréfle >300 um zu einer verbesserten Zellmigration von
Osteoblasten fiihrt (Murphy et al. 2010). Druecke et al. konnten nachweisen, dass die
Vaskularisierung von Scaffolds in vivo bei einer Porengréfie von 250-300 pum im Vergleich zu
kleineren Poren signifikant erhoht war (Druecke et al. 2004). Ahnliches konnte auch von Feng
et al. gezeigt werden, hier limitierten Poren <400 um das Wachstum von BlutgeféaRRen (Feng et
al. 2011). Somit sollten die durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds eine optimale PorengroRRe
fiir die Vaskularisierung des Gewebes bieten. Dies ist aufgrund der Versorgung mit Sauerstoff
und Né&hrstoffen entscheidend flr die spatere Funktionalitat des Gewebes (Rouwkema und
Khademhosseini 2016).

5.1.3 Uberprifung der Biokompatibilitat

Obwohl die Biokompatibilitit von PDO bekannt ist und das Material in der Chirurgie
standardmalig eingesetzt wird, wurde die Zytotoxizitat eines Extraktes aus den durch 3D-
Druck und Salzlaugung hergestellten Scaffolds mit einem CTB-Assay untersucht, da die
Herstellung der pordsen Scaffolds durch Salzlaugung den Einsatz des Ldsungsmittels
Hexafluorisopropanol erfordert, welches eine potentiell negative Wirkung auf die Zellvitalitat
haben konnte (Abbildung 7). Die durch 3D-Druck hergestellten Scaffolds dienen hier als
Vergleichsprobe. Fir den Extrakt aus den 3D-gedruckten Scaffolds konnte in der hdchsten
Konzentration des Extraktes von 200 mg/mL eine Viabilitat von 95,5% = 3,3% gemessen
werden, im Vergleich dazu wurde fiir den Extrakt aus den durch Salzlaugung hergestellten
Scaffolds bei der héchsten Konzentration von 50 mg/mL eine Viabilitat von 94,4% + 2,9%
gemessen. Die Herstellung eines hoher konzentrierten Extraktes aus letzteren Scaffolds war
nicht moglich, da nicht mehr Flissigkeit aus den Scaffolds nach der Inkubation extrahiert
werden konnte. Nach DIN EN ISO 10993-5 zur Testung der in vitro Zytotoxizitat von
Medizinprodukten wirde eine Viabilitit von <70% als zytotoxisch eingestuft werden
(Feinmechanik und Optik (NAFuQO) 10993-5:2009). Somit kdnnen beide Scaffolds als nicht-
zytotoxisch definiert werden.
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5.1.4 Analyse der mechanischen Eigenschaften
Die mechanischen Eigenschaften der hergestellten Scaffolds wurden durch Zugversuche
analysiert. Hierbei wurden 3D-gedruckte Testkorper mit einem Auffillgrad von 25% mit durch
Salzlaugung hergestellten Testkdrpern mit einer Porositat von ~73% verglichen. Theoretisch
sollten beide Arten von Testkdrpern somit eine ahnliche Porositat aufweisen. Vermutlich war
die Materialdichte der 3D-gedruckten Scaffolds jedoch etwas hoher als durch die Einstellung
des Druckers vorgegeben. Fir die 3D-gedruckten Testkdrper wurde eine maximale
Zugfestigkeit von 15,95 MPa (2,24 MPa) und ein Young’s Modulus von 12,00 MPa
(= 1,81 MPa) gemessen. Im Gegensatz dazu wiesen die durch Salzlaugung hergestellten
TestkOrper mit einer maximalen Zugfestigkeit von 0,142 MPa (+ 0,046 MPa) und einem
Young’s Modulus von 1,054 MPa (+ 0,485 MPa) deutlich niedrigere Werte auf. Somit waren
nur ca. 9% der Kraft notwendig, um eine identische Dehnung der durch Salzlaugung
hergestellten Testkorper wie bei den 3D-gedruckten Testkdrpern zu erreichen. Im Vergleich
der maximalen Zugfestigkeit ist der Wert der 3D-gedruckten Testkorper sogar um ca. 10.232%
erhoht. Die Bruchdehnung von 24,3% (£ 1,31%) der durch Salzlaugung hergestellten
Testkorper liegt allerdings ca. 51% hoher als die der 3D-gedruckten Testkorper mit 16,1%
(£ 2,01%). Der grofRe Unterschied ist aufgrund der chaotischen Struktur der durch Salzlaugung
hergestellten Testkorper nicht unerwartet. Vergleicht man diese ermittelten Werte mit
Literaturwerten, welche fir Nahtmaterial aus Polydioxanon gemessen wurden, ist zu erkennen,
dass die Werte der Testkorper deutlich niedriger sind. Fir das Nahtmaterial PDX (Kruuse,
Dénemark) wurde eine maximale Zugfestigkeit von 478,99 MPa und ein Young’s Modulus von
1000,95 MPa bestimmt (Kreszinger et al. 2018). Bei diesem Vergleich muss allerdings beachtet
werden, dass diese Werte fur nicht-pordses Material ermittelt wurden, bei dem die Kraft
gleichmaRig auf die gesamte Querschnittsflache verteilt wird. Somit kommt es nicht zu vielen
kleinen Einschniirungen, wie sie ab einer bestimmten Dehnung bei den durch Salzlaugung
hergestellten Testkorpern auftreten und auch nicht zum Bruch an einer durch den 3D-Druck-
Prozess entstandenen Schwachstelle der Testkorper. Fir vergleichbare PDO-Scaffolds, welche
durch Elektrospinnen hergestellt wurden, wurden je nach Faserdurchmesser (abhangig von der
verwendeten PDO-Konzentration beim Elektrospinnen) und Faserorientierung von Boland et
al. Werte fir die maximale Zugfestigkeit von 1,7-12,1 MPa und den Young’s Modulus 2-
43,6 MPa festgestellt (Boland et al. 2005). Somit zeigen die in dieser Arbeit présentierten
Teststrukturen Werte in der gleichen GroBenordnung. Der Young’s Modulus der durch
Salzlaugung hergestellten Teststrukturen liegt deutlich unter dem der elektrogesponnenen

Teststrukturen. Vergleicht man sowohl die gemessenen mechanischen Eigenschaften als auch
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die Literaturwerte von PDO als Nahtmaterial mit denen von Kollagen und Elastin, welche die
Bestandteile von Weichgewebe sind, die hauptsachlich fir die Struktur verantwortlich sind,
liegen diese ebenfalls im gleichen GroRenordnungsbereich. Bei Kollagen kdnnen Werte fir die
maximale Zugfestigkeit von 5-500 MPa und fiir den Young’s Modulus von 100-2900 MPa
gemessen werden, fir Elastin Werte fiir die maximale Zugfestigkeit von 0,36-4,4 MPa und fir
den Young’s Modulus von 0,1-1 MPa. Elastin weist mit 100-200% eine deutlich hoéhere
Bruchdehnung als Kollagen mit 5-50% auf (Boland et al. 2005; Bank und Kaiser 2002). Beide
Materialien sind auch verantwortlich fir die mechanischen Eigenschaften von Blutgeféalen. In
BlutgefaRen wirken diese mechanischen Eigenschaften der durch eine Pulswelle des Blutes
ausgeldsten Wandspannung entgegen. Bei niedrigem, ansteigendem Druck und demzufolge der
Erfordernis einer noch relativ niedrigen arteriellen Dehnung (=Quotient aus der Verénderung
der Dehnung und der Druckdifferenz) trdgt vor allem das elastischere Elastin zum
GeféaBwiderstand bei, bei hoherem Druck das steifere Kollagen (Bank und Kaiser 2002). Je
nach Verarbeitungsmethode und Struktur eines PDO-Scaffolds konnte basierend auf diesen
Ergebnissen ein weiter Bereich an unterschiedlichen mechanischen Eigenschaften fir eine
bestimmte Zielstruktur, z.B. fir die angestrebte bioartifizielle Gefaprothese, abgedeckt

werden.

5.1.5 Uberprifung der Eignung von PDO als Scaffold-Material durch Test-
Besiedelungen

Die Eignung der hergestellten Scaffolds fir die weitere Verwendung wurde durch erste
Besiedelungsversuche nach Auftragen von Fibrin mit einer Mischung aus HUVECs und MSCs
getestet. Das Ziel war einerseits eine Uberpriifung, ob die Zellen grundsétzlich auf den
Scaffolds anwachsen und andererseits eine Uberpriifung des Bewuchses mit Zellen hinsichtlich
der spateren Funktion der Scaffolds. Fur die 3D-gedruckten Scaffolds wére somit eine
durchgéngige Besiedelung des Scaffolds fir eine liickenlose Zellschicht (die Bildung einer
Einzelzellschicht aus Endothelzellen) das Ziel, fur die durch Salzlaugung hergestellten
Scaffolds ein guter Einwuchs der Zellen in die Poren, zur Bildung eines Gewebestiickes. Hierbei
konnte eine dichte Besiedelung der durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds mit Zellen nach
14 Tagen in Kultur beobachtet werden. Die Poren der Scaffolds waren vollstandig mit Zellen
ausgefullt (Abbildung 9, Abbildung 20). Dies entspricht den Erwartungen, die aufgrund der
theoretischen Uberlegungen in Abschnitt 5.1.2 skizziert wurden. Die 3D-gedruckten Scaffolds
mit einem Strangabstand von ~334,29 um und damit einer dhnlichen Porengrélie wie die der
durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds (326,33 um + 149,67 um) zeigten, dass die Poren

nicht vollstandig mit Zellen gefillt waren und somit deutliche Liicken in der Besiedelung
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vorhanden waren (Abbildung 9). Dies ist vermutlich auf das Oberflachen/\VVolumen-Verhéltnis
der 3D-gedruckten Scaffolds zurtickzufuhren, welche tber eine geringere Oberflache bei
identischem VVolumen im Vergleich zu den durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds verfligen.
Fur eine erfolgreiche Verwendung als bioartifizielle GeféRprothese wird allerdings eine
durchgehende Endothelzellschicht auf der Scaffold-Oberflache aufgrund der anti-
thrombogenen Wirkung von dieser benétigt (Inoguchi et al. 2007; Deanfield et al. 2007). Eine
hohe Porositat mit einem maoglichst grofen Oberflachen/\VVolumen-Verhéltnis ist ideal fur das
Zellwachstum. Am besten ware laut Zeltinger et al. eine Porositat >75% (Zeltinger et al. 2001).
Die Porositat der durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds wurde mittels uCT auf 73,38%
bestimmt und liegt somit nahe bei dem von Zeltinger et al. genannten Wert.

5.1.6 Degradation der makropordsen PDO-Scaffolds mit und ohne Besiedelung
Die Degradation und die mikromechanischen Eigenschaften der durch Salzlaugung
hergestellten Scaffolds wurden zusétzlich charakterisiert. Die porésen PDO-Scaffolds zeigten
nach 28 Tagen in PBS einen Gewichtsverlust von 4,6% + 0,5% (Abbildung 12), ein ahnlicher
Gewichtsverlust von 6% nach dem gleichen Zeitraum konnte auch von Adolfsson et al. fur ein
3D-gedrucktes PDO-Objekt nach Inkubation in PBS beobachtet werden (Adolfsson et al. 2021).
Eine morphologische Verénderung der Porenstruktur an der Oberflache sowie im Inneren der
Scaffolds konnte im Verlauf von 28 Tagen nicht beobachtet werden (Abbildung 10 und
Abbildung 11). Die hohe Sprodigkeit der pordsen Scaffolds, welche nach 28 Tagen in PBS zu
beobachten war, ist hdchstwahrscheinlich auf die schnellere Degradation der amorphen
Bereiche des Polymers zuriickzufuhren (Adolfsson et al. 2021; Goonoo et al. 2015), die zu
einem Verlust der Flexibilitdt fihrt (Abbildung 13). Eine Abnahme der mechanischen
Belastbarkeit von PDX (Kruuse, Danemark) von 39,03% nach 10 Tagen Inkubation in der
Submukosa eines explantierten Magens konnte auch von Kreszinger et al. beobachtet werden
und ebenso fir elektrogesponnene Scaffolds von Hakimi et al., wobei hier die Scaffolds
aufgrund der Sprddigkeit nach 50 Tagen in PBS nicht weiter analysiert werden konnten
(Kreszinger et al. 2018; Hakimi et al. 2012). Bei mit Zellen besiedelten Scaffolds konnte im
Gegensatz dazu gezeigt werden, dass die besiedelten Strukturen intakt blieben und die Scaffolds
nicht zerfielen (Abbildung 15). Dies ist ein entscheidender Faktor fur die Scaffold-Entwicklung,
da durch die Reifung des Gewebes die mechanischen Eigenschaften des Scaffolds durch die
Zellen und deren extrazellulare Matrix Gbernommen werden missen (van Lith und Ameer
2011; Weinberg und Bell 1986). Dieser Effekt konnte auch durch die Analyse der
mikromechanischen Eigenschaften an der Scaffold-Oberflache durch Nanoindentation gezeigt

werden. Hier wurde beobachtet, dass der Young’s Modulus der besiedelten Scaffolds nach
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kurzer Zeit in Kultur im Vergleich zum Ausgangswert von unbesiedelten Scaffolds deutlich
reduziert war, nach 28 Tagen in Zellkultur stieg der Young’s Modulus wieder auf die Hohe des
Ausgangswertes an (Abbildung 14).

Ein anderer Aspekt der Degradation sind die Auswirkungen der Abbauprodukte auf die lokale
Umgebung. Hier konnte von Hakimi et al. gezeigt werden, dass Abbauprodukte, wie
Glyoxylsaure in hohen Konzentrationen (0,1-1 M) eine inhibierende Auswirkung auf die
Zellproliferation haben kdnnen (Hakimi et al. 2012). Ebenso kdnnte eine Absenkung des pH-
Wertes auftreten, diese wurde in vitro nach Inkubation eines PDO-Konstruktes in PBS fur
28 Tage auf pH 3,3 von Adolfsson et al. gezeigt und auch unter anderen Bedingungen von
Sabino et al. (Sabino et al. 2004; Adolfsson et al. 2021). In den in dieser Arbeit dargestellten
Versuchen konnte aufgrund des regelmaRigen Austausches des Zellkulturmediums keine
Auswirkung der Degradation auf das Zellwachstum festgestellt werden. Im Vergleich zu
anderen Materialen, wie z.B. PLLA/PLGA, die in &hnlichen Ansatzen zur Gewebeherstellung
verwendet wurden (Levenberg et al. 2005; Freiman et al. 2018) und durch Freisetzung der
Abbauprodukte Milchsaure und Glyoxylsaure, den pH stark absenken (Liu et al. 2006) sollte
PDO deutlich bessere Ergebnisse liefert (Goonoo et al. 2015). Dies stellt einen weiteren Faktor

fur die Eignung von PDO fur die Scaffold-Herstellung dar.

Analysen zur Degradation und den mikromechanischen Eigenschaften der 3D-gedruckten
Scaffolds sind im Rahmen dieser Arbeit nicht mehr méglich gewesen und missen zukinftig

systematisch nachgeholt werden.

5.1.7 Geeignete Quellen fur Fibrin als nattrliche Komponente des biohybriden
Scaffolds
Aufgrund der Vorteile eines biohybriden Scaffolds (siehe Abschnitt 3.7.2.3) wurde in dieser
Arbeit Fibrin als zweite Komponente zur Scaffold-Herstellung untersucht. Fibrin wurde bereits
in vielen Ansatzen im Tissue Engineering verwendet (Ahmed et al. 2008). Levenberg et al.
haben Fibrin z.B. zur Beschichtung von porésen PLLA/PLGA-Scaffolds mit guten Ergebnissen
hinsichtlich des Zellwachstums und der Vaskularisierung eingesetzt, wenn diese mit
Endothelzellen besiedelt waren (Freiman et al. 2018; Levenberg et al. 2005). Ebenfalls gute
Ergebnisse bei der Vaskularisierung in einem Fibrin-Kollagen-Gel konnten von Rao et al.
gezeigt werden. Ein zunehmender Fibrinanteil der Gele fuhrte zu einer starker ausgepragten
Vaskularisierung (Rao et al. 2012). Fur eine optimale Kompatibilitdt des Gewebes nach
Implantation aufgrund der grofRen interindividuellen Heterogenitdt von Fibrinogen durch
Polymorphismen, unterschiedliches Speifen der mRNAs, posttranslationale Modifikationen
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und proteolytische Degradation (Maat und Verschuur 2005; Dietrich et al. 2013; Terasawa et
al. 2014) wurde in dieser Arbeit eine Methode zur Isolation von Fibrinogen aus Blutplasma
etabliert. Zu diesem Zweck wurde die Methodik der Kryoprézipitation zur Isolation ausgewahlt.
Diese Methode bietet trotz vergleichsweise niedrigerer Ausbeute den Vorteil, dass keine
Reagenzien, wie z.B Ethanol, zur Fallung bendtigt werden, welche in folgenden
Prozessschritten wieder entfernt werden missten (Dietrich et al. 2013). Durch
Kryoprézipitation konnte erfolgreich ein Proteinprazipitat mit einer Konzentration von
86,6 mg/mL + 3,5 mg/mL isoliert werden, der Fibrinogenanteil lag bei durchschnittlich 41%
+29,9%. Die groRBen Schwankungen sind einerseits durch eine stark variierende
Fibrinogenkonzentration von 1,5-4,5 mg/mL im Blut zu erklaren (Fries et al. 2016) und
andererseits durch Schwankungen bei der Isolationseffizienz. Die Zusammensetzung des
Kryoprazipitats wurde durch eine reduzierende und nicht-reduzierende SDS-PAGE genauer
untersucht und das Vorhandensein von Fibrinogen durch die Identifizierung der Fibrinogen-
alpha-Kette mittels Western Blot verifiziert (Abbildung 16). Neben der bzw. den Banden von
Fibrinogen konnte insbesondere eine Bande mit einer GroélRe von 66 kDa als Albumin
identifiziert werden (Belinskaia et al. 2021). Eine Dialyse unter Verwendung einer Membran
mit einem Molekulargewichtsgrenzwert von 100 kDa fuhrte nur zu einer geringen Reduktion
der Proteine unter 100 kDa, ist aber dennoch sinnvoll, damit fibrinolytische Komponenten, wie
das Plasminogen als VVorlaufer des fibrinolytisch aktiven Plasmins, mit einer Grol3e von 92 kDa
maoglichst reduziert werden (Heit 2013), da reine Fibrin-Scaffolds ohnehin nur flr ein bis zwei
Wochen stabil sind (Robinson et al. 2017).

5.1.8 Fazit: PDO und Fibrin als Materialien fur ein biohybrides Scaffold
Sowohl durch 3D-Druck, als auch durch Salzlaugung konnten mdégliche Test-Scaffolds aus
PDO fir die Erstellung einer bioartifiziellen Gefalprothese hergestellt werden. Die durch 3D-
Druck hergestellten Scaffolds verfligen iber eine geordnete, reproduzierbar herstellbare innere
Struktur im Vergleich zu den durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds. Ebenfalls von Vorteil
ist, dass anstatt einer Gussform fiir die Herstellung nur ein am Computer erstelltes 3D-Modell
bendtigt wird. Fur die PDO-Scaffolds konnte eine optimale Biokompatibilitat festgestellt
werden und die mechanischen Eigenschaften der unterschiedlichen Scaffold-Typen liegen in
einem Bereich, welcher gut fir die Herstellung von Weichgewebe geeignet ist. Zusatzlich
konnte das Formgedéchtnis, d.h. die Fahigkeit eines Materials nach Verformung in seine
ursprungliche Form zurtickzukehren, welches PDO besitzt, positiv fur die Erstellung vaskularer
Prothesen sein (Goonoo et al. 2015). Die Kombination des synthetischen Polymers PDO und

des natlrlichen Polymers Fibrin, welches erfolgreich aus Blutplasma isoliert werden konnte, zu
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einem biohybriden Scaffold verspricht eine vielversprechende Kombination fur die Herstellung
von Scaffolds im Tissue Engineering zu sein. In ersten Zellkulturexperimenten wurde fur dieses
biohybride Scaffold gezeigt, dass MSCs und HUVECs dicht anwachsen. Fur die Herstellung
einer bioartifiziellen Gefal3prothese ist eine solche zusammenhdngende Zellschicht als
endothelialier Monolayer erforderlich. Sie ist auch aufgrund der anti-thrombogenen Wirkung
entscheidend fir die Funktionalitat der GefaRprothese (Pashneh-Tala et al. 2016). In den ersten
Test-Besiedelungen zeigte sich jedoch, dass es aufgrund der mangelden Filigranitat der 3D-
gedruckten Test-Scaffolds noch nicht mdglich war, eine durchgéngige Zellschicht auf dem
Scaffold zu erreichen, welche auch die Poren auffillt. Dies ist wahrscheinlich auf das niedrige
Oberflachen/VVolumen-Verhaltnis der 3D-gedruckten Scaffolds zurlickzufiihren (Zeltinger et al.
2001). Weitere Arbeiten zur Herstellung von PDO-Scaffolds mittels 3D-Druck wurden an

dieser Stelle aufgrund des Umfangs aus dieser Arbeit ausgegliedert.

Die Arbeit fokussiert stattdessen auf die durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds. Diese bieten
eine ideale Struktur fir das Einwachsen von Zellen und es wurde eine Strategie zur
Vaskularisierung, d.h. Kapillarbildung auf diesen Scaffolds im Folgenden etabliert (Abschnitt
5.2).

5.2 Entwicklung einer Strategie zur Integration und Quantifizierung eines
Kapillarnetzwerks in die biohybriden PDO-Scaffolds

Es wurde versucht, ein Kapillargefalinetzwerk in den pordsen, durch Salzlaugung hergestellten

und mit Fibrin beschichteten biohybriden Scaffolds zu erzeugen. Der in dieser Arbeit

prasentierte Ansatz zur Herstellung eines Kapillarnetzes auf den besiedelten Scaffolds beruht

auf dem Mechanismus der spontanen Selbstorganisation (vgl. Abschnitt 3.6.1).

