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1 EINLEITUNG

Aus Grunden der besseren Lesbarkeit wird in dieser Arbeit auf die gleichzeitige Verwendung
der Sprachform mannlich, weiblich, divers (m/w/d) verzichtet. Dennoch sollen mit der verwen-
deten maskulinen Form alle Geschlechter und Geschlechtsidentitdten angesprochen werden.

Samtliche Personenbezeichnungen gelten gleichermalden fir alle Geschlechter.

1.1 HERz

1.1.1 MAKROSKOPISCHE ANATOMIE DES HERZENS

Das Herz (Cor) ist ein muskulares Hohlorgan, das durch Kontraktion den Blutfluss und dadurch
die Nahrstoff- und Sauerstoffversorgung des Korpers sicherstellt. Es ist unterteilt in 4 Binnen-
raume, den rechten und linken Vorhof und die rechte und linke Kammer. Die rechte und linke
Seite des Herzens werden durch das Herzseptum getrennt. Die Herzvorhdfe werden von den
Herzkammern durch die beiden Segelklappen, die Mitral- und die Trikuspidalklappe getrennt.
Sie haben zusatzlich Papillarmuskeln und Sehnenfaden (Chordae tendineae). Hieriber sind
sie in den Herzkammern verankert, sodass sie sich in der Systole nicht entgegen dem Blut-
strom in die Vorhoéfe 6ffnen. Die Mitralklappe besteht aus zwei Segeln, einem anterioren und
einem posterioren; die Trikuspidalklappe hat ein anteriores Segel, ein posteriores und ein sep-
tales. Die Aorten- und Pulmonalklappe befinden sich jeweils im Ausflusstrakt der Herzkammer
und werden als Taschenklappen bezeichnet. Jede Klappe hat ein bindegewebiges Grundge-
rust, den sogenannten Anulus fibrosus. Sowohl die Binnenrdume inklusive der Chordae tendi-
neae und der Papillarmuskeln als auch die Herzklappen sind von Endothel Gberzogen (1,2).
Sie 6ffnen und schlielen passiv durch die mechanischen Krafte, die tber den durch die Herz-
aktion angetriebenen Blutfluss auf sie wirken. Hierdurch wird ein unidirektional gerichteter
Fluss erreicht (3).

Die Spitze des Herzens wird als Apex cordis bezeichnet und zeigt nach links unten. Sie wird
durch den linken Ventrikel gebildet. Der Apex (cordis) grenzt an das Zwerchfell und projiziert
sich auf den flnften Interkostalraum in der Medioklavikularlinie (2).

Um den Herzmuskel, das Myokard, liegt der Herzbeutel. Dieser besteht aus zwei Schichten,
dem Pericardium serosum und dem Pericardium fibrosum. Das Perikardium serosum wird wie-
derum unterteilt in die Lamina visceralis (= Epikard) am Herzen und der Lamina parietalis, die
mit dem Pericardium fibrosum verwachsen ist. Lamina parietalis pericardii serosi und Pericar-
dium fibrosum werden auch Perikard genannt (2).

Das Herz hat ein eigenes Erregungsbildungs- und -leitungssystem. Der Sinusknoten im rech-

ten Vorhof ist der natirliche Schrittmacher. Die Erregung wird von dort Uber die Vorhofe auf
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den Atrioventrikular (AV)-Knoten im Herzseptum auf Hohe der Ventilebene ubertragen. Hier
wird das elektrische Signal kurz verzdgert, sodass das Blut von den Vorhdfen in die Kammern
gepumpt werden kann. Anschlieliend geht es weiter Uber das His- oder AV-Blndel, welches
das Bindegewebe penetriert, das als Isolierschicht zwischen Vorhéfen und Kammern dient.
Schlieflich gelangt die Erregung zu den Kammer- oder Tawara-Schenkeln, welche die Herz-
muskulatur der Kammern Uber Purkinje-Fasern zur Kontraktion anregen, angefangen von der

Herzspitze nach oben (2).

1.1.2 HERZKLAPPENERKRANKUNGEN

Die Herzklappen kénnen auf zwei Weisen ihre Funktion verlieren: Entweder schliefl3en sie nicht
mehr richtig, was als Insuffizienz bezeichnet wird, oder die Offnung ist eingeschrankt, eine
sogenannte Stenose (4).

Die Aortenklappenstenose ist die haufigste Klappenerkrankung in Europa und entsteht meis-
tens aufgrund von Degeneration vorwiegend bei alteren Patienten (3,5-7). Ebenso ist eine
insuffiziente Aortenklappe meist die Folge von Degeneration; hierbei spielen auch angebo-
rene, bikuspide Aortenklappen und das Marfan-Syndrom eine Rolle (6).

Die zweithaufigste Herzklappenerkrankung in Europa ist die Mitralklappeninsuffizienz (5,6,8).
Atiologisch liegt meist eine Degeneration der Klappe oder eine Schadigung der Sehnenfaden
zugrunde (7,9). Eine Mitralinsuffizienz kann allerdings auch funktionell bedingt durch eine Er-
weiterung der linken Herzkammer auftreten (7). Als funktionelle oder sekundare Klappeninsuf-
fizienz wird ein Zustand bezeichnet, bei dem eine normalen Klappe aufgrund veranderter Zug-
krafte und verringerter Schliel3kraften nicht ausreichend schliefst (10). Haufig findet sich eine
sekundare Mitralklappeninsuffizienz bei Patienten mit dilatativer oder ischamischer Kardiomy-
opathie und daraus resultierender VergroRerung des linken Ventrikels (6). Rheumatisches Fie-
ber durch Streptokokken der Gruppe A verursacht haufig Mitralklappenstenosen, seltener Aor-
tenklappenstenosen. Die Pravalenz ist im Vergleich vor allem in Landern des Globalen Sitidens
erhoht (5,6,11,12).

Des Weiteren kann die Trikuspidalklappe von Dysfunktionen betroffen sein. Eine Trikuspidal-
insuffizienz ist mit 0,55 % selten, stellt aber laut Topilsky et al. (13) in den Industrienationen
eine relevante Erkrankung dar, da sie mit einem erhohten Mortalitat verbunden ist. Die hau-
figste Ursache in dieser Querschnittstudie ist eine funktionelle Insuffizienz durch eine Klap-
penpathologie des linken Herzens, gefolgt von einer pulmonalen Hypertonie und einer links-
ventrikularen Dysfunktion (13). Eine Stenose der Trikuspidalklappe hat meist dhnliche Ursa-
chen wie eine Insuffizienz, insbesondere rheumatische Klappenerkrankung des linken Her-

zens (6).



Neben den erworbenen Klappenfehlern gibt es auch angeborene Ursachen, die zu Stenosen
und Insuffizienzen fihren. In der PAN-Studie zeigte sich eine Pravalenz von mehr als 7.000
angeborenen Herzfehlern an allen Geburten pro Jahr flr Deutschland (14). Dies entspricht
einer Pravalenz von 107,6 pro 10.000 Lebendgeburten, also ca. 1 % (14,15). Ein Teil dieser
Fehlbildungen entfallt auf Herzklappenfehler (14). In den Landern des Globalen Sidens steigt
die Anzahl an Neugeborenen, Kindern und Jugendlichen mit Herzklappenfehlern (4). Der hau-
figste angeborene Klappenfehler ist die Pulmonalklappenstenose mit 6-7 % aller Herzfehler
(14,15). Verbreitet ist auRerdem die Aortenstenose mit einem Anteil von 4-6 %. Sie betrifft vor
allem mannliche Sauglinge. Weitere Klappenfehler sind selten (15).

Ein komplexer Herzfehler ist die Fallot-Tetralogie. Sie umfasst vier Fehlbildungen: eine Pul-
monalstenose, eine VergrofRerung des rechten Ventrikels (Hypertrophie), einen Ventrikelsep-
tumdefekt und eine darlber reitende, nach rechts verlagerte Aorta und hat einen Anteil von
5-6 % an allen angeborenen Herzklappenerkrankungen. (15).

Auch bei Kindern mit Ventrikelseptumdefekt, dem haufigsten angeborenen Herzfehler finden
sich haufig Klappenanomalien (15,16). GemalR einer prospektiven Studie von Glen et al. haben
2,7 % der untersuchten Patienten mit Ventrikelseptumdefekt eine Pulmonalklappenstenose,
3,6 % einen Aortenklappenprolaps und damit eine insuffizient schlielende Aortenklappe und

0,8 % eine Mitralklappeninsuffizienz (16).

1.1.3 HERZKLAPPEN UND -PROTHESEN

Alle vier Klappen bestehen aus einem Bindegewebsgerist, das von Endothel Gberzogen ist
und befinden sich in einer Ebene, der sogenannten Klappen oder Ventilebene (1,2). Auch die
Schichtung ist bei allen vier Klappen vergleichbar. Es gibt drei Schichten, in Klammern stehen
jeweils die Benennungen der jeweiligen Schicht fir die Aortenklappe. Auf der dem Blutfluss
abgewandten Seite (in Richtung Aorta/Pulmonalarterie bzw. der Kammern) findet sich eine
Schicht aus straffem kollagenem Bindegewebe hauptsachlich aus Kollagenfasern, die der

Formerhaltung dient und die meiste Kraft abfangt (Lamina fibrosa) (17,18). In der Mitte befindet

sich eine Schicht aus lockerem Bindegewebe mit viel Hyaluronan und Proteoglykanen, als

.Polster” (Lamina spongiosa) (1,17,18). Die andere Seite ist den Scherkraften ausgesetzt (1).

Sie befindet sich in Richtung der Vorhoéfe bzw. der Kammern und besteht aus viel Elastin (La-

mina ventricularis) (17). Wie bereits angedeutet, befinden sich in der Fibrosa die meisten Kol-

lagenfasern, die fir eine hohe Zugfestigkeit sorgen (19). Die Klappen sind physiologischer
Weise gefaldfrei, die Nahrstoffversorgung erfolgt bis zur Basis der Klappen Uber Blutgefalie,
im restlichen Teil per Diffusion (1). Histologisch finden sich an der Oberflache endotheliale
Herzklappenzellen (valvular endothelial cells, VEC) und im Inneren der Klappen interstitielle

Herzklappenzellen (valvular interstitial cells, VIC), die Extrazellularmatrix (EZM) wie



Hyaluronsdure und Glykosaminoglykane produzieren (1,3,17). Die Zellen, vornehmlich die
VICs, reagieren auf mechanischen Stress und fuhren durch Umbau des Gewebes zu einer
Anpassung und Erhaltung der Homdostase (3).

Vor allem die Aortenklappe verdient Aufmerksamkeit, da sie heutzutage haufig ersetzt wird
(7). Als mechanischer Herzklappenersatz wird heute standardmaRig die Zweifligelklappe ver-
wendet. Diese besteht in der Regel aus Karbon und ist damit so haltbar, dass sie ein Men-
schenleben uberdauert (20). Ein wesentlicher Nachteil der mechanischen Herzklappe ist die
dringend erforderliche lebenslange Antikoagulation mit Vitamin K-Antagonisten (Phembrocou-
mon, Warfarin) aufgrund des erhdhten Thromboserisikos durch das Fremdmaterial und den
nicht laminaren Fluss entlang der Klappe (20—-24). Bei Therapie mit Vitamin K-Antagonisten
kénnen Nebenwirkungen wie Blutungen, z. B. von Nase oder Zahnfleisch, aber auch im Gehirn
auftreten (22). Das Risiko fur schwerwiegende Blutungskomplikation liegt bei 3 pro 100 Pati-
entenjahre (20,22,25). Die besonders gefiirchteten zerebralen Blutungen haben ein Risiko von
0,5 % pro Jahr (22). Zudem kann es trotz Antikoagulation in 2 pro 100 Patientenjahren zu einer
Klappenthrombose kommen (20).

Die Alternative zur mechanischen Klappe ist eine biologische. Es gibt diese aus dem Schwein
oder rekonstruierte Klappen aus Rinder- oder Schweineperikard. Wobei Rinderperikard heute
als Goldstandard gilt (21). Diese xenogenen Klappenprothesen sind durch Glutaraldehyd fi-
xiert, was zu einer Quervernetzung der Kollagenfasern durch Amine fuhrt (26) und damit die
Struktur und das Gewebe besser erhalten bleibt als bei einer Formaldehydfixierung. Bei dieser
bilden sich weniger stabile Methylen-Proteinquervernetzungen (1,24,27,28). Zusatzlich wird
das Klappengewebe sterilisiert. Diese Behandlung verhindert eine Immunreaktion der Patien-
ten auf das tierische Gewebe sowie den Abbau des xenogenen Materials (26). Allerdings fuhrt
die Glutaraldehydfixierung neben der Quervernetzung von Kollagenfasern auch zu einem er-
hohten Kalzifikationspotential (29). Die Klappen sind haufig auf einem Plastik- oder Metallge-
rust, dem Stent, befestigt und werden in der Regel durch eine Naht in der gewlinschten Posi-
tion am Herzen fixiert (20,24). Alternativ gibt es geristfreie biologische Klappen, die direkt in
die Aortenklappenposition eingenaht werden. Dies ist anspruchsvoller und nicht fir den Ersatz
der Segelkappen geeignet (24). Positiv hervorzuheben ist bei biologischen Klappen, dass nach
Implantation nur eine kurzzeitige Antikoagulation nétig ist, da sie einen physiologischen Blut-
fluss ermoglichten (20). Der Nachteil der biologischen Klappenprothesen ist die kiirzere Halt-
barkeit von 10-17 Jahren (20,30). Dies lasst sich zum einen durch Insuffizienzen aufgrund von
Gewebeeinrissen erklaren (30). Andererseits kann eine Kalzifikation der Bioprothese auftre-
ten, was zu einer Stenose fuhrt (4,29). Laut des Deutschen Herzberichts von 2020 besteht ein
sich fortsetzender Trend vermehrt biologische Klappen einzusetzen, da ein grof3er Teil der
Operationen bei alteren Personen, insbesondere ab 70 Jahren, nétig sind, bei denen die Klap-

penhaltbarkeit keine entscheidende Rolle mehr spiele (7,30). Zudem gibt es Hinweise darauf,
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dass die Funktion von biologischen Klappen bei Personen ab 65 Jahren langer als 20 Jahre
erhalten bleibt (7).

Es gibt auch menschliche biologische Klappenprothesen, sogenannte Homo, Allo- oder
Autotransplantate (20,21,31). In diesem Fall wird die Klappe einer verstorbenen Person ver-
wendet (Homo- oder Allograft) oder die patienteneigene Pulmonalklappe wird fir den Ersatz
der Aortenklappe verwendet (Autograft, manchmal auch Homograft benannt) (20,21,31).
Diese Art des Klappenersatzes wird zur Therapie von angeborenen Herzfehlern, welche die
Pulmonalklappe betreffen, und bei der Operation nach Ross (s.u.) eingesetzt (31). Allerdings
finde diese Art des Klappenersatzes wegen der geringen Verfligbarkeit solcher Implantate,
gerade in GroRRen fir Kinder, und aufgrund eines komplizierten und teuren Operationsverfah-
rens selten Anwendung (20,24,31). Laut einer Studie von Forbess et al. (31) haben Allografts
eine unterschiedliche Haltbarkeit, abha&ngig davon bei welcher Patientengruppe sie eingesetzt
werden. Bei Patienten im Sauglingsalter liege die 5-Jahres-Uberlebensrate der Homografts,
d.h. die Wahrscheinlichkeit, dass in diesem Zeitraum keine Re-Operation nétig ist, bei weniger
als 25 %. Bei Kindern bis 10 Jahren sei sie bereits 61 % und bei Patienten, die alter als
10 Jahre sind, betrage sie 81 %. Zudem sei die Lebensdauer in der Pulmonalposition langer

als in der Aortenklappenposition (31).

1.1.4 THERAPIEMOGLICHKEITEN

Will man eine Aortenklappe ersetzen, muss der Thorax geoéffnet werden, um Zugang zum
Herzen zu erhalten. Das Herz wird angehalten und der Korper Uber eine Herz-Lungen-Ma-
schine mit Blut versorgt, da der Klappenersatz filigranes Arbeiten erfordert und Herzaktionen
dies erschweren wirden. Neben der Mdglichkeit Uber eine mediane Sternotomie zu operieren,
kann die Aortenklappe auch minimal-invasiv Uber eine obere Hemisternotomie (bis zum dritten
oder vierten Interkostalraum) erreicht werden. Die Vorteile bei diesem Zugang sind eine klei-
nere Wunde und Narbe, weniger Schmerzen und ein geringeres Infektionsrisiko. Aul’erdem
kann friher extubiert werden, da die Thoraxwand stabiler und so die Atmung weniger einge-
schrankt ist. Dies bedingt zudem einen kirzeren Aufenthalt auf der Intensivstation. Zusatzlich
kann die Aortenklappe auch Uber eine anterolaterale Minithorakotomie mit Schnitt Gber der
dritten Rippe erreicht werden (21). Neben Wundinfektionen kann es durch eine Aortenklap-
penoperation zu Blutverlust, Wundheilungsstérungen, in 7 % der Falle zu Reizleitungsstérun-
gen mit der Notwendigkeit zur Schrittmacherimplantation und zu Aortendissektionen kommen
(7,21). Allerdings ist das Risiko fur Reizleitungsstérungen bei nahtfreien Klappen, Homografts
und Transkatheter-Aortenklappen-Operationen mit 14 bis 28 % deutlich héher (21).

Vor allem symptomatische Aortenklappeninsuffizienzen werden leitliniengerecht (6,32) immer

operiert. Manchmal kann auch ein nahe der Aortenklappe gelegener Ventrikelseptumdefekt



einen Klappenersatz notwendig machen (15). Ebenso wird bei symptomatischen Aortenklap-
penstenosen ein Klappenersatz empfohlen (6).

Bei Notwendigkeit eines Aortenklappenersatzes gibt es gerade fur jingere Patienten, z.B. bei
solchen mit einer angeborenen Aortenklappenstenose, auch die Méglichkeit der Ross-Opera-
tion (21). Hierbei wird die Pulmonalklappe des Patienten als Autograft anstelle der Aorten-
klappe hinter die linke Herzkammer gesetzt (20). Die nun fehlende Pulmonalklappe wird durch
eine biologische Klappe ersetzt (20). Da sich diese im Lungenkreislauf im Niedrigdrucksystem
befindet, ist die Lebensdauer der Prothese langer als in der Aortenposition (21). Ebenso weist
die ehemalige Pulmonalklappe in der Aortenposition eine lange Haltbarkeit von Uber zehn Jah-
ren auf und kann sogar lebenslang halten (31,33). Dennoch verringere sich die Anzahl der
lebenden Zellen in dem Pulmonalklappen-Gewebe bis schlieRlich keine mehr nachgewiesen
werden kdnnten (23,33). Zudem ist keine Antikoagulation nétig (21). Der Nachteil ist jedoch,
dass der Eingriff komplexer und teurer ist, als nur eine Klappe zu ersetzen (21,31). Da man
beide Klappen verandert, sind beide Klappen pradestiniert flr erneute Erkrankungen, bei-
spielsweise kann die ehemalige Pulmonalklappe durch die hohen Driicke degenerieren oder
die biologische Klappe in der Pulmonalposition kalzifizieren und stenosieren (21,34). Bei Kin-
dern, gerade bei Neugeborenen, werde die Lebensdauer des Autografts vermutlich durch ein
aktiveres Immunsystem erheblich verringert (31,33). Wie bereits zuvor erwahnt, ist aullerdem
das Risiko fur eine Reizleitungsstdrung mit 14 bis 28 % deutlich hdher als bei der konventio-
nellen Aortenklappenchirurgie (21).

Zudem lassen sich Klappen Uber interventionelle transfemorale oder selten (bei besonders
arteriosklerotischen Beckengefallen) transapikale Zugange einbringen (7,21). Die sogenannte
Transkatheter-Aortenklappen-Implantation, kurz TAVI (transcatheter aortic valve implantation)
wird vor allem bei Patienten eingesetzt, die wegen eines mittleren bis hohen Operationsrisikos,
bspw. aufgrund eines schlechten Allgemeinzustandes, nicht flr eine offene Operation mit Ein-
satz der Herz-Lungen-Maschine in Frage kommen (7,20,21). Die TAVI ist auch ohne Einsatz
der Herz-Lungen-Maschine am schlagenden Herzen mdéglich. Die Klappen sind wie biologi-
sche Klappen aus Rinder- oder Schweineperikard und in einem Gerlst (Stent) befestigt. Uber
die Haltbarkeit dieser Klappen gibt es nur eingeschrankt Daten (20). In aktuellen Studien
wurde die Klappenfunktion innerhalb von acht Jahren beobachtet. Die Ergebnisse sprechen

fur eine gute Haltbarkeit der Klappen in diesem Zeitraum (6,35).