Hierfur wurden in dem hier untersuchten Ansatz aus Fettgewebe isolierte adulte MSCs (sog.
AD-hMSCs; Spenderkodierung: AD47N) in Kombination mit kommerziell erhéltlichen
HUVECs verwendet. Die Kombination aus mesenchymalen Stammzellen mit Endothelzellen
zur Erzeugung eines vaskuldren Netzwerks ist in der Literatur etabliert: So konnte die
Netzwerkbildung ab Tag zwei bis drei nach Besiedelung in einem Hydrogel von Andrée et al.
gezeigt werden (Andrée et al. 2019). In einem Ansatz zur Besiedelung pordser PLLA/PLGA-
Scaffolds von Freiman et al. konnte dies ebenfalls nachgewiesen werden (Freiman et al. 2018).

Basierend auf dem in unserer Arbeitsgruppe etablierten Ansatz zur Erzeugung von
Zellkulturmedium, welches mit angiogenen Wachstumsfaktoren angereichertet ist (siehe
Dissertation von Stefanie Thoms; Thoms 2019) wurden die HUVECs und MSCs auf den
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porosen PDO-Scaffolds in den ersten in dieser Arbeit dargestellten Versuchen zur
Vaskularisierung mit einer Mischung aus diesem Medium und frischem basalem oMEM in
einem Verhaltnis von 1:1 kultiviert (Abschnitt 8.3.2.2).

5.2.1 Erzeugung eines Kapillarnetzwerks auf biohybriden PDO-Scaffolds
In einem ersten Schritt der Besiedelung der biohybriden PDO-Scaffolds wurde das Verhaltnis
zwischen MSCs und HUVECs variiert fur eine erfolgreiche Netzwerkbildung optimiert.
Mischungs-Verhaltnisse von 5:1, 2:3 und 1:5 von HUVECs und MSCs wurden getestet
(Abbildung 17) und die Ratio von 2:3 als optimal beschrieben. In der Literatur werden
verschiedene Zellzahlkombinationen zur Erzeugung vaskuldrer Netzwerke dargestellt. In einer
Untersuchung zur Auswirkung des Verhéltnisses von HUVECs und MSCs auf die
Netzwerkbildung wurden von Rao et al. die Kombinationen 5:1, 3:2, 1:1, 2:3 und 1:5 analysiert.
In dieser Studie konnten signifikant bessere Ergebnisse bei einem Verhéltnis von 3:2 von
HUVECs zu MSCs festgestellt werden. Im Gegensatz dazu verwendeten Lesman et al.
HUVECs und Fibroblasten in einem Verhéltnis von 5:1 (Lesman et al. 2011) mit guten
Ergebnissen und Andrée et al. HUVECs und MSCs in einem Verhaltnis von 1:1 (Andrée et al.
2019). Aufgrund der heterogenen Ansdtze mit jeweils positiven Ergebnissen lasst sich
schlussfolgern, dass das ideale Mischverhaltnis der Zellen wahrscheinlich von variierenden
Einflussfaktoren abhangig ist und im Einzelfall stark variieren kann und jeweils angepasst
werden muss. Im zweiten Schritt zur Erzeugung eines Gefalinetzwerks wurde die
Gesamtzellzahl zur Besiedelung der Scaffolds variiert, um Auswirkungen auf die
Netzwerkbildung festzustellen. Die Gesamtzellzahl pro Scaffold sollte so gewéhlt sein, dass das
gesamte Scaffold gleichmé&Rig mit Zellen besiedelt werden kann. Hierbei zeigte sich, dass eine
Besiedelung mit Zellen bereits ab 250.000 Zellen pro Scaffold gewahrleistet ist und eine hohere

Zellzahl keine positiven Auswirkungen hat.

Als weitere Optimierung wurde das Zellkulturmedium veréndert. Um den HUVECS bessere
Bedingungen flr die Netzwerkbildung zu bieten, wurde das Medium so angepasst, dass der
Anteil an basalem oMEM durch basales EGM-2 ersetzt wurde. EGM-2 ist flr die Versorgung
von Endothelzellen optimiert und wird oft in Studien zur Vaskularisierung eingesetzt (Lesman
etal. 2011; Levenberg et al. 2005; Andreée et al. 2019). Um die Zellen zusétzlich zu stimulieren,
wurde dem Medium ergénzend HS zugesetzt. Hier konnte gezeigt werden, dass die Zugabe von
HS zum konditionierten Zellkulturmedium in Kombination mit einem 50%-Anteil an basalem
EGM-2 zu einer deutlich verstarkten Netzwerkbildung der HUVECs auf den PDO-Scaffolds
fuhrt (Abbildung 18). Die Zugabe eines Gesamtserumpréparats, z. B. aus humaner oder
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tierischer Quelle, fordert grundsatzlich die Netzwerkbildung der HUVECs, da es wichtige
Inhaltsstoffe wie bestimmte Nahrstoffe, Wachstumsfaktoren und Adhé&sionsmolekdile enthalt,
die fur das Zellwachstum und den Zellmetabolismus essentiell sind (Franke et al. 2014). Die
Zugabe von Serum zum Zellkulturmedium wahrend der Kultivierung wird in vielen Ansatzen
zur Vaskularisierung durchgefiihrt, aber nicht in allen. Lesman et al. haben in einem zur
Vaskularisierung von  PLLA/PLGA-Scaffolds mit Fibroblasten und HUVECs
Zellkulturmedium mit einem Anteil von 6% FKS verwendet (Lesman et al. 2011), Rao et al.
haben in ihrem Ansatz zur Untersuchung der Vaskularisierung von Fibrinogen/Kollagen-Gelen
Zellkulturmedium mit 10% FKS verwendet (Rao et al. 2012). Im Gegensatz dazu konnte von
Andreé et al. eine Vaskularisierung sowohl mit einem Serum-freien Medium als auch bei der
Verwendung von EGM-2 mit 2% FKS gezeigt werden, wobei bessere Ergebnisse unter
Verwendung des Serum-freien Mediums erzielt werden konnten (Andrée et al. 2019). Aufgrund
der unbekannten Zusammensetzung von Serum und einer mdglichen Variabilitat der
Inhaltsstoffe abhangig von der Charge (van der Valk et al. 2018), waére die Verwendung eines
Serum-freien Zellkulturmediums zu bevorzugen. Ebenfalls kdnnte es wegen eventueller
Rickstande im Implantat nach der Implantation zu immunologischen Problemen kommen. Eine
maogliche Losung der Problematik wére die Etablierung eines Serum-freien Zellkulturmediums,
wie von Andrée et al. verwendet, um einen standardisierten Prozess zu kreieren oder die
Verwendung von autologem HS, welches als ,,Abfallprodukt” aus der Fibrinogen-Isolation
(Abschnitt 4.1.2.6) gewonnen werden kdnnte, wodurch die immunologischen Probleme geldst
werden konnten. In dieser Arbeit wurde aber auch gezeigt, dass die Verwendung von EGM-2-
Zellkulturmedium, welches standardmafRig mit einer Vielzahl an Wachstumsfaktoren
angereichert ist, nicht zu einer verstarkten Netzwerkbildung der HUVECs fiihrt, sondern
stattdessen das Wachstum der HUVECs zu stark induziert und diese somit eine konfluente
Schicht auf dem Scaffold bilden (Abbildung 18). Dies steht im Gegensatz zu den eben
dargestellten Ansatzen von Lesman, Levenberg und Andrée, welche mit der Verwendung von
voll supplementiertem EGM-2 positive Ergebnisse hinsichtlich der Vaskularisierung erzielen
konnten (Levenberg et al. 2005; Lesman et al. 2011; Andrée et al. 2019).

Die zuvor dargestellten Ergebnisse lassen hinsichtlich ihrer Tendenz zwar klare Aussagen
bezuglich der Gesamtzellzahl und des Zellzahlverhaltnisses treffen, jedoch war wéhrend aller
Experimente eine hohe Varianz der Ergebnisse, genauer gesagt, der Intensitat der
Netzwerkbildung, zu beobachten. Dieser Effekt ist wahrscheinlich auf eine schwankende
Konzentration der Wachstumsfaktoren im konditionierten Zellkulturmedium aufgrund einer

variierenden Ausgangskonzentration oder einer unterschiedlich langen Lagerungsdauer,
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welche zur Degradation der Wachstumsfaktoren fihrt (Shields et al. 2019; Ding und Peterson
2021), zuriickzufihren. Somit konnten fir die Erzeugung vaskul&rer Netzwerke und fir die
Herstellung einer bioartifiziellen GeféBprothese keine konstanten Bedingungen gewaéhrleistet
werden. Weitere relevante Faktoren, welche fir die Entwicklung einer Geféal3prothese in
Betracht gezogen werden missen, sind, dass die Herstellung des konditionierten
Zellkulturmediums den Herstellungsprozess der Gefal3prothese um ca. drei Wochen verlangern
wirde sowie die Spender-abhangige Intensitat der Sekretion von Wachstumsfaktoren von
MSCs (Thoms 2019; Yang et al. 2020; Sacchetti et al. 2016), welche ebenfalls problematisch
fir einen standardisierten Herstellungsprozess waére. Unabhangig von der Intensitat der
Sekretion von Wachstumsfaktoren konnte von Sacchetti et al. gezeigt werden, dass alle MSCs
trotz ihrer Heterogenitdt dazu geeignet sind, als perivaskulére Zellen zu fungieren (Sacchetti et
al. 2016). Aus diesen Grinden wurde in Folgeansatzen basales Zellkulturmedium mit 2% HS
und verschiedenen Wachstumsfaktoren flr die Kultivierung der HUVECs und MSCs auf den

pordsen PDO-Scaffolds verwendet, um so ein standardisiertes Verfahren zu etablieren.

Bei den Wachstumsfaktoren, die dem Zellkulturmedium zugesetzt wurden, wurden VEGF und
bFGF in einer Konzentration von 10 ng/mL ausgewéhlt. VEGF ist der wichtigste
Wachstumsfaktor in der Angiogenese (Carmeliet 2005; Shibuya 2011). bFGF spielt ebenfalls
eine entscheidende Rolle bei der Angiogenese (Liu et al. 2013). Beide Wachstumsfaktoren
wurden ebenfalls in einer Konzentration von 10 ng/mL von Andrée et al. in ihrem Serum-freien
Zellkulturmedium zur Vaskularisierung eingesetzt und sind auch Bestandteile von kommerziell
erhaltlichem EGM-2. EGM-2 von Promocell enthélt 0,5 ng/mL VEGF und 10 ng/mL bFGF
(PromoCell GmbH). In Vorversuchen konnte gezeigt werden, dass die Kombination aus beiden
Wachstumsfaktoren bessere Ergebnisse hinsichtlich der Netzwerkbildung liefert als nur die

Verwendung von einem der beiden.

Nach der Etablierung eines standardisierten Zellkulturmediums wurde die initiale
Netzwerkbildung auf den biohybriden Scaffolds bei der Kokultur aus HUVECs und MSCs
untersucht. Diese erfolgte im Verlauf von sieben Tagen (Abbildung 22). Diese Beobachtung
zur Organisation der Endothelzellen zu ausgepragten Netzwerkstrukturen stimmt tberein mit
Beobachtungen von Andreé et al. und Blinder et al. sowie vielen weiteren (Blinder et al. 2015;
Andrée et al. 2019). Die Bedeutung des Vorhandenseins der MSCs fur die Netzwerkbildung
auf den Scaffolds durch ihre Wirkung als perivaskuldre Zellen und durch ihre Sekretion pro-
angiogener Faktoren (Au et al. 2008; McFadden et al. 2013) wurde durch Substitution
verifiziert. In Monokultur bilden die HUVECSs nur eine konfluente Schicht auf der Scaffold-
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Oberflache (Abbildung 19), diese Beobachtung konnte auch von Liu et al. bei der Besiedelung

von Kalziumphosphat-Scaffolds gemacht werden (Liu et al. 2017).

Aufgrund der Erfahrungen hinsichtlich der Auswirkungen unterschiedlicher Konzentrationen
an Wachstumsfaktoren durch Verwendung des konditionierten Zellkulturmediums, wurde
zusétzlich zu dem mit 10 ng/mL VEGF und bFGF angereicherten Zellkulturmedium, die
Wirkung der Zugabe einer htheren Konzentration von 20 ng/mL VEGF und bFGF untersucht.
Ebenfalls wurde aufgrund des permissiven Effekts von Hydrocortison (Goding 2009), dessen
Effekt auf die Netzwerkbildung in Kombination mit VEGF und bFGF analysiert. Hydrocortison
wurde ebenfalls von Andrée et al. in ihrem Serum-freien Zellkulturmedium zur
Vaskularisierung verwendet und ist in supplementiertem EGM-2 vorhanden. Die Verwendung
des am hdochsten supplementierten Zellkulturmediums mit 20 ng/mL VEGF, bFGF und
Hydrocortison resultierte in signifikant ausgepragteren Netzwerkstrukturen als die
Verwendung der anderen getesteten Medien. Sowohl die Gesamtgefal3flache, die
GesamtgeféaBlange und die Anzahl der Verzweigungen waren erhoht (Abbildung 25). Somit
sollte fur eine optimale Vaskularisierung der biohybriden Scaffolds das héher supplementierte

Medium verwendet werden.

In  Anbetracht des maximalen Abstandes von ~200 um den Zellen aufgrund des
Diffusionslimits fur Sauerstoff und Nahrstoffe zu einem BlutgefaR haben sollten (Carmeliet
und Jain 2000), ergibt sich fir die mit je 20 ng/mL VEGF, bFGF und Hydrocortison inkubierten
Scaffolds ein sehr guter Wert von einem maximal mdglichen Abstand zweier Strange
untereinander von 218 um. Dieser Wert wurde anhand der 2D-Projektion der
Netzwerksturkturen in Abbildung 26 berechnet. Das bedeutet, dass die HUVECs ein Netzwerk
bilden, welches flr die Versorgung des Gewebes geeignet wére. Die Bildung eines Lumens
innerhalb der endothelialen Netzwerke konnte ebenfalls nachgewiesen werden (Abbildung 27).
Das Vorhandensein des Lumens ist entscheidend fir die Funktionalitdt des endothelialen
Netzwerkes als KapillargefaRsystem (Davis et al. 2011).

Die Verwendung von autologem Fibrinogen fir die Herstellung eines biohybriden Scaffolds
resultierte in einer verringerten, aber dennoch guten Netzwerkbildung der HUVECs. Dies ist
vermutlich auf den geringeren Fibrinogen-Anteil im isolierten Prézipitat von ca. 41% im
Vergleich zu ca. 50% bei dem kommerziell erhéltlichen Fibrinogen zurtickzufiihren. In
weiteren Versuchen sollte evaluiert werden, ob eine Erhdhung der Menge des verwendeten
Proteinprézipitats zu einer Verbesserung der Netzwerkbildung fihrt. Aufgrund der
interidividuell ~ abweichenden  Zusammensetzung von  Fibrinogen aufgrund von
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Polymorphismen (Maat und Verschuur 2005; Terasawa et al. 2014) ware allerdings trotz einer
etwas schlechteren Netzwerkbildung die Verwendung des autologen Fibrinogens vorzuziehen,
um ein personalisiertes Scaffold herzustellen.

5.2.2 Entwicklung einer Methode zur Quantifizierung der gebildeten
Netzwerkstrukturen

Fur die Analyse der dreidimensionalen Netzwerkstrukturen wurde eine systematische Methode
etabliert. Diese beruht auf der Vereinfachung der aufgenommenen Z-Stapel zu einer
Uberlagerung in einem Bild (Abbildung 24). Zu diesem Zweck wurden je 100 konfokale
Fluoreszenzbilder ubereinander projiziert und zu einem Einzelbild vereint. Die sichtbaren
Netzwerkstrukturen wurden in einem Graustufenbild mit einem Algorithmus auf Basis der
Grauwerte aufgrund einer hohen Hintergrundfluoreszenz durch das Scaffold selbst
herausgefiltert. Das resultierende Bild wurde mit dem Original verglichen und anschlieRend
mit AngioTool (Zudaire et al. 2011) analysiert. Obwohl die analysierten Netzwerkstrukturen
durch die Projektion somit nicht vollstandig der Realitat entsprechen, hat sich gezeigt, dass
diese Methode gut dazu geeignet ist, Unterschiede in der Auspragung der Netzwerkstrukturen
zu quantifizieren. Insbesondere muss beachtet werden, dass die bestimmte Gesamtanzahl an
Verzweigungen aufgrund der Projektion von Netzwerkstrukturen aus mehreren Ebenen nicht

der Realitat entspricht.

5.2.3 Fazit: Vaskularisierung eines biohybriden Scaffolds
Die Integration eines GeféaRnetzwerks in ein biohybrides Scaffold aus PDO und Fibrin konnte
durch Besiedelung mit HUVECs und MSCs erfolgreich umgesetzt werden. Die MSCs wirken
in diesem Kontext als perivaskulare Zellen und unterstiitzen die vaskuldre Netzwerkbildung.
Als ideal fiir die Vaskularisierung hat sich in dem hier prasentierten Ansatz die Verwendung
einer Gesamtzellzahl von 250.000 mit einem Verhéltnis von 2:3 von HUVECs zu MSCs
herausgestellt. Als Zellkulturmedium wurde ein kunstlich supplementiertes Medium mit
VEGF, bFGF und Hydrocortison in einer Konzentration von 20 ng/mL und 2% HS im
Vergleich zu schwécher supplementiertem Medium oder dem konditioniertem Medium als
uberlegen identifiziert. Innerhalb der gebildeten endothelialen Netzwerkstrukturen konnte ein
Lumen nachgewiesen werden und die Netzwerkstrukturen liegen fir eine optimale Versorgung
der Zellen nahe genug beieinander. Zur Analyse der Netzwerkstrukturen konnte ein Prozess zur
Quantifizierung der Netzwerkstrukturen auf den Scaffolds mit Hilfe der Software AngioTool

etabliert werden. Der hier etablierte Ansatz ist entscheidend hinsichtlich der notwendigen
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Vaskularisierung der Gefalwand einer bioartifiziellen GefaRprothese, konnte aber auch

allgemein zur Vaskularisierung eines Scaffolds im Tissue Engineering angewendet werden.

5.3 Charakterisierung und Optimierung der Kultivierungsbedingungen im
Bioreaktorsystem mit anschlie3ender Test-Besiedelung

Fur die in vitro Herstellung einer bioartifiziellen GefaRprothese mittels Tissue Engineering wird
zur Reifung des Gewebes ein spezielles Bioreaktorsystem benétigt (Abschnitt 3.9.4). Das hier
prasentierte Bioreaktorsystem wurde mit Ricksicht auf die notwendigen Anforderungen zur
Herstellung eines ATMP in Kooperation mit dem Institut fir Mikroelektronische Systeme der
Leibniz Universitat Hannover entwickelt. Alle in Kontakt mit dem Zellkulturmedium stehenden
Materialien erfiillen die Anforderungen der ISO10993 und die Anforderungen der Klasse 4 des
US-amerikanischen  Arzneibuchs. Eine detaillierte  Beschreibung der technischen
Informationen kann der Veroffentlichung von Stanislawski et al. entnommen werden
(Stanislawski et al. 2020).

Im folgenden Abschnitt werden die Ergebnisse der Charakterisierung des Bioreaktorsystems
und der Optimierung der Kultivierungsbedingungen hinsichtlich der Eignung zur Herstellung
einer bioartifiziellen Gefal3prothese sowie das Resultat einer Besiedelung eines

dezellularisierten GefaRes mit HUVECSs als Testkultivierung diskutiert.

5.3.1 Eignung des Bioreaktorsystems fur die Kultivierung einer bioartifiziellen
Gefallprothese

Fur die Kultivierung der bioartifiziellen Gefal3prothese muss das entwickelte Bioreaktorsystem
in der Lage sein, ideale Bedingungen zu erzeugen. Neben den Parametern Temperatur,
Luftfeuchtigkeit, Sauerstoff- und Kohlenstoffdioxidgehalt, welche durch den Inkubator
bereitgestellt und geregelt werden, muss das System einen physiologischen Volumenstrom
durch die GefaRprothese und einen Druck, welcher sowohl konstant, als auch pulsatil sein kann,
erzeugen konnen (Vergleich Abschnitt 3.9.4). Der Volumenstrom dient einerseits zum
Austausch des Zellkulturmediums und andererseits kann durch die Regelung der Flussrate ein
definierter Scherstress auf der inneren Seite der tubuldren Gefal3prothese erzeugt werden,
welcher fir die Reifung der auf der Innenseite angesiedelten Endothelzellen zu einem dichten
Endothelium bendtigt wird. Neben der FlieRgeschwindigkeit des Fluids ist der Scherstress auch
abhangig von dessen Viskositat. Daher wurde im ersten Schritt zur Erzeugung physiologischer
Bedingungen die Viskositat des Zellkulturmediums durch Zugabe von MC angepasst. Die
Viskositat des EGM-2-Zellkulturmediums konnte auf diese Weise erfogreich iber einen weiten

Bereich angepasst werden, jedoch war ein stark scherverdinnendes Verhalten zu beobachten
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(Abbildung 30). Dieses Verhalten ist fur MC-Ldsungen typisch (Micklavzina et al. 2020;
Morozova et al. 2018). MC eignet sich im Vergleich zu anderen Additiva zur Erh6hung der
Viskositét, wie Xanthan oder Pektin, besonders gut, da durch Hitzesterilisation die chemischen
und physikalischen Eigenschaften nicht beeinflusst werden (Hodder et al. 2019; Munarin et al.
2013; Bindal et al. 2007). Durch die Erhéhung der Viskositdt musste flr eine identische
Flussrate ein erhohter Druck aufgewendet werden (Abbildung 32). Ebenso konnte der
Gesamtdruck im System durch das Anlegen eines Gegendrucks im Mediumreservoir
unabhéngig vom Volumenstrom geregelt werden. Dies war nach dem Gesetz von Hagen-
Poisseuille zu erwarten. Auf Basis der Viskositatswerte konnte mit Hife der Software Comsol
Multiphysics der fir verschiedene Flussraten resultierende Scherstress erfolgreich berechnet
werden. Der Einsatz der Software war aufgrund des scherverdinnenden Verhaltens der MC-
Ldsungen notwendig. Die nétigen Flussraten, um physiologische Scherraten bis zu 20 dyn/cm?
zu erzeugen, kdnnen bei Verwendung einer 2,5%igen MC-L6sung erreicht werden (Abbildung
35). In Arterien wirkt unter physiologischen Bedingungen ein Scherstress von 10-70 dyn/cm?
mit mittleren Werten von 10-15 dyn/cm, wohingegen in Venen ein deutlich niedrigerer
Scherstress von 1-6 dyn/cm? herrscht (Papaioannou und Stefanadis 2005; Lehoux et al. 2006).
Der auf die Endothezellen wirkende Scherstress beeinflusst verschiedenste zelluldre
Funktionen. Er fihrt zur Ausrichtung der Endothelzellen in Flussrichtung, zu einer niedrigeren
Proliferationsrate und unterdriickt die Expression inflammatorischer Botenstoffe, ebenso erhoht
er die Proliferation von SMCs in der Gefalwand und fiihrt somit zu einem erhohten
GeféaBRdurchmesser (Papaioannou und Stefanadis 2005; Hahn und Schwartz 2009; Li et al.
2005). Die Bildung des dichten Endotheliums aufgrund des angelegten Scherstresses ist
entscheidend fir die Funktionalitdt der Gefalprothese aufgrund der anti-thrombogenen
Wirkung (Inoguchi et al. 2007). Mit dem im Bioreaktor integrierten Drucksystem kénnen bis
zu 500 mbar Druck erzeugt und somit sowohl hypotonsiche (unter 120/80 mbar, bzw.
90/60 mmHg) als auch schwer hypertonische (bis zu 240/160 mbar, bzw. 180/120 mmHg)
physiologische Druckverhéltnisse im Bioreaktorsystem angelegt werden (Shahoud et al. 2021).
Die Verwendung eines Druckes uber 240 mbar konnte zum Austesten des Berstdruckes des
Gefdlles verwendet werden. Ebenso konnten verschiedene exemplarische Druckpulse
(Abbildung 33) erzeugt werden. Die Pulsation ist entscheidend fiir die Reifung der Zellen in
der GefaBwand (Hahn et al. 2007; Diamantouros et al. 2013; Hahn und Schwartz 2009). Es
konnten im inneren Kreislauf des Bioreaktorsystems keine erhéhten Verweilzeitzeiten durch
eventuelle Totrdume anhand eines Tracers identifiziert werden. Wie zu erwarten fiihrte eine

Verringerung der Flussraten zu einer Verschiebung der mittleren Verweilzeit im Vergleich zum
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Maximum der Verweilzeitverteilung nach rechts (Abbildung 31). Die Verénderung der
Viskositét des Fluids hatte keine Auswirkungen auf den Zeitpunkt des gemessenen Maximums,
jedoch fiihrte eine hohere Viskositat zu einer Verschiebung der mittleren Verweilzeit. Ein
gestorter Volumenstrom, d.h. eine zu langsame FlieRgeschwindigkeit, eine Umkehrung der
Flussrichtung oder eine Grenzschichtabldsung, fuhrt in vivo zu einer hohen Proliferations- und
Apotoserate der Zellen sowie dazu, dass sich die Zellen nicht in Flussrichtung ausrichten und
eine hohe Permeabilitat aufweisen. In Folge dessen kommt es zur Bildung von Artherosklerose
(Hahn und Schwartz 2009). Aus diesem Grund dirfen die eben genannten Phdnomene nicht
innerhalb der GefaRprothese auftreten. Bei den in der zentralen Bioreaktorkammer eingesetzen
Teststrukturen konnte hinsichtlicht der Auswirkungen auf einen exemplarischen Druckpuls
keine relevante Auswirkung festgestellt werden (Abbildung 34). Eine Abweichung ware

allerdings aufgrund der Ahnlichkeit der Strukturen unerwartet gewesen.

Fir eine vollstandige Prozesskontrolle sollen neben der Uberwachung von Druck, Flussrate,
Temperatur, Luftfeuchtigkeit, pO2 und pCO, auch metabolische Parameter uberwacht werden.
Zu diesem Zweck wurde fur die Probenentnahme und Probenanalyse ein FIA-System etabliert.
Wahrend einer Kultivierung konnten mit dem FIA-System steril Proben entnommen werden.
Mit dem integrierten Glukosesensor konnten Konzentrationen zwischen 2,5-25 mM
hinreichend genau gemessen werden (Abbildung 37). Dies ist ein wichtiger Faktor, da die
Zellen wahrend der gesamten Kultivierung im Bioreaktorsystem mit Néahrstoffen versorgt
werden mussen. Wahrend der in dieser Arbeit durchgefiihrten Testkultivierung im
Bioreaktorsystem konnte zwar kein signifikanter Verbrauch an Glukose der HUVECs
gemessen werden (Abbildung 42), zukiinftig ist jedoch mit einem deutlich stérkeren
Glukoseverbrauch zu rechnen, da zusatzliche Zelltypen, wie MSCs, Fibroblasten oder SMCs,
in die bioartifizielle GefaRprothese integriert werden sollen. Ebenfalls sollen die HUVECs
durch autolog extrahierbare endotheliale, Kolonie-bildende Zellen (ECFCs, engl.: endothelial
colony forming cells) substituiert werden, welche unter Scherstress einen deutlich héheren

Glukoseverbrauch aufzeigen (Kraus et al. 2021).

Auf Basis der gemessenen Viskositatswerte der unterschiedlichen MC-Konzentrationen und
dem daraus berechneten Scherstress bei unterschiedlichen Flussraten wurden zwei
Kultivierungsprotokolle entwickelt, eines davon mit quasi-statischen Flussbedingungen und
einem Scherstress unter 0,5 dyn/cm? (Abschnitt 4.4.2) und eines mit einem erhohten Scherstress
von 5 dyn/cm? (Abschnitt 4.4.5).
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Im Vergleich mit anderen entwickelten Bioreaktorsystemen zur Kultivierung bioartifizieller
GeféaBprothesen verschiedener Arbeitsgruppen (Wolf et al. 2018; Schulte et al. 2014,
Diamantouros et al. 2013; Prim et al. 2018; Melchiorri et al. 2016; Huang et al. 2015; Hahn et
al. 2007) ist das hier charakterisierte Bioreaktorsystem unter Verwendung von mit MC
angedicktem Zellkuturmedium in der Lage, nahezu alle Funktionen zu erfllen, welche von den
anderen entwicketen Systemen bereitgestellt werden. Die umfangreichsten Funktionen bietet
das System ,,Vascutrainer von Wolf et al. Dieses ist in der Lage, sowohl eine Flussrate von
200 mL/min bei einem Druck von 120/80 mmHg mit einer Frequenz von 0,5-1 Hz zu erzeugen.
Wahrenddessen konnen erzeugter Druck und Volumenstrom gemessen und geregelt werden.
Mit dem System kdnnen GefaRprothesen mit einem Durchmesser von 3 mm kultiviert werden.
Das System bietet ein sehr geringes Packmal3 und ist dadurch transportabel (Wolf et al. 2018).
Die anderen genannten Systeme bieten diese Funktionen, Variationen oder auch nur Auszlge
davon. Das System von Huang et al. bildet dazu eine Ausnahme, es kann neben umlaufendem
Stress durch Pulsation auch zyklischen Stress durch axiale Dehnung ausuben, dieser fiihrte zur
einer erhohten Elastin-Bildung in der GefaRwand (Huang et al. 2015). Eine Integration axialer
Dehnung in das in dieser Arbeit charakterisierte System ware jedoch aktuell nicht méglich.
Hierzu missten grundlegende Designanderung vorgenommen werden. Zusammengefasst kann
gesagt werden, dass das hier prasentierte System aufgrund des verwendeten Drucksystems mit
einem maximalen Druck bis zu 500 mbar und der freiprogrammierbaren Pulsation sowie der
Peristaltikpumpen in der Lage ist, einen groReren Bereich an potentiellen
Kultivierungsbedingungen bereitzustellen als vergleichbare Systeme, dass es jedoch auch
deutlich groRer ist. Durch eine einfache Variation der Tullen der zentralen Bioreaktorkammer
konnten GefaRe mit unterschiedlichen Durchmessern kultiviert werden. Das System bietet
ebenso mehr Mdglichkeiten der Uberwachung des Kultivierungsprozesses. Hierbei kénnen
neben Druck und Volumenstrom auch metabolische Parameter durch die angeschlossene FIA
untersucht werden sowie das Wachstum der Struktur durch Ultraschall (iberwacht werden. Die
vollstandige Uberwachung und Kontrolle des Prozesses ist aufgrund der Einstufung einer

bioartifiziellen Gefaliprothese als ATMP sinnvoll.

5.3.2 Uberprifung der Funktionalitait des Bioreaktorsystems durch eine
Testkultivierung

Fur die Uberprifung der Funktionalitat des Bioreaktorsystems wurde eine Testkultivierung

durchgefihrt. Hierfiir sollte ein dezellularisiertes Gefal eines Schweines mit HUVECs neu

besiedelt werden, damit eine konfluente Zellschicht auf der inneren Gefalseite gebildet wird.

Zu diesem Zweck wurde ein Besiedelungsprotokoll basierend auf Erfahrungen zur Bildung
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einer konfluenten Endothelzellschicht in Ibidi-Flusskammern (lbidi GmbH, Grafelfing)
innerhalb der Arbeitsgruppe angefertigt (Thoms 2019; Kraus et al. 2021). Die Zellen wurden
unter konstanter Rotation der zentralen Bioreaktorkammer von fiinf RPM flr sechs Stunden in
der Kammer im Gefal? inkubiert, um eine Adhasion zu ermdglichen, danach wurde das Medium
in der Kammer getauscht und die Zellen fir weitere 18 Stunden ohne einen angelegten
Volumenstrom kultiviert. AnschlieBend wurden die Zellen auf dem Gefal fir weitere sechs
Tage im Bioreaktorsystem unter quasi-statischen Bedingungen (<0,5 dyn/cm?) kultiviert. Die
Auswertung offenbarte eine konfluente Zellschicht auf der Geféal3innenseite (Abbildung 39,
Abbildung 40 und Abbildung 41). Somit konnte erfolgreich gezeigt werden, dass eine
Endothelialisierung im Bioreaktorsystem maoglich ist und das Besiedelungsprotokoll dazu
geeignet ist, eine endotheliale Einzelzellschicht auf der inneren Gefaloberflache eines
dezellularisierten Schweinegefdles zu erzeugen, welche aufgrund der Funktionalitat der
GeféaBRprothese notwendig ist (Pashneh-Tala et al. 2016; Deanfield et al. 2007). Eine konfluente
Besiedelung konnte von Eyre et al. in einem &hnlichen Protokoll zur Besiedelung eines
dezellularisierten Schweinegefdl3es in einem rotierenden Bioreaktor gezeigt werden (vier
Stunden Anwachszeit, Rotation mit vier RPM) (Eyre et al. 2021). Die verwendete Zellzahl von
1*10"5 Zellen/cmz2 hat sich als ausreichend herausgestellt, im Vergleich dazu wurden von
Thoms 0,6*1075 Zellen/cm? und von Kraus et al. 1,4*1075 Zellen/cm? in Ibidi-Flusskammern
ausgesiedelt (Kraus et al. 2021; Thoms 2019) sowie von Eyre et al. 0,25*1075 Zellen/cm? bei
der Besiedelung des SchweinegefaBes (Eyre et al. 2021). Das etablierte Protokoll kann
zukinftig fur die Besiedelung einer bioartifiziellen GefaBprothese mit Endothelzellen im

Bioreaktorsystem ubertragen werden.

Da eine GeféaBprothese nach Reifung im Bioreaktorsystem nicht sterilisiert werden kann, ist es
entscheidend, dass dieser Prozess unter aseptischen Bedingungen stattfindet. Zu diesem Zweck
wurden fast alle Teile des Bioreaktorsystems vor der Kultivierung bei 121°C fir min 15 min
dampfsterilisiert. Dies ist fir medizinische Produkte als Standard etabliert (RKI 2011). Alle
anderen Teile, die in Kontakt mit dem Zellkulturmedium kommen, wurden bereits sterilisiert
erworben, beispielsweise Sterilfilter. Die Keimfreiheit des Zellkulturmediums wurde nach der
Kultivierung mit dem Microsart RESEARCH Bacteria Kit (Minerva Biolabs GmbH, Berlin)
uberpruft. Hierbei konnte keine Kontamination festgestellt werden (Abschnitt 4.4.4). Zukiinftig
sollte die Verwendung des Microsart ATMP Sterile Release Kits (Minerva Biolabs GmbH,
Berlin) angestrebt werden, da dieses speziell fiir die Herstellung von ATMPs entwickelt ist und

die Anforderungen des europdischen Arzneibuches Kapitel 5.1.6 (Alternative methods for
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control of microbiological quality) und 2.6.27 (Microbiological Examination of cell-based

Preparations) erfillt.

5.3.3 Fazit: Analyse des Bioreaktorsystems

Das hier présentierte Bioreaktorsystem zur Kultivierung einer bioartifiziellen Gefal3prothese ist
in der Lage, einen weiten Bereich physiologischer Bedingungen zu erzeugen, die fur die
Herstellung der GefalRprothese bendtigt werden. Hohere Druckverhéltnisse kénnen zur
Stabilitatstestung eines Gefdles zusétzlich erzeugt werden. Es kodnnen physiologische
Scherstressbedingungen bis zu 20 dyn/cm? bei Verwendung von mit 2,5% MC angedicktem
Zellkulturmedium erreicht werden. Ebenso kann ein pulsatiler Druck erzeugt werden, der in
einem pulsatilen Volumenstrom resultiert und ebenso fir eine Dehnung der Gefalwand sorgt.
Zu diesem Zweck konnten exemplarische Druck- und Flussprofile erstellt werden, die fir die
Kultivierung einer Gefalprothese verwendet werden kdnnten. Fir die Analyse metabolischer
Parameter konnte ein FIA-System zur sterilen Entnahme von Proben und Messung der
Glukosekonzentration erfolgreich in das Bioreaktorsystem integriert werden.

Die Inbetriecbnahme des Bioreaktorsystems konnte mit der Neubesiedelung eines
dezellularisierten GefélRes eines Schweines mit HUVECs erfolgreich umgesetzt werden. Unter
Verwendung des entwickelten Besiedelungsprotokolls konnte eine konfluente, endotheliale
Einzelzellschicht auf der inneren Geféalseite erfolgreich erzeugt werden. Das
Besiedelungsprotokoll kann somit auf zukilnftige Besiedelungsansatze einer bioartifiziellen
Gefallprothese (bertragen werden. Basierend auf den bei der Charakterisierung des
Bioreaktorsystems ermittelten Werten zur Viskositét des Zellkulturmediums und des wirkenden
Scherstresses konnte ebenfalls ein Protokoll fur eine dynamische Kultivierung bis zu einem
Scherstress von 5 dyn/cm? entwickelt werden. Eine Testkultivierung zur Uberpriifung muss

zukinftig durchgefihrt werden.
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6 Zusammenfassung und Ausblick
Im Rahmen dieser Arbeit konnten wesentliche erste Schritte zur Entwicklung einer
bioartifiziellen GefaRprothese erfolgreich abgeschlossen werden. Im ersten Teil der Arbeit
wurden die Polymere PDO und Fibrin fir ihre Nutzbarkeit zur Herstellung biohybrider
Scaffolds charakterisiert und zwei verschiedene PDO-Scaffold-Typen erfolgreich hergestellt.
Unter Verwendung der 3D-Drucktechnik wurden Test-Scaffolds fiir eine bioartifizielle
GeféBprothese und mit einem Salzlaugungsverfahren makroporése Scaffolds zur
Vaskularisierung hergestellt. Beide PDO-Scaffolds zeigten eine sehr gute Biokompatibilitét
nach DIN EN 1SO 10993 und mechanische Eigenschaften, welche in einem Bereich liegen, der
fir die Herstellung von Weichgewebe geeignet ist. Hierbei verfiigten die 3D-gedruckten
Scaffolds Uber eine deutlich erhohte Stabilitdt im Vergleich zu den durch Salzlaugung
hergestellten Scaffolds. Fir die Herstellung biohybrider Scaffolds wurden die PDO-Scaffolds
mit Fibrin dekoriert und in ersten Testbesiedelungen mit einer Mischung aus HUVECs und
MSCs erfolgreich besiedelt. Ziel war hierbei einerseits eine durchgangige Zellschicht auf den
3D-gedruckten Scaffolds, da eine durchgéngige endotheliale Einzelzellschicht auf der
Oberflache des Scaffolds notwendig fir die Verwendung der Struktur als Gefalprothese ist
(Deanfield et al. 2007; Inoguchi et al. 2007). Andererseits ist ein vollstandiger Einwuchs der
Zellen in die durch Salzlaugung hergestellten makroportsen Scaffolds VVorraussetzung fur eine
komplexe Kapillargefalbildung. Auf den 3D-gedruckten Scaffolds konnte jedoch keine
durchgéngige Zellschicht erzeugt werden, da die mittels 3D-Druck erstellten Gitterstrukturen
noch nicht die flr diese Anforderungen notwendige Auflésung und Mikrostrukturierung
aufwiesen. Zur Verbesserung der Oberflachenstruktur der 3D-gedruckten Scaffolds kdnnte
perspektivisch das bisher eingesetzte Schmelzschichtungsverfahren mit dem Elektrospinnen
von geschmolzenen PDO (engl.: Melt electro spinning writing) kombiniert werden. Damit
konnte eine makropordse Oberschicht auf einem stabilen, mechanoelastischen Basis-Scaffold
erzeugt werden, z.B. im Rahmen weiterer wissenschaftlicher Arbeiten unter Verwendung eines
technisch ausgereifteren 3D-Druckers. Die besiedelten Scaffolds, die durch Salzlaugung
hergestellt wurden, zeigten einen optimalen Einwuchs der Zellen in die Poren, jedoch erlaubt
das aktuell verwendete Verfahren nicht die Herstellung einer reproduzierbaren inneren
Porenstruktur. Dies konnte durch eine Optimierung der Salzpartikel verbessert werden. Hierbeli
konnten z.B. durch ein spezielles von Liang et al. beschriebenes Verfahren gleichméaRigere
Salzpartikel fir homogenere Scaffolds hergestellt und verwendet werden (Liang et al. 2018).
Bei der Analyse der Degradation der durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds konnte gezeigt
werden, dass sich diese zwar hinsichtlich ihrer Struktur im Verlauf mehrerer Wochen nicht
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veréndern, allerdings die mechanische Belastbarkeit stark nachlésst. Interessanterweise liel3
sich fur die mit Zellen besiedelten makroporésen Scaffolds zeigen, dass die Zellen im Verlauf
der Kultivierung die mechanischen Eigenschaften der Scaffolds wieder herstellen. Dieser
Vorgang der Degradation der Scaffolds und der Ubernahme der mechanischen Eigenschaften
der Scaffolds durch die Zellen sollte zukiinftig detaillierter untersucht werden, um ein genaues
Verstandins der mechanischen Belastbarkeit der Konstrukte zu verschiedenen Zeitpunkten zu
erhalten. Diese Untersuchungen zur Degradation mussen ebenfalls fur zukiinftig hergestellte
3D-gedruckte Scaffolds durchgefiihrt werden. Eine potentiell zytotoxische Auswirkung der
Abbauprodukte von PDO konnte bisher noch nicht festgestellt werden, wobei Tierversuche
ausstehen. Eine Methode zur Gewinnung von Fibrinogen aus autologer Quelle wurde ebenfalls
erfolgreich etabliert. Zusammengefasst kann gesagt werden, dass mittels PDO und Fibrin in
Kombination ein biohybrides Scaffold hergestellt werden konnte, welches sich als

Basisstruktur, z.B. zur Erzeugung von Kapillarzellnestern, eignet.

Im zweiten Teil der Arbeit wurde die Strategie zur Vaskularisierung der durch Salzlaugung aus
PDO hergestellten und mit Fibrin beschichteten biohybriden Scaffolds etabliert und optimiert.
Eine Vaskularisierung von kunstlich erzeugtem Gewebe ist eine zentrale Problemstellung im
Tissue Engineering, da die Zellen eines neuen Gewebes mit Nahrstoffen und Sauerstoff
versorgt werden missen. Fur die Besiedelung der Scaffolds konnte gezeigt werden, dass eine
Gesamtzellzahl von 250.000 Zellen/Scaffold aus HUVECs und MSCs in einem Verhéltnis von
2:3 optimale Ergebnisse hinsichtlich der Vaskularisierung liefert. Die Verwendung von
kinstlich mit Wachstumsfaktoren angereichertem Zellkulturmedium war im Vergleich zu der
Verwendung von konditioniertem Zellkulturmedium aufgrund besserer Reproduzierbarkeit
vorteilhaft. Die besten Ergebnisse konnten mit Zellkulturmedium aus einer Mischung aus
basalem EGM-2 und oMEM (1:1) mit 2% HS und je 20 ng/mL VEGF, bFGF und
Hydrocortison erzielt werden. Ein Lumen innerhalb der gebildeten Strukturen konnte durch
Inkubation der besiedelten Scaffolds in einer Losung mit fluoreszenzmarkiertem Dextran
nachgewiesen werden. Aus Blut isoliertes Fibrinogen konnte fir die Herstellung von
biohybriden Scaffolds erfolgreich eingesetzt werden und macht die Verwendung autologen
Materials somit maglich; ein wichtiger Schritt fir die kinftige klinische Applikation. Dabei
muss allerdings zukiinftig die erforderliche Menge des autolog gewonnenen Fibrinogens zur
Herstellung der biohybriden Scaffolds genau festgelegt werden, da bei der Netzwerkbildung die
Menge des entstehenden Fibrins aus dem Vorldufermolekdl essentiell ist, und eine Besiedelung
der Scaffolds ohne MSCs oder Fibrin nicht erfolgreich zu einer Vaskularisierung der Scaffolds

fiihrte. Die bei der Vaskularisierung gebildeten endothelialen Netzwerkstrukturen konnten mit
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der in dieser Arbeit etablierten Methode zuverlassig analysiert werden. Perspektivisch sollten
die fur die Erzeugung der vaskuléren Netzwerke kommerziell erhaltlichen HUVECSs durch
jederzeit autolog verfligbare Endothelzellen ersetzt werden, da einerseits patientenidividuelle
HUVECSs bei der Geburt konserviert werden missten und andererseits HUVECs im Vergleich
zu anderen endothelialen Zellen nur Gber eine kurze Lebensspanne verfiigen sowie nicht in der
Lage sind, eine vollstandige Angiogenese abzubilden (Medina-Leyte et al. 2020). Zu diesem
Zweck konnten endotheliale VVorlauferzellen minimal invasiv aus dem peripheren Blut isoliert
werden (Kraus et al. 2021; Yang et al. 2020). Die 1997 von Asahara et al. gezeigte Methodik
(Asahara et al. 1997) konnte innerhalb der Arbeitsgruppe bereits in einem anderen
Promotionsvorhaben optimiert werden (Kraus et al. 2021). Eine Verwendung der endothelialen
Vorlauferzellen zur Vaskularisierung der biohybriden Scaffolds ist zeitnah geplant. Hierbei
misste analysiert werden, wie sich diese im Vergleich zu den zuvor verwendeten HUVECs
verhalten und ob Anpassungen an der Besiedelungs- und Kultivierungstrategie vorgenommen
werden mussen. Ebenso sollte die Netzwerkbildung auf den biohybriden Scaffolds tber einen
langeren Zeitraum untersucht werden. Hierbei sollte ein besonderer Fokus auf deren
Stabilisierung gelegt werden. Zu diesem Zweck koénnten neben VEGF und bFGF weitere
Wachstumsfaktoren, wie PDGF-B oder Angiopoetin 1 und 2, progressiv in den
Kultivierungsprozess integriert werden, die zur weiteren Netzwerkreifung beitragen (Mastrullo
etal. 2020; Thurston 2003). Die vaskularisierten biohybriden Scaffolds sollten zur Uberpriifung
der Eignung als Ersatz fur Weichgewebe bei kleinen Gewebeverletzungen in Kleintieren, z.B.
Ratten, implatiert werden. Allgemein konnten diese erzeugten ,Kapillarzellnester
perspektivisch neben der Verwendung fiir die Herstellung der bioartifiziellen GefaR3prothese
auch als Element zur Herstellung vieler Weichgebe im Tissue Engineering eingesetzt werden.