In seltenen Fallen wird auch die Pulmonalklappe isoliert ausgetauscht. Ein Beispiel hierfir
sind Patienten mit einer Fallot-Tetralogie, bei welchen der Lungenkreislauf unterentwickelt ist.
In diesem Fall ist auch haufig die Pulmonalklappe stenosiert. Falls dies nicht mit anderen ope-
rativen Therapien behoben werden kann, wird die Klappe ersetzt. Neben dem Klappenersatz

am offenen Herzen ist die Therapie auch perkutan mdglich (15).
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Die Versorgung der Mitral- und Trikuspidalklappenerkrankungen erfolgt durch Rekonstruk-
tion (Anulo- oder Valvuloplastie) und Ersatz (6,7,21). Interventionell gibt es die MAglichkeit der
transseptalen Edge-to-edge-Therapie, wobei die freien Bereiche der Segelklappe mittig ver-
bunden werden, zum Beispiel mit Hilfe des MitraClip®-Systems (7,36,37).

Sekundare Insuffizienzen sowie Stenosen allgemein werden idealerweise im Zuge einer Links-

herz-Operation mitbehandelt, was zu einem ,reverse remodelling® fihre (38).

Die kommerziell erhaltlichen Méglichkeiten des Herzklappen-Ersatzes haben einiges Verbes-
serungspotenzial. Biologische Herzklappen degenerieren und verlieren somit Gber die Zeit ihre
Funktion (20). Dahingegen haben mechanische Herzklappen zwar eine ausreichend lange
Haltbarkeit. Jedoch bergen sie das Risiko flir schwerwiegende Blutungen, da eine lebenslange
Einnahme von Vitamin K-Antagonisten nétig ist (20,21). Insbesondere bei Kindern und jungen
Erwachsenen zeigen sich beide Nachteile umso deutlicher. Bei kongenitalen Herzklappener-
krankungen liegt eine hohe Morbiditat und Mortalitat vor (15,33). Die aktuellen Herzklappen-
prothesen kénnen weder vom Koérper repariert werden noch sich dem noch wachsenden Her-
zen anpassen. Die Klappenprothesen werden bei den jungen Patienten aufgrund ihrer Gré3e
aulerhalb der physiologischen Position in den rechtsventrikularen Ausflusstrakt eingesetzt
und mussen alle paar Jahre mit einer grélieren Klappe ersetzt werden. (3,4,18). Bei biologi-
schen Klappen missen sie sich vielen Re-Operationen unterziehen, da diese Klappen gerade
bei jungen Patienten schnell kalzifizieren und stenosieren. Zusatzlich besteht bei mechani-
schen Herzklappen das Risiko fir Infektionen und Thrombosen, weshalb lebenslang Vitamin-
K-Antagonisten eingenommen werden missen, was gerade bei aktiven Kindern ein hohes
Blutungsrisiko birgt und bei Schwangerschaftswunsch kontraindiziert ist (18,22). Die Operation
nach Ross werde haufig als Therapie fur Aortenklappenerkrankungen bei Kindern verwendet
und als sicher eingestuft (34,39,40). Allerdings treten bei jingeren Patienten haufiger Dilata-
tion oder Stenosen auf als bei alteren Patienten (4,34).

Vitale tissue-engineerte Herzklappen waren im padiatrischen Bereich die ideale Losung, da
sie das Potential haben mitzuwachsen. Somit ware nur eine Operation erforderlich. Dies wiirde
die Morbiditat und Mortalitat verringern und die Lebensqualitat erheblich verbessern (33).
Zudem entstehen durch die standig notige Medikation, regelmaRigen Kontrollen und mégli-
chen Komplikationen enorme Kosten flir das Gesundheitssystem, welche durch vitale Herz-
klappenprothesen vermieden werden kénnen. David Clarke hat diese 2002 fiir das amerikani-
sche Gesundheitssystem berechnet und kommt auf Kosten von mindestens 1,38 Milliarden

US$ pro Jahr bei n = 30.000 mechanischen Klappen pro Jahr (41).



1.2 TISSUE ENGINEERING

Betrachtet man die Warteliste fur eine Organspende, so wird deutlich, dass die Nachfrage an
Organen flr eine Transplantation das Angebot bei weitem Ubersteigt (42).

Es stellt sich daher die Frage, wie sichergestellt werden kann, dass eine medizinische Versor-
gung auf hohem Niveau auch dann gewahrleistet werden kann, wenn ein Organersatz not-
wendig ist.

Tissue Engineering wurde 1988 in der Konferenz der National Science Foundation (NSF) zum
ersten Mal definiert (43). Seitdem wurde Tissue Engineering in vielen verschiedenen medizi-
nischen Disziplinen angewendet (3,44-50).

Am haufigsten werde ein geeignetes, abbaubares Grundgerist mit autologen Zellen besiedelt,
in-vitro gezichtet und dann implantiert (3). Einige Beispiele sind biologische Hautersatzstoffe
zur Deckung von Ulzera, wie das kommerziell erhaltliche Apligraf® (51) und autologe Chond-
rozyten, als Ersatz flr geschadigten Knorpel im Knie, bspw. Carticel®, Genzyme, USA (52).
Der Auswahl der Zellen flr das herzustellende Gewebe komme eine besondere Bedeutung
zu. Sie mussen isoliert und kultiviert werden kénnen und sollten idealerweise humanen Ur-
sprungs sein, da hier die geringste Gefahr einer Kontamination mit Organismen bestehe, die
fur den Empfanger (d.h. den Menschen) unbekannt oder schadlich seien (43). Stammzellen
sind hierfiir gut geeignet, da sie wichtige biologische Eigenschaften aufwiesen, wie eine unbe-
grenzte Selbsterneuerung und die Fahigkeit sich in verschiedenes Gewebe zu differenzieren,
wodurch sie gut in-vitro expandiert werden kénnen (3,53,54). Die Zellen sollten so gewahlt
sein, dass das tissue-engineerte Gewebe schlie3lich die gleichen mechanischen und funktio-
nellen Eigenschaften wie das physiologisch vorhandene Gewebe aufweise, zum Beispiel
Dehnbarkeit oder Festigkeit (3,43). Es musse ebenfalls auf den Aufbau des Grundgerusts ge-
achtet werden, beispielsweise auf die Porengrélie und die Zwischenraume. Meistens sei es
gewlnscht, dass das Grundgerust degradiert (43). Biodegradation oder biologischer Abbau
wurde von Vert folgendermalen definiert: ,Der Begriff "biologisch abbaubar” ist festen poly-
meren Produkten vorbehalten, die zu Makromolekiilen abgebaut werden, welche sich im Koér-
per eines Tieres verteilen, aber nicht nachweislich aus dem Kbérper ausgeschieden werden
[...].“ (55). Dagegen bedeute ,bioresorbierbar, dass sie aus dem Korper eliminiert wiirden (55).
Der Abbau solle in der gleichen Geschwindigkeit ablaufen, wie das Zellwachstum und die
EZM-Entwicklung (43). Durch den Abbau dirfen keine toxischen Metaboliten im Korper ent-

stehen und das Material sollte gut vertraglich sein (3,43).



1.2.1 TISSUE ENGINEERING FUR HERZKLAPPEN

Dr. Dwight Harken nannte bereits 1962 Kriterien fur den perfekten Herzklappenersatz, die bis
heute immer wieder zitiert werden (56). So soll eine ideale Herzklappe einen physiologischen
Blutfluss ermdglichen, schnell (in weniger als 0,05 sec) und zur richtigen Zeit schliel3en, keine
Embolien verursachen, keine Blutbestandteile schadigen und biokompatibel sein; aullerdem
nicht degenerieren, zum Beispiel kalzifizieren oder ihre Form verandern (56). Uber die Zeit
kamen weitere hinzu, so zum Beispiel von Sacks und Schoen (3,57): Herzklappen sollen ide-
alerweise vital sein, um mit den gréfer werdenden Herzen von Kindern mitzuwachsen, sich
anzupassen und ein Leben lang zu halten.

Bei tissue-engineerten Herzklappen muss besonders darauf geachtet werden, dass die funk-
tionellen Eigenschaften einer Herzklappe erfillt werden. Unter anderem Geometrie, Compli-
ance und Biegeverformung missten mit nativen Klappen tbereinstimmen (3,18). Von Beginn
an ist die Prothese im Herzkreislaufsystem hohen mechanischen Kraften ausgesetzt. Diese
wirken zunachst auf das Grundgerist ein, bis die Zellen genitigend Extrazellularmatrix produ-
ziert haben. Nach und nach degradiert das Polymergerist bis schlieBlich kein Fremdmaterial
mehr Ubrig bleibt (3).

Zur optimalen Entwicklung des Gewebes sind mechanische Stimuli &hnlich der spateren Um-
gebung im Herzkreislaufsystem vorteilhaft. Idealerweise wirden die Klappen in einem Biore-
aktor kultiviert werden, der die zyklischen Druckunterschiede imitiere (3). Dabei zeigten sich
bessere mechanische Eigenschaften, einhergehend mit mehr EZM und einem organsierteren
histologischen Aufbau (45).

Das Ziel der Forschung ist ein Herzklappenersatz besiedelt mit lebenden, autologen, synthe-
tisch aktiven Zellen (4,44). Diese zu Wachstum, Reparatur und Umbau fahigen Klappen wiir-
den somit einige aktuelle Probleme, wie die Gefahr der Herzklappeninfektion oder die wieder-
holten Operationen bei Kindern, I6sen (3,44). Es konnte sich auch herausstellen, dass diese
Art des Herzklappenersatzes kostengtinstiger ist als mechanische oder xenogene Herzklap-
penprothesen (3). Als erstes grof3er Zwischenschritt biete es sich an, gezlichtete Herzklappen
als Ersatz fur Pulmonalklappen herzustellen. Da hier die mechanischen Belastungen geringer
sind, sollte dies friher erreichbar sein. Im Rahmen der Ross-OP kénne so die Aortenklappe
durch die autologe Klappe ersetzt werden. Dies sei gerade bei Kindern wichtig, da die so ein-
gesetzte tissue-engineerte Herzklappe in der Pulmonalposition mitwachsen und auf eine Re-
Operation verzichtet werden kénne. Hiervon profitierten unter anderem Heranwachsende in
Landern des Globalen Sidens, die von einer rheumatischen Herzklappenerkrankung betroffen
sind. Das endgultige Ziel sollte aber der direkte Ersatz der Aortenklappe durch tissue-engi-
neerte Klappen sein. (2,4,58,59).