Im dritten Teil der Arbeit wurde das vorliegende Bioreaktorsystem charakterisiert und
optimiert. Es konnte gezeigt werden, dass das System in der Lage ist, vielfaltige physiologische
Bedingungen hinsichtlich Druck und Volumenstrom, und daraus resultierendem Scherstress,
zur Kultivierung einer bioartifiziellen Gefal3prothese zu erzeugen. Zu diesem Zweck musste
das verwendete Zellkulturmedium mit Methylcellulose angedickt werden. Die Bedingungen
konnten unabhéngig von der verwendeten tubuléren Struktur im Bioreaktorsystem erzeugt
werden. Fir die Uberwachung metabolischer Parameter konnte eine FlieRinjektionsanalyse im
Bioreaktorsystem integriert werden. Eine erste Kultivierung im Bioreaktorsytem zur
Ausbildung einer konfluenten endothelialen Einzelzellschicht unter quasi-statischen
Bedingungen konnte bereits mit einem dezellularisierten Gefal eines Schweines als tubulére

Teststruktur erfolgreich umgesetzt werden. Somit konnte verifiziert werden, dass das erstellte
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Besiedelungsprotokoll zu einer gleichmaRigen Verteilung der Zellen auf der inneren
Oberflache einer tubuléren Gefalstruktur eingesetzt werden kann. Als néchster Schritt muss
nun das vorgeschlagene Kultivierungsprotokoll mit einem finalen Scherstress von 5 dyn/cm?
ebenfalls mit einem dezellularisierten Gefal erprobt werden. Basierend auf diesem Ergebnis
missen weitere Kultivierungsprotokolle mit einem finalen Scherstress von 5-20 dyn/cm?
erarbeitet werden, um die technischen Madglichkeiten des Systems voll auszunutzen. Die
dynamische Kultivierung wirde, wie diskutiert, zum anti-thrombogenen Profil einer kiinftig
generierten GefaRprothese beitragen (Kraus et al. 2021; Pashneh-Tala et al. 2016; Deanfield et
al. 2007).

Insgesamt konnten erste, wichtige Schritte zur Entwicklung einer biortifiziellen Gefal3prothese
und deren Kaultivierung in einem speziell entwickelten Bioreaktorsystem erfolgreich
abgeschlossen werden, die die Grundlage fiir weitere Entwicklungen darstellen. Hier bestehen
bereits ausgearbeitete Konzepte, die in verschiedenen Arbeitspaketen innerhalb der

Arbeitsgruppe bearbeitet werden.
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8 Anhang

In diesem Abschnitt werden alle zusétzlichen Daten prasentiert und ebenso alle wéhrend der

Erstellung dieser Arbeit verwendeten Geréte, Materialien und Programme aufgelistet.

8.1 Zusatzliche experimentelle Daten

8.1.1 PDO-Degradation durch Erhitzen

Die Ergebnisse der Analyse der thermischen Degradation von PDO sind in Abbildung 43
dargestellt.

Abbildung 43: Auswirkungen der thermischen Degradation auf den Druck einer PDO-Teststruktur. Eine
identische Teststruktur wurde unter gleichen Bedingungen nach 30, 60, 90 und 120 min (von links nach rechts)
konstanten Erhitzens des PDO auf 130 °C gedruckt.

8.1.2 Test auf bakterielle Kontamination - gPCR-Ergebnisse
Die Ergebnisse der durchgefiihrten g°PCR zum Nachweis einer bakteriellen Kontamination sind
in Abbildung 44 dargestellt.
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Abbildung 44: Relatives Fluoreszenzsignal der zur Analyse auf eine bakterielle Kontamination mittels
gPCR aufgetragenen Proben des Zellkulturmediums nach siebentagiger Kultivierung im Bioreaktorsystem
und Kontrollen. Die Graphik stellt das relative Fluoreszenzsignal im ROX-Kanal (rot) und im FAM-Kanal (griin)
dar. Die interne Kontrolle des qPCR-Kits zeigt ein steigendes, relatives Fluoreszenzsignal im ROX-Kanal an. Ein
verstarkt ansteigendes Fluoreszenzsignal im FAM-Kanal, welches auf eine bakterielle Kontamination hindeutet,
kann nur far die Positivkontrolle gemessen werden.
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8.2 Materialien, Gerate und Software
Im folgenden Abschnitt werden alle wahrend der Durchfiihrung der in dieser Arbeit

durchgefuhrten Experimente verwendeten Materialien, Gerate und Programme aufgelistet.

8.2.1 Geréte
In diesem Abschnitt werden alle wahrend der Erstellung dieser Arbeit verwendeten Gerate und

Materialien ausgelistet.

Gerat
UCT XT H 160
3D-Drucker BIO X
3D-Drucker Makerbot Mini
Autoklav DX-150
Autoklav DX-65
Autoklav VX-150
Eismaschine
Fluoreszenzlampe pE-300
Flusssensor Sonoflow
Geldokumentation Fast Gene FAS V
Gelelektrophorese Rotiphorese
Inkubator Heracell 150i
Inkubator ICOmed
Kreiselwippe Mini Gyro-rocker SSM3
Labornetzteil HMP4040
Magnetruhrer Cimarec-i Mono
Mikroskop CKX 53
Mikroskop IX 83
Mikroskop Leica TCS SP5
Mikroskop Leica TCS SP8
Mikrotom 2040 AutoCut
Nanoindenter Pavone
Orbitalschiittler Rotanax 120
Peristaltikpumpe Pumpdrive 5206
Peristaltikpumpe Reglo ICC 4-Kanal
pH-Meter HI221 Microprocessor ph-Meter

Hersteller
Nikon Metrology NV, Tring, UK
Cellink, Goteburg, Schweden
Makerbot, New York, USA
Systec GmbH, Linden
Systec GmbH, Linden
Systec GmbH, Linden
Ziegra Eismaschinen GmbH, Isernhagen
CoolLED, Andover, UK
Sonotec GmbH, Halle (Saale)
NIPPON Genetics EUROPE GmbH, Diren
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Thermo Scientific, Waltham, USA
Memmert, Schwabach
Cole-Parmer GmbH, Staffordshire, UK
Rohde & Schwarz, Miinchen
Thermo Scientific, Waltham, USA
Olympus K.K., Shinjuku, Japan
Olympus K.K., Shinjuku, Japan
Leica Microsystems, Wetzlar
Leica Microsystems, Wetzlar
Reichert-Jung (Leica Microsystems, Wetzlar)
OpticsllLife, Amsterdam, NL
Heidolph Instruments, Schwabach
Heidolph Instruments, Schwabach
Cole-Parmer GmbH, Staffordshire, UK
HANNA instruments, Woonsocket, USA
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Precision pressure control system P2CS
Prifmaschiene Instron 5565A
Reinstwasser-Anlage Q-Pod
Rheometer MCR302
RT-PCR CFX384 Touch Real-Time PCR
Detection System
Spectrophotometer Spectramax i13x
Spulmaschiene Miele Professional G7883
CD
Sterilwerkbank Safe 2020
Thermoschiittler Thermal Shake lite
Vakuumpumpe Vacusafe
Vortexer Advanced IR Vortex Mixer
Waage Entris2241-1S
Waage Scout Pro 200g
Wasserbad WNB22
Zentrifuge Centrifuge 5804R
Zentrifuge Haraeus Megafuge 8 Centrifuge
Zentrifuge Micro Star 17R
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Biophysical Tools GmbH, Leipzig
Instron, Norwood, USA
Merck KGaA, Darmstadt
Anton Paar GmbH, Graz, AUT
Bio-Rad Laboratories GmbH, Feldkirchen

Molecular Devices LLC, San Jose, USA
Miele, Gutersloh

Thermo Scientific, Waltham, USA
VWR International LLC, Radnor, USA
Integra Biosciences GmbH, Biebertal
Velp Scientifica, Ismate, Italien
Sartorius AG, Gottingen
OHAUS Europe GmbH, Nanikon, Swi
Memmert, Schwabach
Eppendorf, Hamburg
Thermo Scientific, Waltham, USA
VWR International LLC, Radnor, USA
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8.2.2 Software

In diesem Abschnitt werden alle fiir die Erstellung dieser Arbeit verwendeten Programme

aufgelistet.

Tabelle 5: Verwendete Software.

Anwendung
HCT-Analyse
Bildaufnahme
Bildaufnahme
Bildverarbeitung
Bildverarbeitung
Bildverarbeitung

Bildverarbeitung

CAD-Design 2020
CFD-Simulation

CTB-Auswertung

Datenanalyse

Datenanalyse

Datenanalyse

FIA-Steuerung

Literaturverwaltung

Materialtestung

Netzwerkanalyse

Software
VG Studio Max 2.2
ProgressGryphax
Cellsens
CorelDRAW X7
ImageJ
GraphicAnalyzer

OlyVIA

Autodesk AutoCAD
Comsol Multiphysics 5.2

SoftMax Pro 7.0.2

MS Excel

MS Excel XLSTAT 2020

Origin

FIA-Master
Citavi 6

Bluehill

AngioTool
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Hersteller
Volume Graphics GmbH,
Heidelberg
Jenoptik
Olympus
CoreDRAW®, Ottawa,
Kanada
TCI (Patrick Lindner)
Olympus K.K., Shinjuku,
Japan
Autodesk, San Rafael, USA
Comsol Multiphysics
GmbH, Géttingen
Molecular Devices LLC,
San Jose, USA
Microsoft Corporation,
Redmond, USA
Addinsoft Inc, New York,
USA
OriginLab, Northampton,
USA
TCI (Patrick Lindner)
Swiss Academic Software
GmbH, Wédenswil, CH
Illinois Tool Works Inc,
USA
Zudaire et al. 2011 (Zudaire
etal. 2011)
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gPCR-Analyse

Viskositatsmessung

8.2.3 Verwendete Chemikalien und Kits

CFX-Maestro

Rheoplus

Bio-Rad Laboratories
GmbH, Feldkirchen
Anton Paar GmbH, Graz,
AUT

Im folgenden Abschnitt werden alle verwendeten Chemikalien und Kits aufgelistet.

Tabelle 6: Verwendete Chemikalien.

Chemikalie
1,1,1,6,6,6-Hexafluoro-2-propanol
2-Propanol
Accutase
APS
Calcein-AM
D(+)-Glukose
Dextran, Texas Red™, 10,000 MW, Lysine
Fixable
Dimethylsulfoxid (DMSO)
DPX
Eosin G (gelblich)
Ethanol 99% vergéllt mit MEK
FKS

Formaldehyd-Ldsung 3,5-3,7%, neutral

gepuffert

Gentamycin
Glycerin

Glycin 99%

Hamatoxylin-L6sung modifiziert nach Gill
"
Histoplast LP
Humanserum

Hydrocortison

Hersteller
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
PAA Laboratories GmbH, Pasching
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Merck KGaA, Darmstadt
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Thermo Scientific, Waltham, USA

AppliChem GmbH, Darmstadt
Merck KGaA, Darmstadt
Merck KGaA, Darmstadt
Th. Geyer GmbH & Co. KG, Renningen
Capricorn Scientific GmbH,
Erbsdorfergrund
Otto Fischar GmbH & Co. KG, Saarbriicken

Biochrome, Berlin
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Merck KGaA, Darmstadt

Thermo Scientific, Waltham, USA
c.c. pro GmbH, Oberdorla
Merck KGaA, Darmstadt
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Isopropanol 70%
Methanol 99,9%
Methylcellulose
Milchpulver
NaCl Cellpure
Natriumdodecylsulfat -Lésung (SDS)
Paraformaldehyd (PFA)
PBS-Tabletten
Resomer X (Polydioxanon)
ROTI LOAD 1
ROTI LOAD 2
Roti-Blue
Roti-Mark Tricolor Proteinmarker
ROTIPHORESE Gel 30 (37,5:1)
TEMED
TRIS 99,9%
TRIS Pufferan >99,9%
TRIS/HCI1 >99,9%
Triton X-100
Trypan Blau
TWEEN 20
Uracil
Xylol

Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Merck KGaA, Darmstadt
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Merck KGaA, Darmstadt
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Fisher Scientific, Schwerte, Germany
Evonik Industries, Essen
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Merck KGaA, Darmstadt
VWR International GmbH, Darmstadt
Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Merck KGaA, Darmstadt
J.T. Baker, Avantor, Radnor, USA
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Tabelle 7: Verwendete Analyse-Kits.

Anwendung Kit Hersteller
CTB-Assay CellTiter-Blue® Cell Promega GmbH, Mannheim
Viability Assay
HRP-Nachweil Pierce DAB Substrate Kit Thermo Scientific,
Waltham, USA
Proteinquantifizierung Pierce BCA Protein Assay Thermo Scientific,
Kit Waltham, USA
Proteinquantifizierung Pierce Micro BCA Protein Thermo Scientific,
Assay Kit Waltham, USA
Sterilitatstest Microsart® Bacteria Minerva Biolabs GmbH,
Extraction Berlin
8.2.4 Puffer

In diesem Abschnitt werden alle verwendeten Puffer und deren Zusammensetzung gelistet.

Tabelle 8: Zusammensetzung der verwendeten Puffer.

Puffer Zusammensetzung
Bjerrum-Puffer 48 mM TRIS, 39 mM Glycin, 20%
Methanol, pH 9,2
PBS 1 Tablette auf 500 mL
SDS-Laufpuffer (1x TGS) 25 mM TRIS, 1,92 M Glycin, 0,1% SDS
TRIS/HCI-Puffer (pH 8,8) 1,5 M TRIS/HCI
TRIS/HCI-Puffer (pH 6,3) 1,5 M TRIS/HCI

8.2.5 VVerbrauchsmaterialien

In diesem Abschnitt werden alle verwendeten Verbrauchsmaterialien gelistet.

Tabelle 9: Verwendete Verbrauchsmaterialien.

Material Hersteller
3-Stopper-Schlauch (1,14 m) Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
CryoPure-Gefalie 2 ml Sarstedt AG & Co., Nimbrecht

Dialysemembran Spectra/Por® Biotech CE Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
MWCO 100 000, 16 mm
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Gewebekulturplatten (6-Well, 24-Well, 96- Sarstedt AG & Co., Nimbrecht
Well)
Mediumfilter: Sartolab P20 plus Sartorius Stedim Biotech, Gottingen
Nahtmaterial Prolene monofil 5-0 Ethicon Inc., Raritan, USA
Pasteurpipetten Brand GmbH & Co. KG, Wertheim
PCR-Platten Fischer Scientific GmbH, Schwerte
Pipettenspitzen (10 pl, 20-200 pl, 1000 pl) Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
ReaktionsgefaRe (1,5 ml, 2 ml) Sarstedt AG & Co., Nimbrecht
Schlauchverbinder Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Silikonschlauche Kartell, Noviglio, It
Sterilfilter 0,2 um VWR International GmbH, Darmstadt
Stripette Pipette (50 ml) Sarstedt AG & Co., Nimbrecht
Stripette Pipetten (2 ml, 5 ml, 10 ml, 25 ml) Corning Inc., New York, USA
Transfermembran Roti PVDF Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe
Zentrifugenréhrchen (15 ml, 50 ml) Corning Inc., NY, USA

8.2.6 Antikorper, Proteine und Farbstoffe
In diesem Abschnitt werden alle verwendeten Antikorper, Proteine und Fluoreszenzfarbstoffe

gelistet.

Tabelle 10: Verwendete Antikorper, Proteine und Farbstoffe.

Antikoérper & Proteine Hersteller

Anti-Fibrinogen alpha chain antibody Abcam, Cambridge, UK
[ab92572]

Anti-VE Cadherin antibody [ab205336] Abcam, Cambridge, UK

Bovines Serum Albumin (BSA) Merck KGaA, Darmstadt

Fibrinogen from human plasma 50-70% Merck KGaA, Darmstadt

[F3879]

Goat Anti-Rabbit IgG H&L (HRP) Abcam, Cambridge, UK
[ab97051]

Goat Anti-Rabbit IgG H&L Alexa Fluor 488 Abcam, Cambridge, UK
[ab150077]

Goat Anti-Rabbit IgG H&L Alexa Fluor 555 Abcam, Cambridge, UK
[ab150078]
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Hoechst 33342 Fisher Scientific, Schwerte, Germany
Phalloidin-iFluor 555 Reagent [ab176756] Abcam, Cambridge, UK
Recombinant Human FGF-basic (154 a.a.) Peprotech, Hamburg

[100-18B]
Recombinant human VEGF 165A protein Abcam, Cambridge, UK
(Active) [ab9571]
Thrombin Merck KGaA, Darmstadt

8.2.7 Zellsysteme und Zellkulturmedium
In diesem Abschnitt werden alle verwendeten Zellsysteme und Zellkulturmedien gelistet.

Tabelle 11: Verwendete Zellsysteme.

Zellsystem Hersteller
GFP-HUVECs Caltag Medsystems Ltd, Buckingham, UK
AD-hMSCs AD47N TCI, Leibniz Universitat Hannover

Tabelle 12: Verwendete Zellkulturmedien.

Zellkulturmedium Hersteller
EGM-2 PromoCell, Heidelberg
a-MEM Fisher Scientific, Schwerte, Germany
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8.3 Methoden
8.3.1 Scaffold-Herstellung und Analyse

Im ersten Abschnitt dieses Kapitels werden zur Herstellung und Analyse der Scaffolds

genutzten Methoden dargestellt.

8.3.1.1 PDO-Scaffold-Herstellung
Scaffolds bilden das dreidimensionale Grundgerst fir Zellen im Tissue Engineering. Die in
dieser Arbeit analysierten Scaffolds werden mit zwei unterschiedlichen Methoden hergestellt.

Einerseits mittels einer Salzlaugung und andererseits mittels 3D-Druck.

8.3.1.1.1 Herstellung von pordsen PDO-Scaffolds mittels Salzlaugung

Fir die Herstellung der porosen Scaffolds werden Pellets aus Poly-1,4-dioxan-2-on (Resomer
X; PDO) in 1,1,1,3,3,3-Hexafluor-2-propanol zu einer resultierenden Konzentration von
0,05 g/mL gel6st. Das Gemisch wird in einem verschlossenen Glasgefal’ bis zum vollstandigen
Losen des Polymers gelagert, um ein Verdampfen des Losungsmittels zu verhindern. Damit der
Losungsprozess beschleunigt wird, wird die Lésung in regelmaRigen Abstanden gerihrt, um
eine homogene Mischung zu erhalten. Parallel werden 0,4 g NaCl in einem PTFE-GefaRl mit
einem inneren Durchmesser von 17 mm abgewogen. In jedes Gefall werden 0,24 mL der PDO-
Losung pipettiert. AnschlieBend werden die GeféRe verschlossen, um ein zu vorzeitiges
Verdampfen des Losungsmittels zu verhindern und somit eine gleichméRige Verteilung der
Losung und der Salzkristalle am GefaBboden zu ermdglichen. Nach einer Stunde
Inkubationszeit werden die GefaRe gedffnet, damit das Losungsmittel Gber Nacht evaporieren
kann (Abbildung 45A). Die Salz/PDO-Blocke werden nach Verdampfen des Losungsmittels
zum Auslaugen des Salzes fiir sechs Stunden in drei Liter deionisiertes Wasser uberfiihrt. Das
Wasser wird dabei alle zwei Stunden gewechselt (Abbildung 45B). Abschlie3end werden die
Scaffolds erst auf Filterpapier fur eine Stunde getrocknet und dann bei - 80 °C Uber Nacht
eingefroren und anschlieRend bei 0,1 mbar fir 16 h lyophilisiert (Abbildung 45C). Mit einer
Biopsie-Stanze werden Kkleine Scaffolds (6 mm Durchmesser) aus den pordsen Scaffold-
Blocken ausgestanzt und bei - 20 °C bis zur Verwendung gelagert.
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Scaffold-Herstellung

CARPOR
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Blocke Herauslésen des NaCl mit dd. Wasser yophilisation

Abbildung 45: Ablauf der Scaffold-Herstellung fir porése PDO-Scaffolds durch Salzlaugung.