1.2.2 ZELLEN

Laut Sutherland et al. (563) sind mesenchymale Stammzellen (MSCs) aus dem Knochenmark
gut far die Herstellung von Herzklappen geeignet, da sie verhaltnismaRig leicht aus dem Kno-
chenmark entnommen werden und sich in verschiedene Zellen differenzieren kdnnen. Als
Stammzellen sind sie zur Selbsterneuerung fahig (60). So wurde gezeigt, dass eine tissue-
engineerte Pulmonalklappe aus MSCs im Schafmodell Gber acht Monate gute Ergebnisse er-
zielt (53). Als Erstbeschreiber der MSCs gelten Friedenstein et al (54,61). Sie werden auch
marrow stromal oder mesenchymal stromal stem cells bezeichnet und stammen aus dem Me-
soderm (54).

Im Jahr 2005 definierte die internationale Gesellschaft fiir Zelltherapie (international society
for cellular therapy) MSCs als Zellen mesenchymalen Ursprungs, die an Plastik adharieren,
und fuihrte den Begriff ,multipotent mesenchymal stromal cells* (multipotente mesenchymale
Stromazellen, = MSCs) ein (62). In der Tat gebe es immer noch Fragen zu Herkunft und zum
Differenzierungspotential der MSCs (54). Verschiedene Arbeitsgruppen und Labore hatten un-
terschiedliche Isolierungs- und Kultivierungsprotokolle fir diese Zellen und es sei nicht klar,
ob dadurch nur verschiedene Phanotypen derselben Zellart oder doch verschiedene Popula-
tionen der heterogenen Zellen aus dem Knochenmark gezichtet wirden (54,62). Nicht alle
dieser Zellen erflllten die Kriterien fur Stammzellen im engeren Sinne (62). Dennoch werden
MSCs zu den adulten Stammzellen gezahlt (54). Im Gegensatz zu anderen Stammzellen, wie
embryonalen oder induzierten pluripotenten Stammzellen, bergen adulte Stammzellen nicht
das Risiko, dass sich aus ihnen ein Teratom oder Tumor entwickelt (54,60). Jedoch zeigen
Ergebnisse von Bennett et al. (63) sowie Bianco et al. (64), dass sich differenzierte Bindege-
webs-Zellen, unter anderem Adipozyten und Retikularzellen, in andere Zelltypen umwandeln
kénnten. Somit bestehe Grund zur Annahme, dass auch differenzierte Zellen des Bindegewe-
bes multipotent seien (65). Nachfolgend wird der Begriff MSCs fiir mesenchymale Stammzel-
len verwendet, da die in dieser Arbeit verwendeten Zellen vom Hersteller als ebensolche be-
zeichnet werden.

MSCs sind als Teil des Mesenchyms Vorlaufer fir Bindegewebe (Fibroblasten, Adipozyten,
Chondrozyten und Osteoblasten), quergestreifte Muskelzellen und Zellen des GefalRsystems
(1,54,60). Nach Verletzungen durch Strahlenbelastung wurden sie unter anderem in Knochen-
mark, Haut und Muskeln gefunden (66). Physiologischer Weise schiitzen Stromazellen hama-
topoetische Stammzellen vor apoptotischen und Differenzierungs-Einflissen und tragen so
dazu bei, dass der Stammzellpool erhalten bleibt (67).

MSCs haben viele verschiedene Einsatzgebiete: Sie spielen eine Rolle in der Wundheilung,
kénnen Wachstumsfaktoren sezernieren und das Immunsystem und Autoimmunerkrankungen

beeinflussen (60).
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1.2.3 GRUNDGERUST

Die Matrix, welche als Grundgertst fur die zukinftige Herzklappenprothese dient, sollte ge-
wisse Anforderungen erflllen (3): eine Oberflache, auf der Zellen anwachsen, Leerraume, in
die das Gewebe einwachsen kann und wodurch die Nahrstoffe und Transmitter diffundieren
kénnen sowie mechanische Zugstabilitdt bei gleichzeitiger Flexibilitdt. Die Fasern sollten im
Durchmesser nicht groRer sein als die Zellen (68).

Unter anderem werden dezellularisierte Tiergewebe auf Grund der guten Biokompaibilitat und
der physiologischen Ultrastruktur und Form als Grundgerist genutzt (43,69,70). Das Ziel der
Dezellularsierung ist es, alle zelluldaren und nukledren Bestandteile zu entfernen und so
Immunreaktion und AbstoRung zu vermeiden. Bestandteile der EZM, wie Kollagen und die
mechanischen Eigenschaften sollten erhalten bleiben. Dies geschieht durch Kombination von
physikalischen (Einfrieren, Ultraschall, Druck, ...) und chemischen Prozessen (Enzyme, hypo-
tone Loésungen, ...). (70) Es gibt sogar kommerziell erhéltliche dezellularisierte Klappen (4).
Allerdings zeigten sich hier noch haufig Komplikationen (71-73).

Im Tissue Engineering-Bereich gibt es zwei verschieden Arten von Matrices, zum einen Na-
delvliesstoffe, zum anderen elektrogesponnene Grundgeriiste (3). Nadelvliesnetze sind ein
haufig genutztes Grundgertst (74,75). Sie werden aus Polymeren wie Polyglykolsaure (PGA,
polyglycolic acid) und Poly-L-Milchsaure (PLLA, poly-L-lactic acid) hergestellt, die durch Wi-
derhaken und Hitze zu einem Vlies verbunden werden (74). Elektrogesponnene (Electrospin-
ning-)Gewebe werden durch elektrostatische Anziehungskrafte produziert (76). Es wird ein
elektrisches Feld zwischen einer Nadel, die mit Polymerflissigkeit gefillt ist, und einem geer-
deten Metallgitter/-kollektor aufgebaut, wodurch das Polymer als ein langgezogener Faden
Richtung Kollektor gezogen wird und dabei trocknet, da die Flussigkeit verdunstet (77,78). Die
Flugroute kann durch das elektrische Feld beeinflusst werden. So entsteht nach und nach das
gewilnschte Material, in der Regel ein Vlies (nonwoven) (78). Der Faserdurchmesser und die
Porendichte kdnne je nach Einstellungen variiert werden. Die Eigenschaften solcher Gewebe
sind eine hohe Durchlassigkeit bei einer sehr kleinen PorengroRe, hohe Zugfestigkeit und eine
geringe Luftpermeabilitat. Die Faserdicke ist im Nanometerbereich, weshalb auch von Nano-
fasern gesprochen wird (76,77).

Aus Poly-g-caprolactone (PCL) lasst sich durch Elektrospinnen ein solches Grundgerust her-
stellen. Es ist ein anisotroper, aliphatischer Polyester mit einer ahnlichen Festigkeit wie native
Herzklappen (19). Es ist gut mit anderen Polymeren mischbar (79) und zeigt eine gute Bio-
kompatibilitat bei einer Porengréle, die das Einwachsen der Zellen unterstutzt (80-82). So
konnten Lam et al. (80) keine Ansammlung von Immunzellen nach 6 Monaten in in-vivo Im-
plantation nachweisen und es fand eine gute Integration in das umliegende Gewebe inklusive
Vaskularisation statt. PCL ist ein teilkristalliner, hydrophober Stoff mit einem Schmelzpunkt bei

59°C bis 64°C (19,81). Es wird angenommen, dass der Abbau in-vivo Uber oberflachliche
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Erosion, auch heterogene Erosion genannt, erfolgt (80,83). Dies lasst sich durch die Hydro-
phobizitat aufgrund der semikristallinen Struktur des PCLs erklaren, wodurch Wasser nur in
oberflachliche Schichten des Materials eindringen kann und fir den Abbau sorgt (83). Ande-
rerseits konnte bei weiteren Experimenten nach 40 Monaten Beobachtungszeit auch ein Mas-
senabbau (bulk degradation oder homologe Erosion) vermutet werden. Durch die oberflachli-
che Erosion bleibe die mechanische Stabilitat 1anger erhalten und das Molekulargewicht der

Probe verandere sich anfanglich nicht. Die Degradation dauere langer als sechs Monate (80).

1.3 FRAGESTELLUNG UND ZIELSETZUNG

Im Rahmen dieser Doktorarbeit wurde die Besiedelung und das Wachstum von porcinen
mesenchymalen Stammzellen auf PCL-Matrices evaluiert, deren Fasern willkirlich angeord-
net sind (randomly-oriented).

Folgende Fragestellungen wurde nachgegangen:

o Wie ist das Wachstumsverhalten von porcinen MSCs auf PCL-Platten und PCL-
Gewebe? Gibt es einen Unterschied zwischen Platten und Gewebesticken?

e Welchen Einfluss hat eine Beschichtung der PCL-Fasern auf die Anhaftung und das
Wachstumsverhalten der porcinen MSCs?

o Kommt es zu einem Einwachsen der porcinen MSCs in das PCL-Gewebe?

¢ Welche mechanischen Eigenschaften zeigen sich bei Zugtestungen der besiedelten
PCL-Gewebe?
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2 MATERIAL UND METHODEN

2.1 MATERIAL

2.1.1 CHEMIKALIEN, LOSUNGEN UND REAGENZIEN FUR DIE ZELLKULTUR

Chemikalien und Reagenzien
CellTox™ Green Cytotoxicity Assay

CellTracker™ Red CMTPX
CryoSure-Dimethylsulfoxide (DMSO)

Dimethylsulfoxide (DMSO) Cell culture grade

DPBS (1X) Dulbecco’s Phosphate Buffered
Saline (Phosphat-gepufferte Kochsalzlo-
sung, PBS)

Dulbecco’s Modified Eagle Medium, DMEM
(1X)

EmbryoMax® Ultrapure water with 0.1% Gel-
atin

Ethanol absolute

FBS, qualified, HI, fetal bovine serum fetales
Kalberserum, , / fetal calf serum (FCS)
Fluromount™ Aqueous Mounting Medium

Hexamethyldisilazane (HMDS)
Hoechst 33342, trihydrochlorid trihydrate

MatriGel®®
Penicillin-Streptomycin (PS)

Roti®-Histofix 10% Lésung
Trypsin-EDTA 0,25%
Wasser doppelt destilliert

Ziegenserum (Invitrogen)

Hersteller

Promega Corporation, Madison. WI, USA;
LOT: 0000437708, 0000426349

Invitrogen, Thermo Fisher Scientific Inc.,
Waltham, MA, USA; LOT: 2268340
WAK-Chemie Medical GmbH, Steinbach/Ts,
Deutschland

AppliChem GmbH, Darmstadt, Deutschland
& Panreac Quimica S.L.U., Barcelona, Spa-
nien

Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, MA,
USA

gibco, Thermo Fisher Scientific Inc.,
Waltham, MA, USA &

Merck KGaA, Darmstadt, Deutschland
Merck KGaA, Darmstadt, Deutschland

Th. Geyer GmbH & Co. KG, Renningen,
Deutschland

gibco, Thermo Fisher
Waltham, MA, USA
Merck KGaA, Darmstadt, Deutschland
Merck KGaA, Darmstadt, Deutschland
Invitrogen, Thermo Fisher Scientific Inc.,
Waltham, MA, USA; LOT: 2161855
Corning Inc, Corning, NY, USA
gibco, Thermo Fisher Scientific
Waltham, MA, USA

Carl Roth GmbH & Co. KG, Karlsruhe,
Deutschland; Charge: 090292161
gibco, Thermo Fisher Scientific
Waltham, MA, USA

Carl Roth GmbH & Co. KG, Karlsruhe,
Deutschland

gibco, Thermo Fisher
Waltham, MA, USA

Scientific  Inc.,

Inc.,

Inc.,

Scientific Inc.,
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Bezeichnung der Lésungen und Medien
CellTox Green-Farbelosung

Cryo-Lésung

Hoechst-CellTracker Red-Farbelosung

MatriGel®-Beschichtungsldsung

MSC-Medium

Trypsin-EDTA-LOsung

Ziegenserumldsung

2.1.2 VERBRAUCHSGEGENSTANDE

Zusammensetzung

0,5 ml CellTox™ Green Cytotoxicity Assay
Puffer

+ 0,5 yl CellTox™ Green Cytotoxicity Assay

FCS

+ 10 % Cryo-DMSO

1 ml DMEM

+ 0,33 ul Hoechst 33342

+ 0,5 pl CellTracker Red CMTPX

1l MatriGel®

in 120 pl PBS (1:120)

DMEM

+10 % FCS

+1%PS

0,05 % Trypsin-EDTA

in PBS

DMEM

+ 10 % Ziegenserum

Die mit * gekennzeichnete Plastikware wurde steril bezogen.

Verbrauchsgegenstinde
Deckglaser 34 x 32 mm

Feather® Einwegskalpell
Nunc CryoTube™ Vialis*®

Objekttrager adhasiv, silanisiert, geschliffen,
90°, Mattrand weif}

Parafilm ,M’

Pipettenspitzen Pipetus® Spitzen 10 ml*
Pipettenspitzen Pipetus® Spitzen 25 ml*
Pipettenspitzen Pipetus® Spitzen 5 ml*
Pipettenspitzen verschiedene Gréfen, auto-
klaviert

Reagiergefal® 1,5 ml, autoklaviert

Roéhre 15 ml*

Roéhre 50 ml*

Stiftprobenteller-Klebeflache, @ 12/25 mm

Tissue culture plate, 12-Well-Platte*
Tissue culture-Platte 6 well, Standard F*

Zellkulturflasche, TC-Flasche T75, Stan-
dard*

Hersteller

Th. Geyer GmbH & Co. KG, Renningen,
Deutschland

Feather Safety Razor Co., Ltd, Osaka, Japan
Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, MA,
USA

Th. Geyer GmbH & Co. KG, Renningen,
Deutschland

Bemis, Amcor, Zirich, Schweiz

Th. Geyer GmbH & Co. KG, Renningen,
Deutschland

Sarstedt AG & Co. KG, Nimbrecht, Deutsch-
land

Greiner Bio-One, Kremsmiinster, Osterreich
Sarstedt AG & Co. KG, Nimbrecht, Deutsch-
land & VWR International GmbH, Darmstadt,
Deutschalnd

Sarstedt AG & Co. KG, Nimbrecht, Deutsch-
land

Sarstedt AG & Co. KG, Nimbrecht, Deutsch-
land

Sarstedt AG & Co. KG, Nimbrecht, Deutsch-
land

PLANO GmbH, Wetzlar,
Agar Scientific Ltd., Essex, GB
Corning Inc, Corning, NY, USA
Sarstedt AG & Co. KG, Nimbrecht, Deutsch-
land

Sarstedt AG & Co. KG, Nimbrecht, Deutsch-
land

Germany,
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2.1.3 ECM-PRODUKTE
Die ECM (EZM)-Produkte wurden steril bezogen.

ECM-Produkt Hersteller

24-Well-Plate; 700 nm Poly-e-caprolactone Nanofiber Solutions, Dublin, OH, USA
NanoECM (willkurlich ausgerichtete Fasern)

Poly-e-caprolactone NanoECM Gewebe-Sti- Nanofiber Solutions, Dublin, OH, USA
cke 700 nm (willkurlich ausgerichtete Fasern)

x500 - ~ x1000
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ABB. 1: RASTERELEKTRO MIKROSKOPISCHE AUFNAHME DER UNBESIEDELTEN PCL NanoECM-PLATTENBO-

DEN IN ZWEI VERSCHIEDNEN VERGRORERUNGEN. WILLKURLICH AUSGERICHTETE FASERN ERKENNBAR,
PCL = POLY-E-CAPROLACTONE.

Oberseite

Unterseite

SCHIEDENEN VERGRORERUNGEN VON BEIDEN SEITEN. WILLKURLICH AUSGERICHTETE FASERN ERKENNBAR,
PCL = POLY-E-CAPROLACTONE.
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2.1.4 ZELLEN

Zellen
Porcine mesenchymale Stammzellen aus
dem Knochenmark

Hersteller
Cell Biologics, Inc, Chicago, IL, USA;
LOT: FO11918W3

2.1.5 LABORGERATE, UTENSILIEN UND SOFTWARE

LaborgroRgerate

Axio Observer mit ApoTome.2
Cellavista®

Gefrierschrank -30
Hochvakuum  Sputtergerat
SCD500

Inkubator Hera Cell 150

Leica EM

Kuhlschrank Bauknecht

Kihlschrank Liebherr med line 4°C
Kihlschrank Liebherr no frost 4°C
Kihlschrank Liebherr profi line 4°C
Labor-/Reagenzglasschittler/Vortexer VK2

Laborschittler MaxQ 2000 CO; Plus

Mikroskop Zeiss ID 03
NyOne® Image Cytometer
Prifmaschine zwickiLine Z0.5

Rasterelektronenmikroskop TM3000 Table-
Top Scanning Electron Microscope
Sicherheitswerkbank Hera Safe
Stickstofftank Messer Chronos

Wasserbad
Zentrifuge 5804 R

Kleingerite
Duran® Glasflaschen verschiedene Grofden
Neubauer Zahlkammer

Pinzetten anatomisch, autoklaviert
Pinzetten chirurgisch, autoklaviert

Pipetten Research® (Plus) 0,5-10, 10-100,
100-1000 pl
Pipettierhilfe Pipetus®

Stiftprobenteller fir Rasterelektronenmikro-
skop (REM), @ 12/25 mm
Schere, autoklaviert

Hersteller

Carl Zeiss AG, Oberkochen, Deutschland
Synentec GmbH, ElImshorn, Deutschland
Kryotec, Hamburg, Deutschland

Leica, Wetzlar, Deutschland

Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, MA,
USA

Bauknecht Hausgerdte GmbH, Stuttgart,
Deutschland

Liebherr, Biberach an der Rif3, Deutschland
Liebherr, Biberach an der Rif}, Deutschland
Liebherr, Biberach an der Rif}, Deutschland
IKA®-Werke GmbH & CO. KG, Staufen,
Deutschland

Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, MA,
USA

Carl Zeiss AG, Oberkochen, Deutschland
Synentec GmbH, ElImshorn, Deutschland
ZwickRoell GmbH & Co. KG, Ulm, Deutsch-
land

Hitachi Ltd. Corporation, Tokio, Japan

Heraueus, Hanau, Deutschland

Messer Industriegase GmbH, Bad Soden,
Deutschland

GFL, Burgwedel, Deutschland

Eppendorf, Hamburg, Deutschland

Hersteller

DWK LifeScience, Mainz, Deutschland
Glaswarenfabrik Karl Hecht GmbH & Co KG,
Sondheim vor der Rhon, Deutschland

aus Bestanden des Uniklinikums Schleswig-
Holstein Kiel

aus Bestanden des Uniklinikums Schleswig-
Holstein Kiel

Eppendorf, Hamburg, Deutschland

Hirschmann Laborgerate GmbH & Co. KG,
Eberstadt, Deutschalnd
PLANO GmbH, Wetzlar, Deutschland

aus Bestanden des Uniklinikums Schleswig-
Holstein Kiel
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Software

FIJI / ImageJ

Office

GraphPad Prism V8.0.1
SPSS Statistics
testXpert Il V3.71

TM3000-Software fur REM

YT Software

ZEN 3.0 (ZEN pro) Mikroskopsoftware
Zotero

Hersteller

Wayne Rasband/NIH, USA

Microsoft Corporation, Redmond, WA, USA
GraphPad Software, Boston, MA, USA

IBM, Armonk, NY, USA

ZwickRoell GmbH & Co. KG, Ulm, Deutsch-
land

Hitachi Ltd. Corporation, Tokio, Japan
Synentec GmbH, ElImshorn, Germany

Carl Zeiss AG, Oberkochen, Deutschland
Corporation for Digital Scholarship, Vienna,

VA, USA

2.2 METHODEN

2.2.1 ZELLKULTURBEDINGUNGEN

Alle Arbeitsschritte erfolgen, wenn nicht anders beschrieben, unter sterilen Bedingungen an
einer Sicherheitswerkbank und bei Raumtemperatur. Die Zellen wurden bei 37°C, 5 % CO.
und 95 % Luftfeuchtigkeit im Inkubator kultiviert (84,85).

2.2.2 ZELLKULTUR

Die porcinen mesenchymalen Stammzellen aus dem Knochenmark (pMSCs) wurden in MSC-
Medium kultiviert (84). Das Volumen kann Tab. 1 entnommen werden. Um schadliche Stoff-
wechselprodukte zu entfernen und neue Nahrstoffe zur Verfligung zu stellen, wurde das MSC-

Medium zweimal wdchentlich gewechselt.

TAB. 1: VOLUMEN DES MEDIUMS BEI UNTERSCHIEDLICHEN WELL-PLATTEN UND WELLGROREN

Plattenart Volumen pro Well
6-Well-Platte 3ml
12-Well-Platte 2 ml
24-Well-Platte 1 mi

2.2.3 ABLOSUNG DER ZELLEN

Das verbrauchte Medium wurde abgenommen und die Zellen mit 1 ml Trypsin-EDTA-L6sung
pro Well fir 5 min bei 37°C gel6st. Die Ablésung wurde mikroskopisch Uberprift und die en-
zymatische Aktivitat des Trypsins durch Zugabe von 1 ml MSC-Medium pro Well gehemmt.
Zusatzlich zur enzymatischen Ablésung wurden die Zellen durch vorsichtiges Spllen von den
Wellbdden geldst und anschlieRend gesammelt in eine 50 ml Rdéhre Uberfuhrt. Bei einer voll

besiedelten 6-Well-Plattel ergab dies ein Flussigkeitsvolumen von 12 ml.
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2.2.4 ZENTRIFUGATION UND RESUSPENSION
Die Zentrifugation erfolgte fiir 5 min bei 300 x g. AnschlieRend wurde der Uberstand dekantiert

und das Zellpellet in entsprechendem Medium geldst.

2.2.5 SUBKULTIVIERUNG

Die Zellen wurden wie unter 2.2.3 und 2.2.4 beschrieben abgeldst und zentrifugiert. Das Zell-
pellet wurde in 1 ml MSC-Medium pro neuem Well gelést. Die in MSC-Medium suspendierten
Zellen wurden auf die neuen Wells verteilt, indem je ein Milliliter der Zellsuspension auf ein
Well gegeben wurde. Anschliellend wurde das fehlende Mediumvolumen (entsprechend
Tab. 1) aufgefiillt und die Zellen wieder bei 37°C, 5 % CO, und 95 % Luftfeuchtigkeit inkubiert.
Nach 24 h wurden nicht adharente Zellen durch vorsichtiges Spilen mit PBS entfernt und fri-

sches MSC-Medium zugegeben.

2.2.6 EINFRIEREN

Die Zellen wurden aus mindestens zu 80 % konfluenten Wells, wie unter 2.2.3 und 2.2.4 be-
schrieben abgel6st, und zentrifugiert. Das Zellpellet wurde in Cryo-Lésung resuspendiert. Pro
Well einer 6-Well Platte wurde ein Milliliter der Lésung verwendet und in ein Cryotube Gber-
fuhrt. Die Cyrotubes wurden erst flir 24 h bei -80°C gekuhlt und schliellich entsprechend des
Protokolls im Stickstofftank bei -180°C gelagert (85).

2.2.7 AUFTAUEN

Die eingefrorenen Cryotubes wurden im Wasserbad mit einer Temperatur von 37°C so weit
erwarmt, bis nur noch ein gefrorener Kern enthalten war. AnschlielRend wurden die Zellen zi-
gig in eine 50 ml Réhre Uberfiihrt. Ein Cryotube wurde mit 1 ml MSC-Medium nachgespdilt und
die Zell-Lésung langsam mit insgesamt 10 ml 37°C warmem MSC-Medium verdinnt. Nach
Zentrifugation bei 200 x g fiir 5 min bei Raumtemperatur wurde der Uberstand verworfen und
das Pellet mit 3 ml 37°C warmem MSC-Medium geldst. Die gesamten Zellen wurden auf ein

Well einer unbehandelten Standard 6-Well-Platte gebracht und kultiviert.
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2.2.8 ZELLZAHLUNG
Die Zellen wurden wie in 2.2.3 beschrieben abgeldst. 20 ul der Zellen wurden fur die Zellzah-
lung in einer Neubauer Zahlkammer verwendet. Die Anzahl der Zellen in dem entsprechenden

Volumen ergab sich durch folgende Formel:

Zellzahl in 16x16 Quadrat
4

X 10 x Flissigkeitsmenge [ul]

2.2.9 ZELLFARBUNGEN

Vor der Farbung der Zellen wurden die Wells zweimal mit 37°C warmem PBS gewaschen.

2.2.9.1 HOECHST UND CELLTRACKER RED

Die Proben wurden mit der Ziegenserumldsung fir 20 min bei 37°C inkubiert, um unspezifi-
sche Bindungsstellen zu blockieren, an denen der Farbstoff Hoechst binden wiirde. Nach Ab-
nehmen der Ziegenserumlésung wurden die Zellen mit 1 ml Hoechst-CellTracker Red-Farbe-
I6sung pro Well fir 30 min bei 37°C gefarbt. Die optimale Dosierung wurde zu Beginn der

Experimente evaluiert. Anschliel’end wurden die Proben dreimal mit PBS gesplilt.

2.2.9.2 CELLTOX GREEN

Zur Farbung der toten Zellen wurden die Wells mit 0,5 ml CellTox Green-Farbelésung fir
15 min im Dunkeln inkubiert. Nach Abnehmen der Flissigkeit wurden die Proben dreimal mit
0,5 ml PBS pro Well gesplilt (84).

2.2.10 FIXIERUNG FUR DAS RASTERELEKTRONENMIKROSKOP

Fir eine Analyse am Rasterelektronenmikroskop wurden die Proben zweimal mit PBS gesplilt
und fur 2 h bei Raumtemperatur mit Roti®-Histofix 10 % L&sung inkubiert. Danach wurden die
Plattenbéden ausgeschnitten und in neuen 6-Well-Platten zuerst 5 min mit je 3 ml PBS und
anschliefiend mit frischem PBS noch mal fiir 10 min bei 4°C und bei 90 Umdrehungen pro
Minute geschwenkt. Als nachstes wurden die Proben zum Entwassern erst fir 5 min, dann flr
10 min mit 30 % Ethanol in doppelt destilliertem Wasser inkubiert. Auf gleiche Weise erfolgte
eine Inkubation mit 50 % Ethanol und daraufhin mit 70 % Ethanol, ebenfalls gemischt mit dop-
pelt destilliertem Wasser. Hier konnten die Proben in 3 ml 70 % Ethanol bei 4°C fur maximal
drei Wochen zwischengelagert werden. Die nachsten Entwasserungsschritte mit 80 %, 90 %,
95 % und 99,9 % Ethanol bei 4°C wurden nach dem vorherigen Schema durchgefihrt. An-
schlielRend wurden die Proben fir 15 min in 33 % HMDS verdiinnt mit 99,9 % Ethanol, fir
15 min in 66 % HMDS in 99,9 % Ethanol und zweimal fiir 15 min in 100 % HMDS bei 4°C

geschwenkt. Das HMDS wurde nach dem letzten Schritt abgenommen und die Platten wurden
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offen unter der Sicherheitswerkbank stehen gelassen, bis die Proben trocken waren. Nun wur-
den die Proben auf Stiftprobentellern befestigt und von der Arbeitsgruppe Funktionelle Mor-
phologie und Biomechanik von Prof. Dr. Gorb an der CAU freundlicherweise mit einer Gold-

und Palladium-Schicht zur Verbesserung der Leitfahigkeit besputtert (84).

2.2.11 RASTERELEKTRONENMIKROSKOPISCHE AUFNAHMEN

Die entsprechend 2.2.10 fixierten Proben wurden an einem Hitachi TM 3000 Elektronenmikro-
skop am Zoologischen Institut der CAU Kiel bei 15 kV Spannung betrachtet und die Ergebnisse
durch Aufnahmen dokumentiert (84).

2.2.12 VERSUCHE MIT 24-WELL PCL NANOECM-PLATTEN
Hier wird das Verfahren beschrieben, welches flur die Versuche mit den 24-Well PCL Nano-

ECM-Platten von Nanofiber Solutions angewendet wurde.

2.2.12.1 VORBEREITUNG UND BESCHICHTUNG

Die Vorbereitung der 24-Well PCL NanoECM-Platten erfolgte in Anlehnung an das Protokoll
von Dr. Mariano Viapiano (86). Nachdem alle Wells zweimal mit je 0,5 ml PBS (20°C) gewa-
schen wurden und wieder abgetrocknet waren, wurden sie mit jeweils 0,5 ml MSC-Medium bei
37°C fur 30 min inkubiert.

Anschlieend wurde mit der Beschichtung der Fasern mit Gelatine und MatriGel® begonnen
(84). Fur die Beschichtung mit MatriGel® wurde in den entsprechenden Wells (Abb. 3) das
MSC-Medium abgenommen und 0,5 ml kalte MatriGel®-Beschichtungslésung (10°C) pro Well
verteilt. Die Platte wurde bei 37°C flr 30 min inkubiert. Flr die Beschichtung mit Gelatine
wurde anschlielfend in den entsprechenden Wells (Abb. 3) das MSC-Medium abgenommen
und 0,5 ml 37°C warme Gelatine 0,1 % verteilt. Die Platte wurde bei Raumtemperatur inku-
biert. Nach friihestens zwei Stunden wurde die Gelatine abgenommen und die Platte blieb
offen unter der Sicherheitswerkbank bei Raumtemperatur, bis die mit Gelatine beschichteten
Wells getrocknet waren. Schlussendlich wurde aus jedem Well die Flissigkeit abgenommen
und zwei Mal mit je 0,5 ml PBS gespililt.

Die Wells aus Spalte 6 in Reihe A bis C wurden nicht besiedelt, aber beschichtetet. Sie dienten
als Leerprobe fir die Fluoreszenzmikroskopie, um eventuelle Messfehler in der automatischen
Zellzahlung der Fluoreszenzmikroskope auszugleichen.

Reihe D wurde fir die rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen verwendet. Hier waren
D2, D4 und D6 die Leerproben fur das vorherige Well. D1 und 2 waren unbeschichtet. D3 und
4 mit Gelatine beschichtet und D5 und 6 mit MatriGel® beschichtet.
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ABB. 3: VERSUCHSAUFBAU 24-WELL PCL NanoECM-PLATTE. REIHE A-C FUR VERSUCHE AM FLUORESZENZMIKRO-
SKOP, REIHE D FUR VERSUCHE AM RASTERELEKTRONENMIKROSKOP, REIHE B UND D 3+4 MIT GELATINE BE-
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2.212.2 STATISCHE BESIEDELUNG MIT MSCs

Die pMSCs wurden sieben Tage vor der statischen Besiedelung wie unter 2.2.7 und 2.2.2
beschrieben aufgetaut und kultiviert. Die Besiedelung der PCL-Platten erfolgte bei Konfluenz
der Zellen mit einer Dichte von ungefahr 2,6*10%cm?in Passage 5-7 (84). Pro Well wurden
50.000 Zellen eingesetzt. Die benétigte Zellmenge wurde zentrifugiert, der Uberstand dekan-
tiert und die Zellen in 0,5 ml warmem MSC-Medium pro Well gel6st. In die entsprechenden
Wells der 24-Well PCL NanoECM-Platten (Abb. 3) wurden 0,5 ml Zelllésung gegeben und mit
0,5 ml MSC-Medium aufgefiillt. In die Wells ohne Zellen wurde 1 ml MSC-Medium gegeben.
Die Kultivierung der Platten erfolgte statisch bei 37°C, 5 % CO2 und 95 % Luftfeuchtigkeit.