8.3.1.1.2 Herstellung von PDO-Scaffolds mittels 3D-Druck

Fur die Herstellung 3D-gedruckter Scaffolds aus PDO mittels eines 3D-Druckers (Drucker BIO
X von Cellink) werden die Pellets in einem Schmelzschichtungsverfahren (engl.: Fused
Deposition Modeling (FDM)) verarbeitet. Hierfur werden zuerst die Pellets in die Kartusche
des Filament-Druckkopfes gefullt. Die Kartusche wird in den 3D-Drucker eingesetzt und vor
dem Druckprozess auf eine Temperatur von 125 °C vorgeheizt. Das Druckbett des BIO X wird
ebenfalls auf eine Temperatur von 60 °C vortemperiert. Sobald die Temperaturen erreicht sind,
wird der Druckprozess gestartet, um eine thermische Degradation des PDO durch zu langes
Erhitzen zu vermeiden. Der Druck erfolgt mit einer Diise mit einem Durchmesser von 0,1 mm
bei einer Geschwindigkeit von 1 mm/s und einem Druck von 400 kPa. Als Schichththe wurde
0,1 mm eingestellt.

8.3.1.2 Fibrinogen-Aufreinigung aus humanem Blutplasma
Fiur die Beschichtung der PDO-Scaffolds wurde Fibrinogen verwendet. Als Alternative zu
kommerziell erhaltlichem Fibrinogen wurde es aus humanem Blutplasma isoliert und

analysiert.

8.3.1.2.1 Fibrinogen-Aufreinigung
Als Vergleich zu kommerziell erhaltlichem, humanem Fibrinogen, wird Fibrinogen aus
humanen Blutplasma-Spenden (bereitgestellt vom Institut fur Transfusionsmedizin der
Medizinischen Hochschule Hannover) aufgereinigt. Das tiefgefrorene Plasma wird zuerst im
Kihlschrank aufgetaut, & 45 mL in 50 mL ReaktionsgeféaRe aliquotiert und erneut fur 24 h bei
-20 °C eingefroren. Danach wird das Plasma fir 24 h bei -80 °C eingefroren. AnschlieRend
werden die Proben zum langsamen Auftauen 20 h bei 4 °C im Kiihlschrank gelagert, dabei fallt
das Fibrinogen aus. Zur Extraktion des Prazipitats werden die Reaktionsgefalie fiir 40 min bei
3000 xg und 4 °C zentrifugiert und der flussige Plasmauberstand anschliefend abgenommen.
Die resultierenden Pellets des Prézipitats werden zweimal mit sterilem dd. Wasser und durch
Zentrifugation fir 10 min bei 3000 xg und 4 °C gewaschen. Die gewaschenen Pellets werden

langsam auf RT erwédrmt und in 100 pL gesammeltem, initial abgenommen Plasmaiiberstand
126



Anhang

geldst und flr 15 min im Brutschrank bei 37 °C inkubiert. Danach werden die Proben kurz

gevortext und erneut fur 10 min im Brutschrank inkubiert.

Zum entfernen Kleinerer Proteine wird nach der Extraktion eine Dialyse mit einer
Membrandurchldssigkeit fur Proteine kleiner 100.000 Da durchgefiihrt. Hierfir wird das
Prézipitat in den Dialyseschlauch geflllt und gegen PBS fir 24 h unter konstantem Riihren in
einem 1 L-Gefal dialysiert. Das resultierende Proteinprézipitat wird bei -20 °C tiefgefroren und

bis zur Verwendung gelagert.

8.3.1.2.2 Protein-Konzentrationsbestimmung mittels Micro BCA-Assay
Die Gesamtproteinkonzentration des Proteinprazipitats aus der Fibrinogen-Aufreinigung wird
mittels Micro BCA-Assay, entsprechend des Hersteller-Protokolls, bestimmt. Zuerst wird eine
Verdinnungsreine mit BSA in einer Konzentration zwischen 200 ug/mL bis 0,5 pm/mL
hergestellt und die Proben ebenfalls bis zu 1:4000 verdlinnt, um sicher eine Verdinnungsstufe
innerhalb der Kalibrationsreihe zu erreichen. Dann wird die Arbeitslésung aus den Micro BCA-
Losungen A, B und C hergestellt im Verhaltnis 25:24:1 (A:B:C). Auf einer 96-Well-Platte
werden je Well 150 uL Probe und 150 pL Arbeitslosung aufgetragen. Alle Proben werden in
Dreifachbestimmung aufgetragen. Die Platte wird nach dem Auftragen der Proben verschlossen
und flr zwei Stunden bei 37 °C inkubiert. AnschlieBend wird die Absorption bei 562 nm mit
einem Plattenlesegerat ausgewertet. Anhand einer Kalibrationsgerade, welche auf Basis der

BSA-Verdinnungsreihe erstellt werden kann, wird die Konzentration der Probe bestimmt.

8.3.1.2.3 Fibrinogen-Konzentrationsbestimmung nach Clauss
Der Fibrinogen-Anteil im aufgereinigten Proteinprézipitat kann durch das Zentrallabor der
Medizinischen Hochschule Hannover (MHH) mit der Methode nach Clauss bestimmt werden.
Die Methode beruht darauf, dass die Gerinnungszeit von Fibrinogen nach Zugabe von
Thrombin proportional zur Konzentration des Fibrinogens ist. Es werden Proben aus drei
Aufreinigungen jeweils dreifach untersucht. Diese werden vor der Analyse 1:20, und 1:50 mit

PBS verdiinnt, um den erforderlichen Messbereich zu erreichen.

8.3.1.2.4 SDS-PAGE und Western-Blot
Zur Analyse der Bestandteile des Proteinprazipitats wird eine SDS-PAGE, gefolgt von einem
Western Blot zur Identifizierung der Fibrinogen-a-Kette durchgefiihrt. Fir zwei 10%ige Gele
werden 15 mL Ldsung fir die Trenngele hergestellt. Diese Losung besteht aus 3,75 mL
40%iger Polyacrylamid/Bisacrylamid-Losung (37,5:1), 1,5 mL 1%iger SDS-L6sung, 4,2 mL
1,5 M Tris/HCI-Puffer (pH 8,8), 5,55 mL dd. Wasser, 30 uL TEMED und 75 uL. APS. Die
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resultierende Losung wird nach Zugabe von APS und TEMED zigig verarbeitet. Flr die
Sammelgele (6%tig) werden 5 mL Lésung aus 750 uL 40%iger Polyacrylamid/Bisacrylamid-
Losung (37,5:1), 500 uL. 1%iger SDS-L6sung, 630 uL 1,5 M Tris/HCI-Puffer (pH 8,8),
3,12 mL dd. Wasser, 10 uL TEMED und 25 puLL APS zusammen pipettiert. Die Proben werden
4:1 mit reduzierendem oder nicht-reduzierendem Probenpuffer vermischt, 5 min bei 90 °C
inkubiert und nach vollstandiger Aushéartung der Gele zusammen mit einem Proteinmarker
(ROTI®Mark TRICOLOR) auf beide Gele aufgetragen. Als Laufpuffer wird 1x TGS-Puffer
(pH 8,3 mit 25 mM Tris, 192 mM Glycin und 0,1% SDS) verwendet. Die SDS-PAGE wird mit
einer Spannung von 100 V und einer Stromstéarke von 15 mA durchgefiihrt, bis die Banden des

Markers am unteren Ende der Gele zu erkennen sind.

Die resultierenden Gele werden entweder mit einer kolloidalen Coomassie-Farbung geférbt, um
alle aufgetrennten Proteine im Prézipitat zu visualisieren, oder mittels Western Blot, zum

spezifischen Nachweis von Fibrinogen, weiter analysiert.

Zur Coomassie-Farbung wird das Gel zuerst fur 1 h in Fixierlésung (79% Wasser, 1% o-
Phosphorséaure und 20% Methanol) und anschlieRend 15 h in der Roti-Blue Farbeldsung (60%
Wasser, 20% Methanol und 20% Roti-Blue (5x konzentriert)) inkubiert. Zum Abschluss wird
uberschussige Farbe durch Inkubation des Gels in der Waschlésung (75% Wasser und 25%
Methanol) entfernt und das Gel per FastGene® FAS-V Geldokumentationssystem mittels

Bildaufnahme dokumentiert.

Fur den Western Blot wird das Gel zusammen mit einer Blotting-Membran und Blotpapier in
die Blotting-Vorrichtung eingespannt. Hierbei wird folgende Reihenfolge verwendet:
Kathodenseite der Kompressionskassette, Matte, Blotpapier, Gel, Membran, Blotpapier, Matte,
Anodenseite der Kompressionsmembran. Die Membran wurde zuvor 15s in Methanol
getaucht, anschlieend 2 min in dd. H20 und zuletzt 5 min in Transferpuffer &quilibriert. Die
Blotpapiere und die Matten werden vor dem Zusammenbau ebenfalls kurz in Transferpuffer
getrankt. Als Transferpuffer wird Bjerrum-Puffer (pH 9,2) verwendet. Der Puffer enthélt
48 mM Tris, 39 mM Glycin und 20% Methanol. Der Blot wird mit einer Spannung von 25 V
bei einer Stromstarke von 1000 mA fir 60 min durchgefihrt. Nach Durchfiihrung des Blots
wird die Membran tber Nacht im Kihlschrank mit Blocking-L6sung (5% Magermilchpulver in
PBST) inkubiert, um die Bindestellen abzuséttigen. AnschlieBend wird die Membran dreimal
10 min mit PBST gewaschen. Die Identifizierung des Fibrinogens erfolgt durch einen
Kaninchen Anti-Fibrinogen-a-Ketten-Antikérper 1:6000 in PBST fur eine Stunde unter
leichtem Schitteln. Danach wird die Membran erneut dreimal mit PBST gewaschen, um Reste
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des Primarantikorpers zu entfernen. AnschlieBend erfolgt die Inkubation mit dem
Sekundarantikoper, einem Ziegen-Anti-Kaninchen-HRP-Antikorper, 1:6000 in PBST flr eine
Stunde inkubiert. Die Membran wird erneut dreimal mit PBST gewaschen. Zur
kolorimetrischen Identifikation wird die Membran mit 25 mL einer Diaminobenzidin-Ldsung
(DAB) (22,5 mL Peroxid-L6sung und 2,5 mL DAB-L6sung) fir 15 min inkubiert.

8.3.1.3 Scaffold-Analyse
In den folgenden Abschnitten sind alle Methoden dargestellt, welche fiir die Analyse der

Scaffolds eingesetzt wurden.

8.3.1.3.1 Biokompatibilitatsanalyse mittels CTB-Assay
Fur die Bestimmung der Biokompatibilitat der hergestellten Scaffolds wird ein Extrakt der
Scaffolds mit einem CellTiter-Blue Assay (CTB-Assay) untersucht. Der CTB-Assay beruht auf
der Reduktion von Resazurin zu Resorufin, wodurch auf die metabolische Aktivitét der Zellen
geschlossen werden kann. Untersucht werden sowohl die mittels 3D-Druck hergestellten

Scaffolds, als auch die durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds.

Die PDO-Scaffold werden zundchst in Zellkulturmedium (EGM-2) bei 37 °C nach DIN EN ISO
10993 inkubiert. Die pordsen Scaffolds, welche mittels Salzlaugung hergestellt werden, werden
in einer Konzentration von 50 mg/mL fur 72 h inkubiert. Aus dem gewonnenen Extrakt wird
eine Verdinnungsreihe mit Konzentration zwischen 50 mg/mL bis 6,25 mg/mL hergestellt. Fir
den Test der mittels 3D-Druck hergestellten Scaffolds, wird das PDO-Filament in einer
Konzentration von 0,2 g/mL fur 120 h inkubiert. Fir die Biokompatibilitatstestung werden
HUVECs in EGM-2 mit einer Zelldichte von 8000 Zellen/cm? in einer 96-Well-Platte
ausgesiedelt. Das erfolgreiche Anwachsen der Zellen wird mittels Phasenkontrastmikroskopie
nach 24 h verifiziert, wobei auf eine gleichmé&Rige Verteilung der Zellen geachtet wird. Fr den
Test wird das Zellkulturmedium abgesaugt und fir 24 h mit je 100 uL des PDO-Extraktes und
dessen Verdunnungen ersetzt. Zellkulturmedium (EGM-2) dient als Negativ-Kontrolle. Alle
Proben werden 4-fach aufgetragen. Nach 24 h Inkubation wird der PDO-Extrakt von den Zellen
vorsichtig abgesaugt und je 100 uL. CTB-Medium aufgetragen (Basalmedium mit 10% CTB-
Reagenz). Die Bildung von Resorufin wird nach einer Stunde Inkubation bei 37 °C
photometrisch bei einer Wellenldnge von 544 nm bestimmt und die Aktivitat im Vergleich zur

Negativprobe bestimmt.
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8.3.1.3.2 Strukturanalyse der porésen PDO-Scaffolds
Sowonhl die Oberflachenstruktur, als auch die innere Struktur der hergestellten Scaffolds wird
mit verschiedenen Methoden untersucht. Zusatzlich werden die mechanischen Eigenschaften

der Scaffolds analysiert.

8.3.1.3.2.1 Optische Analyse der porgsen PDO-Scaffold-Oberflache
Die Porenstruktur der Scaffolds wird optisch unter Verwendung von Phasenkontrast-
Mikroskopie untersucht. Anhand der Bilder kann der Durchmesser, der an der Oberflache
sichtbaren Poren der Scaffolds, bestimmt werden. Hierflir wurden je drei Aufnahmen von drei

Scaffolds mit der Software Cellsens von Olympus analysiert.

8.3.1.3.2.2 uCT-Untersuchung

Die Mikrostruktur der Scaffolds wird mittels Micro-CT (uCT) untersucht. Die Untersuchung
erfolgte mit dem XT H 160 von Nikon Metrology mit einer maximalen
Beschleunigungsspannung von 160 kV. Das pordse PDO-Scaffold wird zur Analyse auf dem
Probenteller platziert (Abbildung 46). Fur den Scan werden folgende Parameter verwendet:
Eine Strahlenergie von 75 kV, ein Strahlstrom von 75 pA mit einer Leistung von 5,6 W und
einer Belichtungszeit von 708 ms. Mit diesen Einstellungen kann eine Auflésung von 14 um
erreicht werden. Die Auswertung der Dicke der Wande zwischen den Poren wird auf Basis der
aufgenommenen Bilder mit ImageJ durchgefihrt. Flr die Auswertung der Porositat wird ein
Volumen von 247,97 mm3 ausgewertet. Die Analyse beruht auf den unterschiedlichen
Grauwerten zwischen Scaffold und Pore auf den aufgenommenen Bildern. Die Auswertung der
3D-Struktur wird mit der Software VG Studio Max 2.2 durchgefuhrt.

Abbildung 46: Porgses PDO-Scaffold fiir pnCT-Analyse auf Probenteller. Zur Analyse mittels uCT wurde ein
Scaffold mit einem Durchmesser von 17 mm auf dem Probenteller platziert.
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8.3.1.3.3 Mikromechanische Analyse der porésen PDO-Scaffolds
Die mikromechanischen Eigenschaften der pordsen PDO-Scaffolds werden mit der
mechanobiologischen Plattform Pavone durchgefiihrt. Vier verschiedene Proben werden dabei
miteinander verglichen: Ein frisches PDO-Scaffold in PBS, ein frisch mit Fibrin beschichtetes
Scaffold (siehe Abschnitt Scaffold-Besiedelung) und zwei mit Zellen besiedelte Scaffolds, eines
ist fir einen Tag kultiviert und eines fur vier Wochen zuvor kultiviert worden (siehe Abschnitt
Scaffold-Besiedelung). Alle Scaffolds wurden bis zur Analyse in PBS gelagert. Die Proben
werden an verschiedenen Stellen der Scaffold-Oberflache mit einem Abstand von 100 pm
analysiert. Die Analyse wird mit einer Sonde mit einer kugelférmigen Spitze mit einem Radius
von 260 um durchgefihrt (Steifheit des Auslegers: 0,25 N/m). Die Eindringtiefe der Sonde ist
ca. 10 um. Je Scaffold werden mindestens elf Messungen durchgefiihrt. Aus den resultierenden
Last/Eindring-Kurven kann mit dem Hertzschen Kontaktmodell das effektive Youngsche

Modul berechnet werden.

8.3.1.3.4 Zugversuche
Die Materialeigenschaften poréser und 3D-gedruckter PDO-Scaffolds werden mit einem
elektromechanischen Messsystem (Instron 5565A) untersucht. Nach der DIN-Norm 527-2
werden Testkorper des Typs 1BA und 1BB durch 3D-Druck oder einem Gussverfahren mit
entsprechender Form erstellt (Abbildung 47). Zur Messung werden die &uferen Stege der
Messkdrper in den Halterungen des Messsystems fixiert. Die Messung erfolgt bei einer
Geschwindigkeit von 1 mm/min mit welcher die portsen Testkorper auseinandergezogen
werden, bzw. bei 10 mm/min fir die 3D-gedruckten TestkOrper. Aus den gemessenen
Zug/Last-Kurven kann das Youngsche Modul, die Lange des Scaffolds beim Bruch und die

maximale Zugfestigkeit berechnet werden. Alle Messungen wurden dreifach durchgefuhrt.
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Abbildung 47: GuRform (links) und 3D-Modell fir Probekorper. Die Probekérper fir die porésen PDO-
Scaffolds werden mit einer GuRform nach Typ 1BA hergestellt (links). Die Probekdrper fir den 3D-Druck werden
anhand eines 3D-Modells nach Typ 1BB hergestellt (rechts, MalRangaben in mm).

8.3.1.3.5 Bestimmung der Degradation durch Messung der Gewichtsabnahme
Die Degradation der porésen PDO-Scaffolds soll nach Inkubation in PBS untersucht werden.
Die lyophilisierten Scaffolds (2x1 cm) werden zu Beginn des Versuches gewogen und
anschlieBend mittels UV-Licht (2x 30 min) sterilisiert. Die gewogenen Scaffolds werden
anschlieRend in 4 ml PBS (+0,5% Gentamycin) bei 37 °C fir mehrere Wochen inkubiert. Das
PBS (+0,5% Gentamycin) wird dabei alle vier Tage gewechselt. Nach sieben Tagen
(wiederholend) werden drei Scaffolds entnommen, mit dd. Wasser dreimal fir ein paar
Sekunden gewaschen und bei 55 °C tber Nacht getrocknet. Anschlielend werden die Scaffolds

erneut gewogen und die prozentuale Gewichtsabnahme bestimmt.

8.3.1.3.6 Analyse der thermischen Degradation des PDO
Fur die Analyse der thermischen Degradation wird PDO in der Kartusche des BIO X fir
120 min auf 130 °C erhitzt. Nach je 30 min werden Test-Scaffolds mit einem Auffiillgrad von
25%, einer 0,15 mm Duse, einer Druckbetttemperatur von 60 °C, einem Druck von 500 kPa,

einer Druckkopfgeschwindigkeit von 1,3 mm/s und einer Schichthéhe von 0,14 mm gedruckt.

8.3.2 Zellkultur
In diesem Abschnitt werden alle in der Zellkultur und bei der Besiedelung der Scaffolds
verwendeten Methoden dargestellt.
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8.3.2.1 Grundlagen der Zellkulturtechnik
8.3.2.1.1 Revitalisierung von Primérzellen
Alle verwendeten Zellen (AD-hMSCs, HUVECs und GFP-HUVECs) werden vor der
Verwendung in flissigem Stickstoff in Kryordhrchen gelagert. Fiir die Revitalisierung werden
diese dem flussigen Stickstoff entnommen und in einem Wasserbad bei 37 °C unter leichtem
Schwenken aufgetaut. Die Zellsuspension wird zlgig in eine bereits mit vorgewarmten (37 °C)
Zellkulturmedium (10 mL in T75-Flaschen, bzw. 24 mL in T175-Flasche) befillte
Zellkulturflasche Uberfuhrt. Eine homogene Verteilung der Zellen in der Zellkulturflasche wird
durch leichtes Schwenken der Flasche erreicht. Die Zellen werden bei 37 °C, 5% CO und 21%
O2 inkubiert. Nach einem Tag wird das Zellkulturmedium initial gewechselt. Daflir wird das
alte Zellkulturmedium vorsichtig abgesaugt und durch eine identische Menge an frischem
Zellkulturmedium ersetzt. Die AD-hMSCs werden in a-Minimum Essential Medium (eMEM)
mit 10% Humanserum (HS) und 0,5% Gentamycin kultiviert. Die HUVECs werden in
Endothelial Cell Growth Medium 2 (EGM-2) mit zugehdrigem Supplement-Mix sowie

zusétzlichen 8% fetalem Kalberserum (FKS) und 0,5% Gentamycin kultiviert.

8.3.2.1.2 Kultivierung und Passage von Priméarzellen
Wahrend der Kultivierung in den Zellkulturflaschen wird das Zellkulturmedium bis zum
Erreichen einer 80%igen - 90%igen Konfluenz der Zellen alle drei bis vier Tage gewechselt
(siehe Abschnitt Revitalisierung von Primarzellen). Ab dieser Konfluenz miissen die Zellen
passagiert werden, um eine hohere Konfluenz zu vermeiden, da diese die
Proliferationsgeschwindigkeit hemmt und die Passage erschwert. Fiir die Passage wird das
Zellkulturmedium abgesaugt und die adharenten Zellen auf der Wachstumsflache der
Zellkulturflaschen vorsichtig mit 10 mL vorgewarmten PBS (37 °C) gewaschen, um l6sliche
Proteine auf der Zelloberflache zu entfernen und die Effektivitat der nachfolgend eingesetzten
Accutase zu verbessern. Das PBS wird anschlielend ebenfalls vorsichtig abgesaugt. Zum
Ablosen der Zellen werden 3 mL (bei einer T75-Flasche), bzw. 4 mL (bei einer T175-Flasche)
Accutase auf die Zellen pipettiert und durch leichtes Schwenken gleichmaRig verteilt, bei 37 °C
fiir mindestens 5 min inkubiert, bis sich alle Zellen von der Oberflache abgel6st haben. Dieser
Prozess wird durch leichtes Rutteln der T-Flasche unterstiitzt. Nach spatestens 10 min wird die
Reaktion der Accutase durch Zugabe der gleichen Menge an frischem Zellkulturmedium
gestoppt, um eine Schadigung der Zellen durch Hydrolyse von Proteinen der Zellmembran
durch die Accutase zu verhindern. Durch leichtes auf und ab Pipettieren werden die Zellen
vereinzelt und in ein 15 mL ReaktionsgefaR uberfiihrt. Die Suspension wird fur 5 min bei

300 xg und RT zentrifugiert und das Pellet nach Absaugen des Zellkulturiiberstandes in
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frischem Zellkulturmedium resuspendiert. Eine 20 ul Probe der Zellsuspension wird zur
Zellzahlbestimmung mittels improved Neubauerzéhlkammer 1:2 mit Trypanblau vermischt, um
den Anteil toter (werden durch Trypanblau gefarbt) und lebender Zellen zu bestimmen. Fiir alle

Versuche werden Zellen der Passage 4-6 verwendet.