2.2.12.3 IMAGING

Das Zellwachstum wurde sowohl mithilfe eines Fluoreszenzmikroskops als auch eines Ras-
terelektronenmikroskops (REM) beurteilt.

Die Zellen in den Reihen A bis C wurden mit drei Fluoreszenz-Farbstoffen entsprechend 2.2.9
markiert. Jedes Well wurde entsprechend 2.2.9 mit Hoechst-CellTracker Red-Farbelésung und
CellTox-Farbeldosung gefarbt. Flr die Messung wurde auf jedes Well 0,5 ml PBS gegeben (84).
Die Messung am NyOne® oder Cellavista® Image Cytometer erfolgten im Programm Virtual
Cytoplasm (2F). Hier gibt es 4 Kanale:

TAB. 2: EXZITATIONS- UND EMISSIONSSPEKTREN DER GEWAHLTEN KANALE AM IMAGE CYTOMETER

Exzitation Emission
brightfield brightfield brightfield
Nuclei (Hoechst 33342) UV (352-402 nm) blue (430-475 nm)
F1 (CellTracker Red CMTPX) lime (542-582 nm) red-LP (593 nm-LP)
F2 (CellTox™ Green) blue (461-489 nm) green (508-555 nm)
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Die Gerate sind in der Messung der Emissionen gleichwertig zu betrachten. Als Unterschied
lasst sich beim Cellavista® neben dem Exzitations- und Emissionsmenu auch noch ein
dichroitischer oder Interferenzfilter verwenden, welches allerdings auf die gleichen Wellenlan-
gen wie das Exzitationsspektrum eingestellt wird. Im Brightfield-Kanal wird fur den Filter ,blue®
(461-489 nm) eingestellt.

Es musste darauf geachtet werden, dass sich die Exzitations- und Emissionsspektren nicht
Uberschneiden.

Die Anzahl aller Zellen, die sowohl mit Hoechst als auch mit CellTracker Red CMTPX, aber
nicht mit CellTox Green gefarbt waren, ergab die Menge an lebenden Zellen. Bei positiver
Farbung im Kanal F2 (CellTox Green) wurden diese als tote Zellen gezahlt. Durch Artefakte
aufgrund der PCL-Fasern wurde pro Messung ein unbesiedeltes Well analysiert. Die Werte flr
Jlebende” und ,tote” Zellen in diesem Well wurden als Leerwert von den Zellmengen der an-
deren Messungen abgezogen (84).

Der prozentuale Anteil der toten Zellen je Well wurde nach folgender Formel berechnet:

% F2 += __Fet
TCpn + F2 +

Hierbei ist F2 + die Anzahl der toten Zellen eines Wells und TCpn die Menge der Hoechst und
CellTracker Red gefarbten Zellen (keine CellTox Green-Farbung).

In mehreren der verwendeten 24-Well PCL NanoECM-Platten zeigten sich veranderte Faser-
beschaffenheiten in Form von Verdickungen (Abb. 4, Abb. 5). Dies stellte ein Problem dar, da
sich die PCL-Fasern auch leicht mit Hoechst und CellTracker Red anfarbten. Am NyOne® und
Cellavista® wurden diese Materialverdickungen als Zelle gewertet. Dadurch entstanden falsch-
hohe Werte von 698 bis 3.507 ,Zellen® pro Well als Zellmenge in den nicht besiedelten Wells,
welche als Leerwert abgezogen wurden. Normale Werte aus Messungen makelloser Bereiche
betrugen 0 bis 83 ,Zellen“ pro Well. Demnach sind die ausgewerteten Zellmengen fiir die ent-
sprechenden Messungen etwas geringer, als sie es unter idealen Versuchsbedingungen wa-

ren.
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UNBESIEDELTEN PCL NanoECM-PLATTE; BEI DER REM-AUFNAHME IM RECHTEN OBEREN QUADRANTEN UND
MITTIG LINKS.
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SIEDELTEN PCL NanoECM-PLATTE, LINKS: HOECHST, RECHTS: BRIGHTFIELD.

Fir die elektronenmikroskopische Aufnahme von Reihe D wurden die Wells entsprechend
2.2.10 zwei Mal mit je 0,5 ml PBS gespult. Dann wurde 1 ml Roti®-Histofix 10 % pro Well
hinzugegeben. Nach erfolgtem Imaging am NyOne®/Cellavista® wurden alle Flissigkeiten ver-
worfen und die Béden der Wells aus Reihe D mit einem Skalpell vorsichtig entlang des Randes
herausgeschnitten. Jeder Boden kam in ein separates Well einer unbehandelten Standard

6-Well-Platte und wurden entsprechend Methode 2.2.10 weiter behandelt.

2.2.13 VERSUCHE MIT PCL-GEWEBESTUCKEN
Hier wird das Verfahren beschrieben, welches fir die Versuche mit den 700 nm PCL Nano-
ECM-Geweben von Nanofiber Solutions angewendet wurde. Die Versuche erfolgten auf

Grundlage der Versuchsergebnisse der PCL-Platten-Besiedelung.
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2.2.13.1 VORBEREITUNG
Das PCL-Gewebe wurde in Stiucke mit den MaRen 5 x 15 mm zugeschnitten. Je ein Stick
wurde in einem Well einer 12-Well-Platte mit 2 ml MSC-Medium fur 30 min bei 37°C inkubiert.

AnschlieRend wurde das MSC-Mediums abgenommen (84).

2.213.2 BESIEDELUNG MIT MSCs

Die Besiedelung erfolgte mit 1,9*10* Zellen in Passage 6 auf Seite A (entspricht ca. 2,6*10*
Zellen/cm?). Die gewlinschte Zellmenge wurde in 10 yl MSC-Medium pro Well gelést und mit
Hilfe einer Pipette auf das Material getropft. So wurden die PCL-Stlicke mit den Zellen fir
30 min bei 37°C inkubiert, bevor 2 ml MSC-Medium hinzugeben wurden. An Tag 1 wurden die
PCL-Gewebestiicke mit einer sterilen Pinzette gewendet, das Medium wurde abgenommen
und auch Seite B wurde, wie oben beschrieben, besiedelt (84). Das MSC-Medium wurde zwei-

mal pro Woche gewechselt.

2.2.13.3 FLUORESZENZ- UND RASTERELEKTRONENMIKROSKOPIE

Die Analyse am Fluoreszenz- und Rasterelektronenmikroskop erfolgte an Tag 7, 14 und 21.
Zur Darstellung des Wachstums der Zellen in verschiedenen Ebenen auf dem zugeschnittenen
PCL-Material wurden die Zellen entsprechend 2.2.9.1 gefarbt. Pro Well einer 12-well Platte
wurden je 2 ml der Ziegenserumlésung und 2 ml DMEM + 0,66 ul Hoechst verwendet. Es
wurde auf Farbung mit CellTox Green™ verzichtet, da der Anteil an toten Zellen bereits bei
den Platten bestimmt wurde. Nach der Farbung wurden die PCL-Stlicke in Fluoromount-Me-
dium auf die Objekttrager aufgebracht. Das Deckglas wurde blasenfrei aufgelegt. Mithilfe des
Zeiss Axio Observers wurden die angefarbten Zellen dargestellt. Die Z-Stack-Funktion ermoég-
lichte es Bilderserien eines gewahlten Bereichs in verschiedenen Fokushéhen in einem ge-
wlnschten Abstand aufzunehmen. Hierdurch wurden Zellen in verschiedenen Ebenen erkenn-
bar. Fir diese Versuchsreihe wurde ein Abstand zwischen den Bildern von 1 ym gewahit.
Die Vorbereitung fir das REM und die Aufnahmen daran erfolgten entsprechend 2.2.10 und
2.2.11. Es wurden je 2 ml PBS und Roti®-Histofix 10 % Lésung pro Well einer 12-Well-Platte
verwendet. Die Gewebestlicke wurden vor der Befestigung auf dem Stiftprobenhalter mittig
durchgeschnitten. Die eine Halfte wurde mit Seite A nach oben fixiert, die andere mit Seite B.
Dies wurde entsprechend markiert. Die Seite, welche an Tag 1 besiedelt wurde und demnach
in der Regel nach oben gezeigt hat (i.d.R. Seite B), wurde als Oberseite bezeichnet. Die an-
dere Seite, welche an Tag 0 besiedelt wurde und nach dem Drehen an Tag 1 zum Plattenbo-

den gezeigt hat, wurde als Unterseite bezeichnet.
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2.2.13.4 ZUGTESTUNG

Die besiedelten PCL-Stucke wurden an Tag 21 an einer Materialprifmaschine mechanischen
Tests unterzogen. Dafur wurden die 5 x 15 mm-Proben direkt aus dem MSC-Medium genom-
men und feucht in Langsrichtung so eingespannt, dass sich auf jeder Seite 5 mm der Enden
in den Halteklemmen befand. Dazwischen befand sich 5 mm besiedeltes PCL-Material, das
getestet wurde (vgl. Abb. 6). Die Halteklemmen hatten vor Beginn ebenfalls einen Abstand

von 5 mm zueinander.

ABB. 6: ZUGTESTUNG EINES PCL-GEWEBESTUCKS. PCL-GEWEBESTUCK EINGESPANNT IN DER MATERIALPRUF-
MASCHINE WAHREND DER TESTUNG, PCL = POLY-E-CAPROLACTONE.

Es erfolgten einfache und zyklische Zugtests. Die Vorspannung wurde jeweils auf 0,2 N fest-
gelegt. Die Prifgeschwindigkeit lag bei 5 mm/min, die Last bei 5 kN. Bei den einfachen Zug-
tests wurde das E-Modul, die maximale Zugfestigkeit als Maximalkraft Fnax und die Dehnungs-
lange bei Fmax in Prozent ermittelt. Bei den zyklischen Tests wurde die Zugkraftin 0,05 Newton-
Schritten in 9 Zyklen von 0,05 N auf 0,45 N erhoht. Die Fmax von 0,45 N wurde auf Grundlage
der Ergebnisse aus den Bruchpunkttestungen festgelegt. Zwischen den Zugbelastungen lag
jeweils eine Entlastungsphase auf 0,01 N. Die zyklischen Zugtestungen ergaben die Deh-

nungslangen bei Fmax von 0,45 N und die Belastungs- und Entlastungskurven.
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2.2.14 STATISTISCHE ANALYSE

Die Daten sind, wenn nicht anders beschrieben, als Mittelwert/Median/Interquartilsabstand
(IQR) angegeben.