8.3.2.1.3 Kryokonservierung von Primarzellen
Fur die Kryokonservierung der Zellen werden diese mit Kryomedium in fllissigem Stickstoff
eingefroren. Das Kryomedium setzt sich aus 70% Basalmedium, 20% Serum (HS fur AD-
hMSCs und FKS fir HUVECSs) und 10% DMSO zusammen. Nach Bestimmung der Zellzahl
wird die Zell-Suspension bei 300 xg fiir 5 min zentrifugiert, der Uberstand abgenommen und
das Pellet mit gekiihltem Kryomedium in einer Konzentration von 0,5-1*10° Zellen pro
Milliliter resuspendiert. Die Suspension wird in Kryoréhrchen a 1 mL aliquotiert und in einem
Kryo-Container (Mr. Frosty) bei -80 °C fir 24 h eingefroren. Anschliefend werden die

Kryoréhrchen zur Langzeitlagerung in flussigen Stickstoff uberftihrt.

8.3.2.2 Herstellung von konditioniertem Zellkulturmedium
Fur die Herstellung von mit Wachstumsfaktoren angereichertem Zellkulturmedium werden
AD-hMSCs in aMEM (AD47N) unter dynamisch-hypoxischen Bedingungen fur 14 Tage

kultiviert.

Die AD-hMSCs werden mit einer Dichte von 3000 Zellen/cm? in 6-Well-Zellkulturplatten
ausgesiedelt und fur drei Tage bei 37 °C, 5% CO> und 21% O kultiviert. Anschliel3end werden
die Zellen flr weitere 14 Tage unter dynamisch-hypoxischen Bedingungen bei 37 °C, 5% CO.
und 2,5% O- auf einem Orbitalschittler mit einer Auslenkung von 20 mm bei 175 rpm weiter
kultiviert. Unter diesen Bedingungen erfahren die Zellen eine Scherspannung von ~ 7-
14,7 dyn/cm?. Die Scherspannung wurde nach Dardik et al. berechnet (Dardik et al. 2005).

T=(r*n*p*(2*m+rpm)3)/100 @

Hierbei ist 7 die Scherspannung (Scherstress), r der Radius in mm, n die Dichte der Fllssigkeit
und p die dynamische Viskositdt. Nach 14 Tagen Kultivierung wird das Zellkulturmedium
abgenommen, in 50 mL-ReaktionsgefaRen pipettiert und eventuelle Zellreste werden durch
Zentrifugation bei 300 xg entfernt. Der Uberstand wir in 50 mL-ReaktionsgefaRen gesammelt

und bis zur Verwendung bei -20 °C eingefroren.
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8.3.3 Besiedelung der pordsen PDO-Scaffolds und Auswertung der gebildeten

Netzwerkstrukturen

8.3.3.1 Scaffold-Besiedelung

Die PDO-Scaffolds werden fur die Vaskularisierung mit GFP-HUVECs und AD-hMSCs
besiedelt. Die porésen PDO-Scaffolds werden vor Verwendung durch Bestrahlung mit UV-
Licht fir zweimal 30 min sterilisiert. Zur Besiedelung werden die Scaffolds zuerst mit 10 pL
einer Fibrinogen-Lésung mit einer Konzentration von 10 mg/mL Fibrinogen in PBS
beschichtet. AnschlieBend werden 10 pL einer dem Versuch entsprechenden Zellsuspension
(siehe Tabelle 13-Tabelle 14) mit Thrombin mit einer Aktivitat von 2,5 U/mL in PBS auf das
Scaffold pipettiert (Abbildung 48). Die besiedelten Scaffolds werden fur 30 min bei 37 °C im
Brutschrank inkubiert. Anschliefend werden die besiedelten Scaffolds in eine frische 24-
Wellplatte fiir Suspensionskulturen tberfihrt, um ein Auswachsen der Zellen vom Scaffold auf
die Plattenoberflaiche zu vermeiden, und 1mL frisches Zellkulturmedium (fir
Zusammensetzung siehe Abschnitt 8.3.3.2-8.3.3.5) hinzugeflgt. Die Kultivierung erfolgt bei
37 °C, 5% CO2 und 21% O..

Nach abgeschlossener Kultivierung werden die Zellen auf den Scaffolds durch Inkubation des
GeféBes in 4% PFA-L6sung fiur 30 min fixiert. Die Auswertung der Zellstrukturen auf den
Scaffolds erfolgt durch Fluoreszenzfarbung. Je nach Versuch werden Zellkerne, Zytoskelett und

Zell-Zell-Kontakte angeférbt (siehe Abschnitt Fluoreszenzfarbungen).

Scaffold-Besiedelung

Zellmischung (HUVECs/MSCs) in Zellkulturmedium mit
A Fibrinogen-L&sung B Thrombin-Lésung Wachstumsfaktoren
o &
0<‘J
Fibrinogen-Beschichtung Besiedelung Kultivierung

Abbildung 48: Ablauf der Scaffold- Besiedelung.

8.3.3.2 Erste Optimierung: Auswirkungen des Zellzahlverhaltnisses
Zur Optimierung des Zellzahlverhaltnisses werden HUVECs und MSCs in einem Verhaltnis
von 5:1, 2:3 und 1:5 angesiedelt und flr 14 Tage bei 37 C°, 21% O, und CO: kultiviert. Als
Zellkulturmedium wird eine Mischung aus 50% konditioniertem aMEM und 50% frischem,

basalem «MEM verwendet. Die entsprechenden Zellzahlen sind in Tabelle 13 dargestellt.
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Tabelle 13: Untersuchte Zellzahlverhéltnisses aus MSCs und GFP-HUVEC:s fur Scaffold-Besiedelung.

Verhéltnis HUVECs AD-hMSCs
5:1 250.000 50.000
2:3 100.000 150.000
1:5 50.000 250.000

8.3.3.3 Zweite Optimierung: Auswirkungen der Gesamtzellzahl und des
verwendeten Zellkulturmediums

Fur eine optimale Netzwerkbildung der Endothelzellen, werden verschiedene Kombinationen
aus AD-hMSCs und GFP-HUVECS bei der Besiedelung der Scaffolds untersucht. Verglichen
werden Zellzahl-Verhéltnisse von 5:1 und 3:2 mit einer unterschiedlichen Gesamtzellzahl. Die
untersuchten Kombinationen sind in Tabelle 14 dargestellt. Zusétzlich wurden diese
Zellzahlkombinationen mit zwei verschiedenen Zellkulturmedien getestet. Das erste
Zellkulturmedium besteht aus konditioniertem «MEM und basalem «MEM in einem Verhaltnis
von 1:1 (Medium A), das zweite aus konditioniertem aMEM und basalem EGM-2 (Medium B)

in einem Verhaltnis von 1:1.

Tabelle 14: Untersuchte Gesamtzellzahl-Kombinationen aus MSCs und GFP-HUVECs fir Scaffold-

Besiedelung.

Verhaltnis HUVECs AD-hMSCs
2:3 100.000 150.000
2:3 200.000 300.000

Die kultivierten Scaffolds werden an Tag 4, 7 und 14 hinsichtlich der gebildeten Netzwerke
mittels Fluoreszenzmikroskopie untersucht. Die Kultivierung erfolgt im Inkubator bei 37 °C,
5% COz und 21% Ox.

8.3.3.4 Diritte Optimierung: Verbesserung der Medienzusammensetzung
In dieser Versuchsreihe werden die Scaffolds mit einer Gesamtzellzahl von 250.000 Zellen im
Verhéltnis 2:3 (100.000 GFP-HUVECs/150.000 MSCs) besiedelt. Als Zellkulturmedium wird
einer 1:1 Mischung konditioniertem oMEM und basalem EGM-2 zusétzlich 2% frisches FKS
zugesetzt. Als Vergleich werden zusétzlich besiedelte Scaffolds mit voll supplementiertem
EGM-2 und frischem aMEM, ebenfalls im Verhaltnis 1:1 kultiviert.
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8.3.3.5 Optimierung der Medienzusammensetzung fur

Vaskularisierungsversuche auf besiedelten PDO-Scaffolds
Fur die Optimierung der Netzwerkbildung von Endothelzellen auf makroporésen PDO-
Scaffolds wird der Einfluss unterschiedlicher Wachstumsfaktoren im Zellkulturmedium
genauer analysiert. Die Zellen auf den Scaffolds (100.000 GFP-HUVECs/150.000 MSCs)
werden hierfur mit verschiedenen Zellkulturmedien bei 37 °C, 5% CO> und 21% O kultiviert.
Alle Medien enthalten 48,75% basales EGM-2 Medium, 48,75% basales tMEM, 2% HS und
0,5% Gentamycin. Zusatzlich werden die Wachstumsfaktoren VEGF, bFGF und Hydrocortison
in unterschiedlichen Konzentrationen zugesetzt. Der Anteil dieser Bestandteile ist in Tabelle
15 dargestelit.

Tabelle 15: Konzentration der zugesetzten Wachstumsfaktoren je verwendetem Zellkulturmedium.

Medium VEGF bFGF Hydrocortison
Medium 1 10 ng/mL 10 ng/mL 0 ng/mL
Medium 2 10 ng/mL 10 ng/mL 20 ng/mL
Medium 3 20 ng/mL 20 ng/mL 0 ng/mL
Medium 4 20 ng/mL 20 ng/mL 20 ng/mL

Alle Versuche werden in drei unabhéngigen Kultivierungen mit drei Scaffolds je Medium

durchgefuhrt.

8.3.3.6 Quantifizierung der Netzwerkstruktur auf den besiedelten PDO-Scaffolds
Die Analyse der Auswirkungen der verschiedenen Konzentration der Wachstumsfaktoren
VEGF, bFGF und Hydrocortison erfolgt durch Quantifizierung der Netzwerkstrukturen. Zu
diesem Zweck werden die Scaffolds mittels Konfokalmikroskopie untersucht. Es werden zu
jedem untersuchten Scaffold Z-Stapel erstellt. Der Abstand der einzelnen Bilder betragt 2 um
uber eine Gesamtdistanz von 200 um. Aus jedem Z-Stapel wird ein einzelnes Bild durch Z-
Projektion erstellt. Diese Bilder werden mit der Software Graphic-Analyzer bearbeitet, um eine
Maske zu erstellen, welche die Hintergrund-Fluoreszenz ausblendet. Folgende Parameter
werden dafir verwendet: Closing 11, Threshold 38-70 je nach Fluoreszenzintensitat.

AnschlieBend werden die Masken auf die Z-Projektion gelegt und Gberprift, ob die Maske alle
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Bereiche korrekt erfasst. Sind UnregelmaRigkeiten aufgrund flieRender Ubergange oder sehr

schwacher Fluoreszenz zu erkennen, werden diese manuell angepasst.

Die Quantifizierung der Netzwerkstrukturen erfolgt mit der Software AngioTool. Hierbei
werden folgende Parameter verwendet: Low Threshold 15, High Threshold 255, Vessel
Thickness 5-24, Scaling Factor 1. Die Parameter mussen aufgrund einer starken Variation in
der Netzwerkausdehnung (GefaRdicke) teilweise individuell angepasst werden. Aus dem
Ergebnis werden die Werte flir die Gesamtnetzwerkflache, die Gesamtlange der Netzwerke und
die Anzahl der Verzweigungen miteinander verglichen und statistisch ausgewertet (siehe
Abschnitt 8.3.3.7).

8.3.3.7 Statistische Analyse der Netzwerk-Quantifizierung
Fur eine statische Auswertung der Auswirkung der verschiedenen Wachstumsfaktor-
Konzentrationen auf die Netzwerkbildung werden sechs Bilder aus den drei unabhangigen
Kultivierungen je verwendetem Medium ausgewertet (siehe Abschnitt Analyse der Scaffold-
Besiedelungen und Quantifizierung der Netzwerkstruktur auf den besiedelten PDO-Scaffolds).
Die statistische Analyse wird mit dem Programm XL-Stat durchgefiihrt. Zuerst werden der
Shapiro-Wilk-Test und der Levene-Test flr die Analyse der Normalverteilung der Werte und
der Varianzhomogenitat durchgefihrt. Im Anschluss wird eine ANOVA gefolgt von einem

Tukey-Test fur einen paarweisen Vergleich mit p = 0,05 und p = 0,01 durchgefihrt.

Zusatzlich wird ein paarweiser Vergleich der mit Medium 4 kultivierten Scaffolds durchgefiihrt,
um zu untersuchen, welche Auswirkungen die Verwendung von kommerziell erhéltlichem
Fibrinogen im Vergleich zu dem Fibrinogen aus Kryoprézipitation hat. Hierfur wird ein Mann-
Whitney U-Test mit p = 0,05 und p = 0,01 durchgefihrt.

8.3.3.8 Verifikation des Lumens innerhalb der gebildeten Netzwerkstrukturen
Fur eine erfolgreiche Vaskularisierung eines Scaffolds ist es entscheidend, dass sich innerhalb
der Netzwerkstrukturen ein Lumen nachweisen lasst. Der Nachweis des Lumens erfolgt durch
Zugabe von 0,5 mg/mL Dextran (10 kDa), welches mit TexasRed, einem Fluoreszenzfarbstoff,
markiert ist, in das Zellkulturmedium an Tag 6 der Kultivierung. Nach weiteren 24 h werden
die Scaffolds fur 10 min mit PBS-Puffer gewaschen, anschlieBend mit 4% PFA fir 30 min
fixiert und noch einmal mit PBS-Puffer gewaschen. Die Auswertung erfolgt mittels
Konfokalmikroskopie bei einer Wellenldnge von 532 nm. Der rote Farbstoff sollte innerhalb
der Netzwerkstrukturen erkennbar sein. Dies kann durch 3D-Projektion eines Z-Stapels gezeigt

werden.
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8.3.4 Kultivierung im Bioreaktorsystem

8.3.4.1 Neubesiedelung eines dezellularisierten Geféles eines Schweines im
Bioreaktorsystem

Das dezellularisierte Schweine-Gefal} (biotrics bioimplants AG, Berlin) wird nach Fixierung
mit sterilem Nahtmaterial in der zentralen Bioreaktorkammer (siehe Abschnitt: Verwendete
Test-GefaRstrukturen) im Bioreaktorsystem besiedelt. Die zentrale Bioreaktorkammer wird zu
diesem Zweck auf einer Seite mittels Schlauchklemmen verschlossen und vertikal fixiert. Flr
die Besiedelung werden 26 mL einer Zellsuspension (HUVECs in EGM-2) mit einer
Konzentration von 0,5*1076 Zellen/mL durch die Ttlle des inneren Kreislaufs in das Schweine-
Gefal} eingefullt (1*1075 Zellen/cm?). Parallel wird Zellkulturmedium durch die Tille des
auleren Kreislaufs in die duBere Kammer eingeftllt. Nach erfolgtem Befullen werden die
Schléuche des inneren und des &ufReren Kreislaufs an die Oberseite angeschlossen. Beide
Schl&uche werden ebenfalls abgeklemmt und die Kammer in horizontaler Position im Inkubator
gelagert. Das Anwachsen der Zellen erfolgt innerhalb der ersten 6h bei einer
Rotationsgeschwindigkeit der Bioreaktorkammer von 5 rpm. Nach diesem Zeitraum wird das
Medium durch Anschalten der Zentrifugalpumpen bei minimaler Geschwindigkeit gewechselt.
Nach dem Austausch werden die Pumpen erneut abgeschaltet und das GefaR flr weitere 18 h
mit 5 rpm rotiert. Nach Ablauf der 18 h wird der Volumenstrom gestartet (siehe Abschnitt
8.3.4.2).

8.3.4.2 Kultivierung im Bioreaktorsystem
Die Kultivierung des Schweine-GeféaRes erfolgt im Bioreaktorsystem nach abgeschlossener
Besiedelung (siehe Abschnitt 8.3.4.1 Besiedelung des Gefalles im Bioreaktorsystem) mit einer
konstanten Flussrate von 50 mL/min, einer Rotation von 5 rpm, einer CO,-Séttigung von 5%
und einer Temperatur von 37°C. Die Flussrate erzeugt einen Scherstress von unter 0,5 dyn/cm?,
somit kann die Kultivierung als quasi-statisch angesehen werden.

Nach abgeschlossener Kultivierung werden die Zellen auf dem Gefal3 durch Inkubation des
GeféRes in 4% PFA-L6sung fir 30 min fixiert. Anschliefend wird das Gefall mit PBS-Puffer

gewaschen und bis zur weiteren Analyse in PBS-Puffer im Kiihlschrank gelagert.

8.3.4.3 Uberprufung der Sterilitat des Zellkulturmediums nach Kultivierung im
Bioreaktorsystem
Fur die Uberpriifung des Zellkulturmediums auf eine bakterielle Kontamination nach der
Kultivierung des Schweine-GefaRes im Bioreaktorsystem wird eine aus dem Mediumreservoir
des inneren Kreislaufs des Bioreaktorsysstems Probe nach Abschluss der Kultivierung steril
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entnommenes Medium (10 mL) untersucht. Die Analyse erfolgt mittels qPCR unter
Verwendung des Microsart RESEARCH Bacteria Kits von Sartorius Stedim gemal der
Betriebsanweisung des Herstellers.

8.3.4.4 Analyse der inneren GefaRoberflache des re-zellularisierten GefaRes nach
Kultivierung im Bioreaktor

Nach erfolgter Neubesiedelung des Schweine-Gefalles und Kultivierung im Bioreaktorsystem

wird die innere Oberflache des GefaRes mittels Paraffinschnitten und Fluoreszenzfarbungen

analysiert.

8.3.4.4.1 Paraffinschnitte und H&E-Farbung
Fur die Paraffinschnitte werden zwei 5 mm breite Ringe aus dem tubuldren Schweine-Gefal}
ausgeschnitten und vorbereitet. Ein Ring wird aus der Mitte des GefaRes aus einem mit Zellen
besiedelten Abschnitt geschnitten, als Vergleich wird ein zweiter Ring vom Ende des Gefalies
geschnitten. Da das Gefal am Ende Uber den Tullen fixiert ist, sollten dort keine Zellen

vorhanden sein.

Nach Inkubation in 70% Ethanol wird das Gefalstiick in Xylol tberflhrt, bevor es paraffiniert
wird. Mittels eines Mikrotoms (2040 Autocut, Reichert-Jung, Deutschland) werden 5 um dicke
Schnitte prépariert und auf Glasobjekttrdgern gesammelt. Die Schnitte werden durch
Inkubation in verschiedenen Losungsmitteln in folgender Reihenfolge entwachst: Xylol 100%
(10 min), Xylol 100% (10 min), Ethanol 100% (3 min), Ethanol 100% (3 min), Ethanol 96%
(3 min), Ethanol 96% (3 min), Ethanol 70% (3 min), Ethanol 50% (3 min), dd. Wasser (3 min),
dd. Wasser (3 min). Fur die Farbung werden die Schnitte zuerst fiir 20 min in Hamatoxylin-
Losung modifiziert nach Gill 111 inkubiert, danach vorsichtig mit dd. Wasser und anschlie3end
mit Salzs&ure/Ethanol-Ldsung gewaschen. Vor der Eosin-Farbung werden die Schnitte noch
einmal mit dd. Wasser gewaschen. Die Féarbung erfolgt durch Inkubation fiir 2 min in Eosin-
Losung (1%). Zum Abschluss werden die Schnitte 1 min mit Ethanol (70%) gewaschen und
nach Inkubation in aufsteigender Alkoholreihe (vgl. oben, in umgekehrter Reihenfolge ab
Ethanol 70%) mit DPX eingedeckt.

8.3.4.4.2 Fluoreszenzfarbungen der inneren Gefal3oberflache
Die Analyse der Zellen auf der GefaRoberfliche erfolgt zusétzlich durch eine
Fluoreszenzfarbung. Hierbei sollen sowohl die Zell-Zell-Kontakte als auch die Konfluenz
untersucht werden. Aus dem mittleren Teil des Schweine-Geféalles wird ein Stick (5x5 mm)

heraus geschnitten. Das Gefél3stlick wird vorsichtig so prapariert, dass die drei Schichten der
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GeféBwand aufgetrennt werden. Die innere Schicht der GefédBwand (Tunica intima) wird
vorsichtig zur Sichtbarmachung der Zellkerne, des Zytoskeletts und der Zell-Zell-Kontakte
gefarbt (siehe entsprechende Abschnitte unter 8.3.5 Fluoreszenzfarbungen).

8.3.5 Fluoreszenzfarbungen
Nach erfolgter Fixierung der Scaffolds oder Geféal3stucke werden diese zur Analyse mit
Fluoreszenzfarbstoffen gefarbt. Als Vorbereitung werden diese zur Permeabilisierung der
Zellmembranen fir 1 h in 0,1% Triton X in PBS-Puffer inkubiert und anschlieBend sechs Mal

mit PBS-Puffer gewaschen.

8.3.5.1 Zellkernfarbung
Die Farbung der Zellkerne erfolgt durch Inkubation der Scaffolds und GefaRstiicke in Hoechst
33342 20 mM in PBS-Puffer (1:2000) fir 10 min. Der Farbstoff bindet an die DNA im Zellkern.
AnschlieRend wird dreimal mit PBS-Puffer gewaschen. Die Fluoreszenz des Farbstoffs kann
bei einer Anregungswellenldnge von 355 nm und bei einer Emissionswellenlédnge von 465 nm

untersucht werden.

8.3.5.2 Farbung des Zytoskeletts
Das Zytoskelett der Zellen wird mit dem Farbstoff Phalloidin-iFluor 555 gefarbt. Dieses
Konjugat bindet an das Aktin des Zytoskeletts der Zellen. Die Féarbung erfolgt durch Inkubation
in Phalloidin-iFluor 555 in PBS-Puffer (1:1000) mit 1% BSA fir 1 h. Anschlielend wird das
gefarbte Objekt dreimal mit PBS-Puffer gewaschen. Die Fluoreszenz des Farbstoffs kann bei
einer Anregungswellenlange von 556 nm und bei Emissionswellenlange von 574 nm untersucht

werden.

8.3.5.3 Farbung der Zell-Zell-Kontakte durch Markierung von VE-Cadherin
Die Farbung von VE-Cadherin erfolgt mittels Immunofluoreszenz. Das Scaffold oder
GefaBstick wird zuerst mit einem Primar-Antikdrper (1:1000) in PBS-Puffer, welcher das VE-
Cadherin (Kaninchen Anti-VE-Cadherin) bindet, tber Nacht inkubiert. Nach der Inkubation
wird das Objekt dreimal mit PBS-Puffer gewaschen. Anschlielend wird das Objekt mit
Sekundér-Antikorper (1:2000) in PBS-Puffer, welcher mit einem Fluoreszenzfarbstoff
gekoppelt ist, fur 1 h inkubiert. Der Sekundar-Antikorper (Ziegen Anti-Kaninchen) bindet den
Primar-Antikorper. Zuletzt wird das Objekt sechs Mal mit PBS-Puffer gewaschen. Je nach
verwendetem Fluoreszenz-Farbstoff des Sekundar-Antikorpers erfolgt die Analyse bei einer

Anregungswellenldange von 555 nm und bei einer Emissionswellenldnge von 580 nm

141



Anhang

(AlexaFluor 555) oder bei einer Anregungswellenldnge von 495nm wund bei

Emissionswellenldnge von 518 nm (AlexaFluor 488).

8.3.6 Bioreaktor-Charakterisierung und Optimierung

8.3.6.1 Bioreaktoraufbau und Funktion
Fur die Herstellung von bioartifiziellen Gefal3prothesen wird in dieser Arbeit ein spezielles
Bioreaktorsystem verwendet und weiter entwickelt (Abbildung 49). Das System wird fiir die
Herstellung von Geféal3prothesen optimiert, um optimale (physiologische) Bedingungen
wahrend der Kultivierung zu erhalten und eine genaue Uberwachung dieser wihrend des

Prozesses zu ermdglichen.

Das Bioreaktorsystem besteht aus zwei Kreislaufen fur das Zellkulturmedium, welche an die
zentrale Bioreaktorkammer angeschlossen sind. Die zentrale Bioreaktorkammer enthalt das zu
kultivierende Gefall und kann wahrend der Kultivierung mit variabler Geschwindigkeit +/- 180°
rotiert werden, um Gravitationseffekte zu vermeiden. Im inneren Kreislauf flie3t das
Zellkulturmedium durch die zu kultivierende Gefal3prothese und erzeugt somit den fur die
Endothelialisierung notwendigen Scherstress auf der inneren GeféaRoberflache. Das
Zellkulturmedium, welches im &uRReren Kreislauf zirkuliert, umflieRt das Gefal in der zentralen
Bioreaktorkammer und simuliert somit das Interstitium. Zusétzlich wird das Gefal} von aulRen

mit den notwendigen Nahrstoffen versorgt.
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Abbildung 49: Schematischer Aufbau des Bioreaktorsystems. Das Bioreaktorsystem besteht aus einem inneren
(rot) und einen duleren (orange) Kreislauf zur Versorgung der Gefal3prothese. An den inneren Kreislauf ist ein
Drucksystem zur Erstellung eines Druckpulses angeschlossen. Ebenfalls ist eine FlieRinjektionsanalyse an die
Kreislaufe zur sterilen Entnahme und Analyse von Proben des Zellkulturmediums angeschlossen.

In beiden Kreisldufen wird das Zellkulturmedium mittels Zentrifugalpumpen transportiert. In

dem inneren Kreislauf ist zusétzlich zum Mediumreservoir (Volumen: 250 mL) noch eine
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Pulskammer (Volumen: 250 mL) integriert, welche an ein externes Prazisionsdrucksystem
angeschlossen ist. Zusétzlich zur erzeugten Basis-Flussrate kann ein Druckpuls erzeugt werden.
Durch den Anschluss des Drucksystems an das Mediumreservoir des inneren Kreislaufs kann
ebenfalls ein Gegendruck dort angelegt werden, somit kann der Gesamtdruck im System
individuell angepasst werden. Das Drucksystem kann einen Druck zwischen — 500 mbar bis
+ 500 mbar erzeugen. Vor und hinter der zentralen Bioreaktorkammer kann der Druck mittels
der im Kreislauf integrierten Sensoren gemessen werden. Die Flussrate des inneren Kreislaufs

wird mit einem Ultraschallsensor hinter der zentralen Bioreaktorkammer gemessen.

Abbildung 50: Aufgebautes Bioreaktorsystem.

Die Analyse metabolischer Parameter kann wahrend der Kultivierung ebenfalls durchgefuhrt
werden. Hierfur konnen durch eine FlieR-Injektions-Analyse (FIA) steril Proben entnommen

werden und analysiert werden.

8.3.6.2 Aufbau des FIA-Systems zur sterilen Entnahme von Proben wahrend der
Kultivierung

Das FIA-System wird zu Testzecken mit einer dynamischen Zellkultivierung von HUVECs auf

Flowslides, unter Verwendung eines speziellen Pumpsystems verbunden (siehe ,,Auswirkungen

dynamischer Kultivierung von endothelialen VVorlaufer-Zellen im Vergleich zu HUVECs auf

EZM-Protein®, Masterarbeit von Gresa Hasani). Mit dem FIA-System werden téglich je 500 pL

Probe steril aus dem Versuchsaufbau entnommen und in 1,5 mL Reaktionsgefalen gesammelt.

Die Proben werden bis zur Analyse bei -20 °C gelagert.
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Inkubator (37 °C, 21% O,, 5% CQ,)

[(
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Abbildung 51: Schematischer Aufbau der FIA (mit angeschlossenem Experiment zur Kultivierung von
HUVECs auf Flowslides unter dynamischen Bedingungen). Die FIA besteht aus zwei Ventilen und einer
Peristaltikpumpe. Uber Ventil A wird entweder die Probe oder eine Puffer-Lésung zum Reinigen der Schlduche
selektiert. Mit Ventil B wird diese Probe entweder in ein Abfall-Gefal oder in den Probenbehélter geleitet.

8.3.6.3 Verwendete Test-Gefalistrukturen
Fur die Charakterisierung des Bioreaktorsystems werden drei verschiedene Gefal3strukturen
verwendet, um zu analysieren, ob sich durch die abweichende Oberflachenstruktur und

Elastizitat Auswirkungen auf den resultierenden Druck und die Flussrate ergeben.

Als Standard wird ein Silikonschlauch (Abbildung 52A) verwendet. Dieser wird sowohl mit
einer 3D-gedruckten Réhre (Abbildung 52B), als auch mit einem dezellularisierten Gefal eines
Schweines (Abbildung 52C) verglichen. Alle Geféalstrukturen verfiigen Uber einen
Innendurchmesser von ca. 8 mm. Die Gefélle werden an den inneren Tillen der Deckel der
zentralen Bioreaktorkammer (Abbildung 52D) fixiert. Der Silikonschlauch und die 3D-
gedruckte Rohre kdnnen aufgrund ihrer geeigneten Elastizitdt ohne weitere Fixierungshilfe
befestigt werden. Das dezellularisierte Gefal3 eines Schweines wird aufgrund der sehr hohen

Elastizitat mittels Kabelbindern zusatzlich fixiert.

Eine dezellularisierte Arterie wird zusatzlich fir die Test-Besiedelung im Bioreaktorsystem
verwendet. Aufgrund der notwendigen Sterilitat wird in diesem Fall die Befestigung mittels

sterilem, chirurgischem Nahtmaterial durchgefihrt.
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Abbildung 52: An die Tullen der zentralen Bioreaktorkammer angeschlossene Gefal3-Teststrukturen und
zentrale Bioreaktorkammer. Zur Untersuchung der strémungsmechanischen Eigenschaften wurden
verschiedene Teststrukturen in die zentrale Bioreaktorkammer (D) eingesetzt. A: Silikonschlauch (ID = 8 mm);
B: 3D-gedruckte PLA-R6hre (ID = 8 mm); C: Dezellularisiertes Gefal eines Schweins (ID ~ 8 mm).

8.3.6.4 Erhohung der Viskositdt durch Zugabe von Methylcellulose und
Viskositatsmessungen

Die Viskositéat des verwendeten Mediums wird durch die Zugabe von Methylcellulose (MC)
angepasst, um bei gleichen Flussraten hoheren Scherstress im tubuléren Gefél3 erreichen zu
kénnen. Vor Verwendung wird die MC durch autoklavieren bei 121 °C und 2 bar fir 20 min
sterilisiert. Das Losen der MC im vorgewarmten Medium (37 °C) erfolgt unter Ruhren fir
mehrere Stunden. Anschlief’end wird die Suspension bis zum vollstandigen Ldsen der MC bei
4 °C gelagert.

Die Viskositat von Wasser, Zellkulturmedium (EGM-2) und Zellkulturmedium (EGM-2) mit
0,5%, 1%, 2% und 2,5% MC wird mit einem Rotationsviskosimeter (MCR 302) bestimmt. Alle
Proben und der Probenteller werden auf 37 °C vortemperiert. Zur Messung werden 670 pL
Probe auf den Probenteller aufgetragen. Um das Verdampfen der Probe wéhrend der Messung
zu verhindern, wird der Ring um den Probenteller mit Wasser gefillt und die Messsonde samt
Probe abgedeckt. Als Messsonde wird ein runder, planer Aufsatz mit einem Durchmesser von
39,980 mm (PP40) verwendet. Der Messspalt betrdgt 0,5 mm. Die Messungen werden bei
37 °C durchgefuhrt. Die Schubspannung wird fur die Scherrate 10-1000 1/s gemessen. ES
werden bei einer logarithmischen Steigung von 21,5 Pkt./dec 44 Messpunkte bestimmt. Die
Messdauer pro Punkt beginnt bei 100 s fir eine Scherrate von 10 1/s und endet bei 5 s fiir eine
Scherrate von 1000 1/s. Aus der Schubspannung kann die Viskositdt abhangig von der
Scherrate berechnet werden. Alle Messungen werden dreifach durchgefiihrt. Auf Basis der
Messwerte wird flr jede Losung ein nicht-Newtonsches Viskositatsmodell mit der folgenden
Formel in MS Excel berechnet.
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= m* max(y, Ymin)" 1)
mit der Viskositat y, der Scherrate y und dem unteren Scherratenlimit y,,,;,.

8.3.6.5 Messung der Verweilzeitverteilung
Damit potentielle Verwirbelungen und Totraume innerhalb der zentralen Bioreaktorkammer im
inneren Kreislauf identifiziert werden kdnnen, wird die Messung der Verweilzeit eines Tracers
durchgefiihrt. Fur die Messung wird oberhalb der zentralen Bioreaktorkammer kurz hinter der
Pulskammer der Tracer tber ein T-Verbindungsstiick und eine angeschlossene 1 mL Spritze
mit einem Dirac-StoR injiziert. Als Tracer wird je Messung 1 mL einer Uracil-Lésung mit einer
Konzentration von 200 ppm verwendet. Hinter der zentralen Bioreaktorkammer wird die
Absorption mit einem Genesys 10S UV-Vis Spektrophotometer fur bis zu 90 s bei 254 nm
gemessen. Die gemessenen Verweilzeitverteilungen E(t) werden anschlieBend normiert auf die

Gesamtflache des jeweiligen Integrals.

C — Gy D
E(t) = —= =1
( ) fo [Ct - CO]dt

Aus der normierten Verweilzeitverteilung E(t) wird die Verweilzeitsummenkurve H(t)

berechnet.

t
H(t) = J E(tNdt' <1 2
0

Mit Hilfe der Verweilzeitsummenkurve H(t) erhdlt man die mittlere VVerweilzeit t nach:

_ ® 3
t= j tH(t) dt )

0
Das bedeutet, die mittlere Verweilzeit kann durch Bestimmung der Flache zwischen

Verweilzeitsummenkurve und Ordinate bestimmt werden.

Die Messungen werden mit Wasser als Medium bei unterschiedlichen Flussraten von
50 mL/min, 100 mL/min  und 200 mL/min  durchgefiihrt.  Zusatzlich wird die
Verweilzeitverteilung fur eine 1% Methylcellulose-L&sung bei 200 mL/min gemessen.

8.3.6.6 Messung von Druck und Volumenstrom
Um einen Zusammenhang zwischen der Druckdifferenz zwischen Pulskammer und
Mediumreservoir und der resultierenden Flussrate herzustellen, werden feste Druckdifferenzen

mit dem Drucksystem eingestellt und die Flussrate mittels Ultraschallsensor gemessen. Dabei
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wird als Test-Medium Wasser verwendet und zusatzlich mit Wasser mit 0,5% Methylcellulose
und Wasser mit 1% Methylcellulose verglichen. Zur Vorbereitung der Messung wird das
Druckgefal vollstandig geftllt und die Zentrifugalpumpe anschlielend gestoppt. Bei Beginn
der Messung von Druck und Flussrate wird die Druckdifferenz mittels des Drucksystems
zwischen Pulskammer und Mediumreservoir eingestellt. Die Messung wird solange
durchgefihrt, bis eine konstante Flussrate tber einen Zeitraum von 5 Sekunden erkennbar ist.
Die Messungen werden fiir Druckdifferenzen zwischen 25 mbar bis 250 mbar durchgefiihrt, da
das gesamte Flussigkeitsvolumen der Pulskammer bei einer hoheren Druckdifferenz vor
Einstellung einer konstanten Flussrate aufgebraucht ist. Der Basisdruck wird durch Anlegen
eines identischen Druckes im Mediumreservoir und in der Pulskammer zwischen O mbar,
50 mbar und 100 mbar variiert. Zusatzlich wird fur jedes Medium die Flussrate bei einem Druck
von 500 mbar sowie und laufender Zentrifugalpumpe bestimmt. Jede Messung wird dreifach

durchgefuhrt. Alle Messungen werden bei 37 °C durchgefihrt.

8.3.6.7 Erzeugung exemplarischer Druckpulse
Mittels des Drucksystems kann wéahrend der Kultivierung ein pulsatiles Druckprofil erzeugt
werden, um einen pulsatilen Volumenstrom zu erzeugen. Als Beispiele werden ein niedriges,
ein mittleres und ein hohes Druckprofil eingestellt. Die Druckpulse werden mit folgender

Formel eingestellt:

Pruiskammer = ((sint) + 0.632 * sin(2t) + 0.296 * sin(3t) + 0.222 * sin(4t) 4)
+ 0.148 * sin(5t) + 0.118 * sin(6t)) * 15) + x)

Die erzeugten exemplarischen Druckprofile (siehe Tabelle 16 fiir Parameter) entsprechen einem
normalen (120/80 mm/Hg), einem hypotonischen (80/40 mbar) und einem hypertonischen
(200/130 mbar) Druck im menschlichen Koérper. Um potentielle Unterschiede im Druckprofil
abhangig von der verwendeten GefaBstruktur zu identifizieren, werden verschiedene
Gefalistrukturen (siehe Abschnitt Verwendete Test-GefaRstrukturen) in die zentrale
Bioreaktorkammer eingesetzt und der resultierende Druck und Volumenstrom beim Anlegen

des hohen Druckprofils analysiert. Jede Messung wird dreifach bei 37°C durchgefihrt.
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Tabelle 16: Parameter zur Erzeugung exemplarischer Druckpulse mittels Formel 4
(Abschnitt 8.3.6.7)

Druckprofil Parameter x Druck im Mediumreservoir
[mbar]
Mittleres Druckprofil 130 60
Hohes Druckprofil 240 60
Niedriges Druckprofil 65 35

8.3.6.8 CFD-Simulation zur Abschatzung des Scherstresses auf der inneren
Gefalloberflache

Die korrekte Abschétzung des Scherstresses ist ein wichtiger Parameter fiir die erfolgreiche

Endothelialisierung einer GeféaBprothese. Um den Scherstress im Bioreaktorsystem

abzuschatzen, wird eine CFD-Simulation in Comsol Multiphysics erstellt. Das Single-Phase

Fluid Flow-Interface von Comsol Multiphysics basiert auf den Navier-Stokes-Gleichungen.

Diese beschreiben die Strémung von Fluiden.

aa—p+V*(pu)=O ®)

d
pa—ltl+p(u*V)u=V*[—p1+T]+F ©)

c(aT+( V)T) Wrq) +1:5—LF (ap+( +\7))+ 0
—_ * = — * - —

Pip\ge T Ve Tarl \ar T p)+Q
Die Masseerhaltung ist in Gleichung (5) formuliert, die Impulserhaltung in Gleichung (6) und
die Energieerhaltung in Gleichung (7). Dabei ist p der Druck, F die Volumenkraft, Cp die
spezifische Warmekapazitat, T die absolute Temperatur, q der Wéarmestrom, Q enthalt die

Waérmequelle und S ist der Tensor der Dehnrate.

Als Basis wird eine 2D-achsensymmetrische Geometrie mit einem physikalischen Modell fir
laminaren Fluss verwendet. Die erstellte Geometrie bildet das Fluidvolumen im inneren
Kreislauf der zentralen Bioreaktorkammer bei einem Gefal} mit einem Radius von 4 mm ab.

Als Viskositatsmodell werden die Parameter der zuvor berechneten nicht-newtonschen
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Viskositdtsmodelle (siehe Abschnitt Erhéhung der Viskositdt durch Zugabe von
Methylcellulose und Viskositatsmessungen) verwendet. Zur Zerlegung der Geometrie in
kleinere Untereinheiten bei der Berechnung wird die Einstellung ,,feiner verwendet. Als
Randbedingung fur das Fluid an der GefiBwand wird ,kein gleiten* gesetzt. Damit ist die
Flussgeschwindigkeit an der Wand 0. Bei der Berechnung des Scherstresses fir einen
konstanten Wert wird eine stationare Studie durchgefihrt, bei der Berechnung fur ein pulsatiles
Flussprofil wird eine zeitabh&ngige Studie (Intervall = 0,1 s), basierend auf den gemessenen
Werten der Flussrate tber einen Zeitraum von 12 s, durchgefihrt. Der Scherstress auf der
inneren Oberflache wird fur jeden berechneten Zeitpunkt Uber den mittleren Bereich des

Geféles gemittelt.
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Abbildung 4: Ausbildung des Lumens in Kapillargefallen. Das Lumen in den
KapillargefaRen erfolgt durch die Bildung einer negativen Ladung an den Glykoproteinen auf
der apikalen Seite der ENdothelzellen. ..........coooiiiiiiice e 9
Abbildung 5: Scaffold-Degradation und Geweberegeneration. Nach der Herstellung des
Gewebekonstruktes wird der Grofteil der mechanischen Stabilitat durch das Polymer-Scaffold
getragen. Durch die Reifung des Gewebes nimmt dessen mechanische Stabilitdt zu und das
Gewebe (ibernimmt die Funktion des Polymers. Modifiziert nach van Lith und Ameer (van Lith
UNG AMEET 2011). ..ttt bbbttt et b e bbbt e 14
Abbildung 6: Ubersichtsaufnahmen und mikroskopische Aufnahmen der mittels 3D-
Druck und Salzlaugung hergestellten Scaffolds. Fir einen initialen Vergleich der Scaffold-
Strukturen wurden Ubersichtsaufnahmen der 3D-gedruckten Scaffolds (oben links, mittig
rechts) und der durch Salzlaugung hergestellten Scaffolds (unten links) sowie mikroskopische
Aufnahmen der 3D-gedruckten Scaffolds (oben rechts) und der durch Salzlaugung hergestellten
Scaffolds (unten rechts) gEMACKT..........ccooiiiieiece e 27
Abbildung 7: Ergebnisse der CTB-Tests zur Untersuchung der Biokompatibilitat der
PDO-Scaffolds. Fir die Untersuchung der Biokompatibilitat der PDO-Scaffolds wurde jeweils
ein Extrakt durch Inkubation des PDO-Filaments und der mittels Salzlaugung hergestellten
Scaffolds in Zellkulturmedium bei 37 °C gewonnen. Die Zellen wurden fiir 24 h mit dem
Extrakt inkubiert und anschlieRend der Umsatz von Resazurin zu Resorufin im Vergleich zu
einer unbehandelten Probe bestimmt. Dargestellt sind die Mittelwerte und die
StandardabWEIChUNG. .....ooei e 28
Abbildung 8: Hergestellte Testkdrper fur die Analyse der mechanischen Eigenschaften
der PDO-Scaffolds. Fur die Analyse der mechanischen Eigenschaften wurden Testkorper nach
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DIN EN ISO 527-2:2012 vom Typ 1BB mittels 3D-Druck (links) mit einem Aufftllgrad von
25% und vom Typ 1BA mittels Salzlaugung (rechts) hergestellt. ............ccooveviiiiiiinieiinnnene, 29
Abbildung 9: Erste Besiedelungsversuche mit den hergestellten Scaffolds. Zur Testung der
Scaffolds fur das Tissue Engineering wurden sowohl durch Salzlaugung hergestellte Scaffolds
(oben) als auch 3D-gedruckte Scaffolds (unten) mit 250.000 HUVECs und 50.000 MSCs
besiedelt und fur 14 Tage bei 37 °C, 21% O, und 5% CO: inkubiert. Die Bilder zeigen
Fluoreszenzmikroskopie-Aufnahmen der Scaffolds. Die Zellkerne wurden mit Hoechst 33342
gefarbt (blau), das Zytoskelett mit Phalloidin-iFluor 555 (rot)..........cccccvvevieiieiieieece e, 30
Abbildung 10: Vergleich der Oberflachenstruktur poréser PDO-Scaffolds vor und nach
Inkubation in PBS-Puffer fur vier Wochen. Die Scaffolds wurden fur vier Wochen bei 37 °C
im Inkubator in PBS-Puffer inkubiert. Vor und nach der Inkubation wurde die
Oberflachenstruktur der Scaffolds mittels Phasenkontrastmikroskopie dokumentiert............. 31
Abbildung 11: uCt-Aufnahmen eines porésen PDO-Scaffolds vor und nach Inkubation in
PBS-Puffer fir vier Wochen und rekonstruierte Geometrie. Die innere Struktur der pordsen
PDO-Scaffolds wurde mittels uCT vor und nach Inkubation in PBS-Puffer flr vier Wochen bei
37 °C untersucht. Die Abbildung zeigt je einen Querschnitt durch das Scaffold vor und nach
Inkubation sowie eine rekonstruierte 3D-GEOMELIIE. ........coccvriiirieiieierese e, 32
Abbildung 12: Prozentualer Gewichtsverlust der pordsen PDO-Scaffolds nach Inkubation
in PBS-Puffer. Fir die Analyse der Degradation der porésen PDO-Scaffolds wurden diese beli
37 °C in PBS inkubiert und der prozentuale Gewichtsverlust an verschiedenen Zeitpunkten
0TSy 1101 01 PSSR 33
Abbildung 13: Instabile, porése PDO-Scaffolds nach Inkubation in PBS-Puffer langer als
4 Wochen. Bei einer Inkubation l&nger als 4 Wochen in PBS-Puffer bei 37 °C wurden die
Scaffolds instabil und zerfielen bei Berlhrung. .........cccooeiieiiiiiiic i, 33
Abbildung 14: Ergebnisse der mittels Nanoindentation ermittelten Werte fir den
effektiven Young's Modulus. Vier verschiedene Scaffolds wurden mittels Nanoindentation
untersucht. Ein pordses PDO-Scaffold, ein zusétzlich mit Fibrin beschichtetes, pordses PDO-
Scaffold und zwei mit Zellen besiedelte, mit Fibrin beschichtete, pordse PDO-Scaffolds (eines

nach einem Tag Inkubation und eines nach 28 Tagen Inkubation bei 37 °C, 21% O und 5%
Abbildung 15: Ubersichtsaufnahme besiedelter Scaffolds nach sieben und 28 Tagen

Inkubation. Die Scaffolds wurden mit 100.000 HUVECs und 150.000 MSCs besiedelt und bei
37 °C, 21% O2 und 5% O2 fiir 7 und 28 Tage iNKUbIert. ..........cccccoviviiiie e 35
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Abbildung 16: Ergebnisse der SDS-PAGE und des Western Blot zur Analyse des mittels
Kryoprazipitation isolierten Proteinprazipitats aus Leukozyten-reduziertem Blutplasma.
Das aus Leukozyten-reduziertem Blutplasma durch Kryoprazipitation gewonnene
Proteinprézipitat wurde zuerst mit einer SDS-PAGE mit sowohl nicht-reduzierendem (A) und
reduzierendem (B) Probenpuffer untersucht. Im zweiten Schritt wurde ein Western Blot zum
Nachweis der Fibrinogen-a-Kette (C) durchgefuhrt. Untersucht wurden jeweils eine Probe von
kommerziell erhéltlichem Fibrinogen (1) und das selbst gewonnene Proteinprazipitat vor (2)
und nach (3) Dialyse mit einem MWCO vONn 100 KDa. ........ccccceiveieiiieiienieeie e 37
Abbildung 17: Optimierung des Zellzahlverhaltnisses. Fir die Optimierung des
Zellzahlverhaltnisses wurden HUVECs und MSCs im Verhdltnis 50.000/250.000 (1: 5),
100.000/150.000 (2:3) und 250.000/50.000 (5:1) auf den Scaffolds angesiedelt und fir 14 Tage
mit 50% konditioniertem oMEM und 50% frischen, basalem o«MEM kultiviert. Die Bilder
zeigen fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen der GFP exprimierenden HUVECs nach zehn
UNd 14 Tagen KUIIVIEIUNG. ..cc.oiiiiiieee e 40
Abbildung 18: Auswirkungen der Zugabe von frischem HS zum konditionierten
Zellkulturmedium im Vergleich zu frischem, voll supplementiertem Zellkulturmedium.
Die Auswirkungen der Zugabe von 2% frischem HS zum Zellkulturmedium aus
konditioniertem «MEM und basalem EGM-2 im Vergleich zu einer 1:1 Mischung aus frischem
oMEM und voll supplementiertem EGM-2 wurde nach Kultivierung von 100.000 HUVECs
und 150.000 MSCs auf porosen PDO-Scaffolds untersucht. Die Bilder zeigen
fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen der GFP exprimierenden HUVECs nach sieben Tagen
KURTIVIBIUNG. .ttt b bbbt 42
Abbildung 19: Bedeutung der MSCs fir die Netzwerkbildung von HUVECSs auf pordsen
PDO-Scaffolds. Zur Untersuchung der Bedeutung von MSCs fir die Netzwerkbildung von
HUVECs auf porésen PDO-Scaffolds wurden entweder nur HUVECSs oder eine Kokultur aus
HUVECSs und MSCs auf die Scaffolds angesiedelt (100.000 HUVECs/150.000 MSCs) und fr
sieben Tage kultiviert. Als Zellkulturmedium wurde o-MEM/EGM-2 (1:1) mit 2% HS,
10 ng/mL VEGF und 10 ng/mL bFGF verwendet. A: HUVECs in Kokultur mit MSCs,
Ubersichtsaufnahme. B: HUVECs in Monokultur, Ubersichtaufnahme. C: HUVECs in
Kokultur mit MSCs, Detailaufnahme, Zellkerne sind zusétzlich mit Hoechst 33342 gefarbt. 44
Abbildung 20: Aufnahme eines Paraffinschnittes durch ein mit HUVECs und MSCs
besiedeltes PDO-Scaffold. Das Scaffold wurde mit HUVECs und MSCs in einem Verhéltnis
von 2:3 besiedelt. Die Kultivierung erfolgte fur sieben Tage bei 37 °C, 21% O und 5% COs,.

Das Bild zeigt eine Phasenkontrast-Aufnahme eines 5 um Paraffinschnittes. ........................ 44
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Abbildung 21: Scaffold-Bewuchs und Netzwerkbildung nach Besiedelung ohne
Fibrinbeschichtung nach sechs Tagen in Kultur. HUVECs und MSCs wurden in einem
Verhéltnis von 2:3 (100.000:150.000) auf den Scaffolds angesiedelt und fiir sechs Tage
kultiviert. Wahrend der Besiedelung wurde auf die Beschichtung der Scaffolds mit Fibrin
(V=] 74 [0 1 (] PSSR TRURUSURPPTRIN 45
Abbildung 22: Zeitlicher Verlauf der Netzwerkbildung von HUVECs auf porésen PDO-
Scaffolds. Die HUVECs wurden in Ko-Kultur mit MSCs (100.000/150.000 Zellen) auf
porésen, mit Fibrin beschichteten PDO-Scaffolds flir sieben Tage kultiviert. Als
Zellkulturmedium wurde a-MEM/EGM-2 (1:1) mit 2% HS, 10 ng/mL VEGF und 10 ng/mL
0] CT V=T V= o o L) OSSPSR 46
Abbildung 23: Netzwerkbildung auf Scaffolds nach Kultivierung mit Zellkulturmedien
mit unterschiedlicher Konzentration an Wachstumsfaktoren. Die HUVECSs in Kokultur mit
MSCs wurden auf den pordsen PDO-Scaffolds fir sieben Tage Kkultiviert. Das
Zellkulturmedium wurde mit unterschiedlichen Konzentrationen von VEGF, bFGF und
Hydrocortison  versetzt. Verwendet wurden die Konzentrationen 10/10/0 ng/mL
(VEGF/bFGF/Hydrocortison; Medium 1), 10/10/20 ng/mL (Medium 2), 20/20/0 ng/mL
(Medium 3) und 20/20/20 ng/ML (Medium 4)........ccoviiiiieie e 47
Abbildung 24: Ablauf der Netzwerkanalyse mit anschlieBender AngioTool-Auswertung.
Die Auswertung der Netzwerkstrukturen der HUVECs auf den pordsen PDO-Scaffolds wurde
in vier Schritten durchgefuhrt. A: Aufnahme von konfokalen Fluoreszenzbildern. B: Erstellung

einer Uberlagerung der Einzelbilder. C: Erstellung einer Maske. D: Analyse mit AngioTool.

Abbildung 25: Ergebnisse der Netzwerkanalyse mittels AngioTool. Die Auswirkungen der
Konzentration der Wachstumsfaktoren VEGF, bFGF und Hydrocortison im Zellkulturmedium
wurden nach sieben Tagen Kultivierung von 100.000 HUVECs und 150.000 MSCs auf porésen
PDO-Scaffolds mittels AngioTool analysiert. Untersucht wurden: Medium 1 mit 10 ng/mL
VEGF und bFGF, Medium 2 mit 10 ng/mL VEGF und bFGF und 20 ng/mL Hydrocortison,
Medium 3 mit 20 ng/mL VEGF und bFGF und Medium 4 mit 20 ng/mL VEGF und bFGF und
20 ng/mL  Hydrocortison. Ebenfalls wurde die Auswirkung der Verwendung von
Kryoprézipitat in Kombination mit Medium 4 im Vergleich zu kommerziell erhaltlichem
FIDIINOGEN UNTEISUCKL. ......iiiiiiiicee bbbttt 49
Abbildung 26: Vergleich der Netzwerkbildung auf PDO-Scaffolds nach Beschichtung mit
kommerziell erhaltlichem Fibrinogen oder Kryoprazipitat und Abschatzung des

Abstandes der einzelnen Strange. Die Auswirkung der Verwendung von Kryoprazipitat mit
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Medium 4 (B) im Vergleich zu kommerziell erhaltlichem Fibrinogen (A) auf die
Netzwerkbildung von HUVECs in Kokultur mit MSCs (100.000:150:000) wurde nach sieben
Tagen Kaultivierung untersucht. Zusétzlich wurde eine Abschdtzung des Abstandes der
einzelnen Strénge in der Projektion VOrgenOMMEN. .......c.cccveieeiieiieerieeieseesieesieseesreeneesseesnens 50
Abbildung 27: Verifikation des Lumens innerhalb der Netzwerkstrukturen mit Hilfe
eines Dextran-Assays. Das Bild (eine 2D-Projektion eines z-Stapels) zeigt beispielhaft einen
Ausschnitt der Netzwerkstrukturen (GFP-HUVECSs, grin) auf einem Scaffold nach sieben
Tagen Kultivierung. Von Tag sechs auf Tag sieben wurde fluoreszenzmarkiertes Dextran
(Texas red, rot) zum Medium (hier Medium 4, siehe Abschnitt 8.3.3.5) hinzugefiigt. Rechts und
unterhalb der Projektion sind jeweils die Seitenansichten des z-Stapels entlang der gelben
Linien dargeStellt. ... ..o s 51
Abbildung 28: Foto des aufgebauten inneren Kreislaufs des Bioreaktorsystems. Das Foto
zeigt den aufgebauten inneren Kreislauf des Bioreaktorsystems im Inkubator. ...................... 53
Abbildung 29: Drucksensoren und Ultraschall-Flusssensor. A: Mit dem Bioreaktorsystem
verbundene Drucksensoren. B: Ultraschall-FIUSSSENSOr. ..........ccocviiiieiiiiiiicneeeeeeees 53
Abbildung 30: Graphische Darstellung der Viskositatswerte fur die verschiedenen EGM-
2/MC-Lo6sungen und der darauf basierenden Potenzgesetz-Modelle flir Nicht-Newtonsche
Fluide. Fir EGM-2, EGM-2 mit 0,5% MC, EGM-2 mit 1% MC, EGM-2 mit 2% und EGM-2
mit 2,5% MC wurde die Schubspannung bei Scherraten zwischen 5 bis 1000 1/s gemessen und
die dynamische Viskositdt berechnet. Auf Basis der Messwerte wurde jeweils ein
PotenzgesetZmodell ANGEPASSL. .......ccviiieeiece et e 54
Abbildung 31: Normierte Verweilzeitverteilung und mittlere Verweilzeit bei
unterschiedlicher Flussrate mit gleicher Viskositat und unterschiedlicher Viskositat mit
gleicher Flussrate. Die Verweilzeitverteilung wurde im ersten Versuch bei Flussraten von
50 mL/min (schwarz), 100 mL/min (rot) und 200 mL/min (blau) gemessen (oben). Im zweiten
Versuch wurde die Verweilzeitverteilung von Wasser (schwarz) und Wasser mit 1% MC (rot)
bei einer Flussrate von 200 mL/min verglichen (unten). Aus den Absorptionskurven wurde
jeweils die auf die Flache der Kurve normierte Verweilzeitverteilung berechnet und
anschlielend die mittlere Verweilzeit bestimmit. ..o, 56
Abbildung 32: Graphische Darstellung der aus einer unterschiedlichen Druckdifferenz
resultierenden Flussrate fur Fluide mit unterschiedlicher Viskositat. Fur die drei Fluide
Wasser, Wasser mit 0,5% MC und Wasser 1% MC wurde die aus verschiedenen
Druckdifferenzen resultierende Flussrate gemessen. Hierfir wurden Druckdifferenzen bis

250 mbar analysiert. Zusétzlich wurde der Basisdruck im System 50 und 100 mbar erhéht. . 57
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Abbildung 33: Exemplarische Druckprofile, die im Bioreaktorsystem angelegt werden
konnen. Die drei exemplarisch erstellten Druckprofile représentieren ein hypotonisches
(80/40 mmHg), ein normales (120/80 mmHg) und ein hypertonisches (200/130 mmHQ)
310103 0] £ ] 1 SO 58
Abbildung 34: Vergleich des hypertonischen Druckprofils bei unterschiedlichen
Gefalstrukturen. Der Druck und die Flussrate beim Anlegen des hypertonischen Druckprofils
(200/130 mmHg) wurden im inneren Kreislauf des Bioreaktorsystems mir drei
unterschiedlichen GeféaRstrukturen gemessen. Als unterschiedliche GefaRstrukturen wurden ein
Silikonschlauch, eine 3D-gedruckte Rohre und eine Arterie aus einem Schwein in die zentrale
Bioreaktorkammer BINGESELZE...........coiiiiiiiiiieeie e 60
Abbildung 35: Simulierter Scherstress auf der inneren Oberflache der Gefal3prothese bei
unterschiedlichen konstanten Flussraten bis 500 mL/min fur Fluide mit unterschiedlicher
Viskositat. Der Scherstress auf der inneren Oberflache der Gefal3prothese wurde mit COMSOL
Multiphysics fiur verschieden konstante Flussraten simuliert. Dabei wurden die Parameter fur
das Potenzgesetz-Modell aus Tabelle 3 zur Beschreibung der Viskositdt von EGM-2-
Zellkulturmedium mit unterschiedlichen Anteilen von MC verwendet............c..ccocvvveverennnen, 61
Abbildung 36: Simulierter Scherstress auf der inneren Oberflache der Gefaliprothese bei
einem Flussprofil auf Basis eines normalen und hypertonischen Druckprofils fur Fluide
mit unterschiedlicher Viskositat. Der Scherstress auf der inneren Oberflache der
GeféaBprothese wurde mit COMSOL Multiphysics fur ein Druckprofil auf Basis des normalen
Druckprofils (oben) und des hypertonischen Druckprofils (unten) aus Abschnitt 4.3.5
berechnet. Dabei wurden die Parameter fir das Potenzgesetz-Modell aus Tabelle 3 zur
Beschreibung der Viskositdt von EGM-2-Zellkulturmedium mit unterschiedlichen Anteilen
VON MO VEIWENUEL. ...ttt ettt sbe e re e e ne e e nens 62
Abbildung 37: Glukosemessung zur Evaluation des FIA-Systems. Zur Evaluation des FIA-
Systems und der Glukosesensoren wurden Glukose-Ldsungen mit einer Konzentration von
0,5mM, 1 mM, 2,5 mM, 5mM, 10 mMM und 25 MM VEIMESSEN. ......eeveervcrveeeeiiiieeee e 63
Abbildung 38: Besiedelungsstrategie fiir eine bioartifizielle Gefal3prothese als
Vorbereitung der Kultivierung im entwickelten Bioreaktorsystem. Die Besiedelung der
Gefaliprothese erfolgt in drei Schritten. A: Eine Zellsuspension (rot) mit einer Konzentration
von 0,5*10% HUVECs/mL wird vorbereitet und in eine Spritze gefillt. B: Parallel zur Befiillung
des inneren Kreislaufs der zentralen Bioreaktorkammer mit der Zellsuspension wird der &uf3ere
Kreislauf mit frischem Zellkulturmedium (orange) geflllt. C: Nach Einfillen der

Zellsuspension und des frischen Zellkulturmediums werden die an die zentrale
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Bioreaktorkammer angeschlossenen Schlduche abgeklemmt und die Bioreaktorkammer fur
sechs Stunden im Inkubator mit 5 RPM rotiert. Danach wird das Medium ausgetauscht und das
Gefal flr weitere 18 StUNTEN FOLIEIT. .......cveiieiieie e et ne e 66
Abbildung 39: Phasenkontrastaufnahmen von Querschnitten der inneren Oberflache des
mit HUVECs re-zellularisierten Geféales nach Kultivierung fur sieben Tage im
Bioreaktorsystem. A: Besiedelter Abschnitt. B: Unbesiedelter Abschnitt. Die Kreise
markieren Sichtbare ZEHKErNE. ..........oooiiie i e 67
Abbildung 40: Fluoreszenzfarbung von fixierten HUVECs auf der inneren
GefalRoberflache nach sieben Tagen Kultivierung im Bioreaktorsystem unter quasi-
statischen Bedingungen (<0,5 dyn/cm?). Die Zellkerne (blau) sind mit Hoechst 33342
angefarbt und die VE-Cadherine (rot) sind mittels Immunofluoreszenzfarbung visualisiert. A:
Ubersichtsaufnahme der GefaRoberflache. B: Detailaufnahme der gefarbten Zell-Zell-
KONEAKLE. ...ttt b e bbbt e et s et nb e st e e beebe e b e e st eneeneas 68
Abbildung 41: Fluoreszenzfarbung von fixierten HUVECs auf der inneren
Gefaloberflache nach sieben Tagen Kultivierung im Bioreaktorsystem unter quasi-
statischen Bedingungen (<0,5 dyn/cm?). Die Zellkerne (blau) sind mit Hoechst 33342
angefarbt und die Aktinfilamente (rot) sind mittels Phalloidin-iFluor visualisiert. A: Gefarbte
Zellkerne. B: Markierte AKINTIHAMENTE. .........coviiiiieccee e 68
Abbildung 42: Messung der Glukosekonzentration des Zellkulturmediums nach der
Kultivierung fur sieben Tage im Bioreaktorsystem im Vergleich zu einer Standard-
Losung und frischem EGM-2 Zellkulturmedium. Die gemessene Glukosekonzentration der
Proben betragt: Standard-L6sung 1,04 g/L (£ 0,015 g/L), Probe des EGM-2-Zellkulturmediums
nach Kultivierung im Bioreaktorsystem 1,01g/L (0,078 g/L), frisches EGM-2-
Zellkulturmedium 1,01 g/L (+ 0,035 g/L). Die Fehlerbalken stellen die Standardabweichung
0 SO STOTPR PRSP 69
Abbildung 43: Auswirkungen der thermischen Degradation auf den Druck einer PDO-
Teststruktur. Eine identische Teststruktur wurde unter gleichen Bedingungen nach 30, 60, 90
und 120 min (von links nach rechts) konstanten Erhitzens des PDO auf 130 °C gedruckt... 115
Abbildung 44: Relatives Fluoreszenzsignal der zur Analyse auf eine bakterielle
Kontamination mittels gPCR aufgetragenen Proben des Zellkulturmediums nach
siebentdgiger Kultivierung im Bioreaktorsystem und Kontrollen. Die Graphik stellt das
relative Fluoreszenzsignal im ROX-Kanal (rot) und im FAM-Kanal (grin) dar. Die interne

Kontrolle des gPCR-Kits zeigt ein steigendes, relatives Fluoreszenzsignal im ROX-Kanal an.
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Ein verstarkt ansteigendes Fluoreszenzsignal im FAM-Kanal, welches auf eine bakterielle
Kontamination hindeutet, kann nur fur die Positivkontrolle gemessen werden..................... 116
Abbildung 45: Ablauf der Scaffold-Herstellung fur pordse PDO-Scaffolds durch
ST 14 F= T T T o ST 126
Abbildung 46: Pordses PDO-Scaffold fiir pnCT-Analyse auf Probenteller. Zur Analyse
mittels uCT wurde ein Scaffold mit einem Durchmesser von 17 mm auf dem Probenteller
0] E1 P4 [=] o S TSSO TP PR PP URTPRPPOPRPTR 130
Abbildung 47: Gul3form (links) und 3D-Modell fiir Probekorper. Die Probekdrper fiir die
porésen PDO-Scaffolds werden mit einer GulRform nach Typ 1BA hergestellt (links). Die
Probekorper fir den 3D-Druck werden anhand eines 3D-Modells nach Typ 1BB hergestellt
(rechts, MalRangaben IN MIM). ..o 132
Abbildung 48: Ablauf der Scaffold- Besiedelung. ..........cccooeiveiiiiiiiciee e, 135
Abbildung 49: Schematischer Aufbau des Bioreaktorsystems. Das Bioreaktorsystem
besteht aus einem inneren (rot) und einen &ulleren (orange) Kreislauf zur Versorgung der
GeféaRprothese. An den inneren Kreislauf ist ein Drucksystem zur Erstellung eines Druckpulses
angeschlossen. Ebenfalls ist eine FlieBinjektionsanalyse an die Kreisldufe zur sterilen
Entnahme und Analyse von Proben des Zellkulturmediums angeschlossen. ....................... 142
Abbildung 50: Aufgebautes BioreaktorsyStem. .........cocoociiiiiriniinieiei e, 143
Abbildung 51: Schematischer Aufbau der FIA (mit angeschlossenem Experiment zur
Kultivierung von HUVECs auf Flowslides unter dynamischen Bedingungen). Die FIA
besteht aus zwei Ventilen und einer Peristaltikpumpe. Uber Ventil A wird entweder die Probe
oder eine Puffer-Losung zum Reinigen der Schlduche selektiert. Mit Ventil B wird diese Probe
entweder in ein Abfall-Gefal oder in den Probenbehalter geleitet. ... 144
Abbildung 52: An die Tullen der zentralen Bioreaktorkammer angeschlossene GefaR-
Teststrukturen und  zentrale  Bioreaktorkammer. Zur  Untersuchung  der
stromungsmechanischen Eigenschaften wurden verschiedene Teststrukturen in die zentrale
Bioreaktorkammer (D) eingesetzt. A: Silikonschlauch (ID = 8 mm); B: 3D-gedruckte PLA-

Roéhre (ID = 8 mm); C: Dezellularisiertes Gefal3 eines Schweins (ID ~8 mm). ................... 145
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