Die statistische Analyse erfolgte mithilfe von Graphpad Prism und SPSS. Die Normalverteilung
der Daten wurde mittels des Shapiro-Wilk-Tests gepruft. Anschlielend wurde zur Prifung der
Unterschiede zwischen den Zellzahlen der Platten der Kruskal-Wallis-Test verwendet. Bei sta-
tistisch relevanten Unterschieden im Kruskal-Wallis-Test wurde post-hoc ein Mann-Whitney-
U-Test durchgefihrt, um zu differenzieren, zwischen welchen Gruppen der Unterschied be-
stand. Bei den Daten aus den einfachen und zyklischen Zugtests wurde das besiedelte PCL-
Gewebe aufgrund der geringen Stichprobengrélie mittels des Mann-Whitney-U-Tests mit dem
unbesiedelten Gewebe verglichen sowie mit Daten aus Zugtestungen mit nativen porcinen
Pulmonalklappensegeln, welche radial und zirkumferentiell getestet wurden. Diese Daten
stammen aus unverdffentlichten Versuchen unserer Arbeitsgruppe.

Ein Unterschied wurde als signifikant gewertet bei einem p-Wert von kleiner 0,05.
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3 ERGEBNISSE

In der vorliegenden Arbeit wurde das Wachstumsverhalten von porcinen MSCs auf PCL-Plat-
tenbdden und dickerem Gewebe untersucht. Dabei wurden nach 1, 7, 14 und 21 Tagen die
qualitativen und quantitativen Veranderungen am REM und mithilfe eines Fluoreszenzmikro-
skops mit Zellzahlfunktion beobachtet. Zum anderen wurde zugeschnittenes, tUber 21 Tage
besiedeltes PCL-Gewebe auf seine mechanischen Eigenschaften geprift und an einer Mate-
rialprifmaschine analysiert. Die PCL-Stlicke wurden ebenfalls nach 7, 14 und 21 Tagen im

REM und Fluoreszenzmikroskop betrachtet.

3.1 URSPRUNG DER PORCINEN MSCs

Laut Hersteller stammten die verwendeten porcinen MSCs aus dem Knochenmark der Tibia.
Sie wurden 7-15 Tage kultiviert, dann expandiert und eingefroren. Sie wurden in Passage 1
gefroren versendet. Die Phiolen, in denen sie sich befanden, enthielten 10° Zellen/ml. Die Zel-
len wurden negativ getestet auf Bakterien, Mykoplasmen, Pilze und Hefen. Die Expression
von CD44 und CD29 wurde getestet (85).

3.2 MORPHOLOGISCHE CHARAKTERISIERUNG DER PCL-MATERIALIEN

Sowohl die Fasern der PCL NanoECM-Platten als auch die PCL-Gewebestlcke waren will-
kirlich angeordnet. Allerdings liel3 sich nur bei den PCL-Gewebestlicken eine dreidimensio-
nale Architektur ahnlich der Extrazellularmatrix erkennen (102, Abb. 1, Abb. 2). Zudem zeigten
sich in einer Charge unregelmalige Verdickungen der PCL-Fasern, welche sowohl im REM
als auch unter dem Fluoreszenzmikroskop Cellavista® beziehungsweise NyOne® erkennbar
war (Abb. 4, Abb. 5).

3.3 ZELLWACHSTUM 24-WELL PCL NANOECM-PLATTEN

3.3.1 UNBESCHICHTETE PLATTEN

Bei den 24-Well PCL NanoECM-Platten ohne Beschichtung zeigte sich in der elektronenmik-
roskopischen Betrachtung wahrend der 21-tagigen Besiedelung eine immer dichter werdende
Bewachsung des PCL-Materials. An Tag 1 waren verstreut vereinzelte Zellen zu sehen. Diese
wuchsen mit ihren Auslaufern bereits entlang der PCL-Fasern. An Tag 7 zeigten sich bereits
erste Zellanhaufungen mit andererseits noch gréfieren Licken dazwischen. An Tag 14 waren

groRe Bereiche bereits komplett von Zellen bewachsen mit nur noch kleinen Abstanden
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zwischen den MSCs. Die Zellen orientierten sich mehr und mehr in eine Richtung und parallel
zueinander, sodass es nur noch kleinere nicht bewachsene Bereiche gab. An Tag 21 zeigte
sich eine nahezu vollstéandig geschlossene Zelldecke. Die parallele Anordnung war an diesen
Proben durchgangig zu erkennen. Kleinere Liicken der Zelldecke wurden als Artefakte im Rah-
men der Probenverarbeitung gewertet (Abb. 7).

REM x500 REM x1000 ~ Fluoreszenz
d1 i ‘ {‘.1‘/"/[ s
d7
5
d14
d21 |

A {100 pm ‘ ‘ i . soum | [N & . Y 100 pm
TG R [ S O T . X L .l

ABB. 7: RASTER- UND FLUORESZENZMIKROSKOPISCHE AUFNAHMEN DER UNBESCHICHTETEN BESIEDELTEN PCL-PLAT-
TEN AN TAG 1, 7, 14 UND 21 IN ZWEI VERSCHIEDENEN VERGRORERUNGEN AM REM; FLUORESZENZMIKROSKOPISCHE
AUFNAHMEN MIT DREI FARBSTOFFEN: BLAU = HOECHST = ZELLKERNE, ROT = CELLTRACKER ™ RED = ZELLE, GRUN =
CELLTOX™ GREEN = TOTE ZELLEN. IM ZEITLICHEN VERLAUF ZEIGT SICH EINE IMMER DICHTER WERDENDE ZELLDECKE,
d =TAG, PCL = POLY-E-CAPROLACTONE, REM = RASTERELEKTRONENMIKROSKOP.
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Im Verlauf der 21 Tage wurde der Anteil der toten Zellen immer geringer (Abb. 10, Abb. 11,
(Fluoreszenzmikroskopie)). In den REM-Aufnahmen waren keine toten Zellen zu sehen.

Die Daten wurden mit dem Shapiro-Wilk-Test auf Normalverteilung getestet. Da die Daten zum
Grofteil nicht normalverteilt verteilt waren (mit p < 0,05), wurden nachfolgend nicht parametri-
sche Tests verwendet und jeweils Mittelwert, Median sowie der Interquartilsabstand (IQR) an-
gegeben (siehe auch Tab. 3).

An Tag 1 wurden im Mittel 18.627, im Median 17.748, IQR 3.770 Zellen/cm? ermittelt. Die
durchschnittliche Menge an CellTox Green™-positiven und damit toten Zellen lag bei
941,1/cm?, die mediane Menge bei 945/cm?, IQR 470,2/cm? und der prozentuale Anteil an
allen Zellen im Durchschnitt bei 4,99 %, im Median bei 4,92 %, IQR 2,22 %. An Tag 7 gab es
im Durchschnitt 39.251 Zellen/cm?, im Median 40.210 Zellen/cm?, IQR 10.437 Zellen/cm?. Es
wurden im Mittel 1.362 CellTox Green ™-positive Zellen/cm?, im Median 1.338 Zellen, IQR 649
gezahlt (3,51/3,26/2,06 %). An Tag 14 lag die Zellmenge pro Quadratzentimeter bei
55.556/55.920/7.396 (Mittelwert/Median/IQR). Es wurden 978/996,5/692,3 tote Zellen/cm?, de-
tektiert (1,75/1,82/1,52 %). An Tag 21 lag der Mittelwert bei 77.847, der Median bei 84.065
und der IQR bei 29.335 Zellen/cm?. Fir die toten Zellen ergaben sich pro Quadratzentimeter
Zellmengen von 703,1/341,4/1.046,7 sowie prozentual 0,91/0,44/1,01 % (Abb. 8, Abb. 9, Abb.
10).

Im Verlauf der 21 Tage wurde der Anteil der toten Zellen immer geringer (Abb. 7 (Floureszenz-

mikroskopie), Abb. 9). In den REM-Aufnahmen waren keine toten Zellen zu sehen.

lebend/cm2
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Tage
ABB. 8: BOX-PLOT-WHISKER-DIAGRAMM DER ZELLMENGEN DER LEBENDEN ZELLEN/CM? AUF DEN PCL-PLATTEN
NACH TAGEN UND BESCHICHTUNGEN. IM ZEITLICHEN VERLAUF ZEIGTEN SICH IMMER MEHR ZELLEN; *: p < 0,05,
PCL = POLY-E-CAPROLACTONE
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ABB. 9: BOX-PLOT-WHISKER-DIAGRAMM DER ZELLMENGEN DER TOTEN ZELLEN/CM? AUF DEN PCL-PLATTEN
NACH TAGEN UND BESCHICHTUNGEN. ES ZEIGT SICH EIN LEICHTER ABWARTSTREND IM ZEITLICHEN VERLAUF,
ALLERDINGS MIT GROREN ABWEICHUNGEN, PCL = POLY-E-CAPROLACTONE.
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ABB. 10: BOX-PLOT-WHISKER-DIAGRAMM DER PROZENTUALEN ANTEILE AN TOTEN ZELLEN AN DER GESAMTHEIT
ALLER ZELLEN AUF DEN PCL-PLATTEN NACH TAGEN UND BESCHICHTUNGEN. IM ZEITLICHEN VERLAUF PROZEN-
TUAL IMMER WENIGER TOTE ZELLEN, PCL = POLY-E-CAPROLACTONE.
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3.3.2 VERGLEICH UNBESCHICHTETE UND BESCHICHTETE PLATTEN
Bei den PCL NanoECM-Platten, welche mit Gelatine (Abb. 11) oder MatriGel® (Abb. 12) be-

schichtet waren, zeigte sich ebenfalls eine immer dichter werdende Bewachsung des PCL-

Materials.

REM x50 L REM x100 - Fluoreszenz

ABB. 11: RASTER- UND FLUORESZENZMIKROSKOPISCHE AUFNAHMEN DER MIT GELATINE BESCHICHTETEN PCL-PLAT-
TEN AN TAG 1, 7, 14 UND 21 IN ZWEI VERSCHIEDENEN VERGRORERUNGEN AM REM; FLUORESZENZMIKROSKOPISCHE
AUFNAHMEN MIT DREI FARBSTOFFEN: BLAU = HOECHST = ZELLKERNE, ROT = CELLTRACKER™ RED = ZELLE, GRUN =
CELLTOX™ GREEN = TOTE ZELLEN. IMMER DICHTER WERDENDE ZELLDECKE IM ZEITLICHEN VERLAUF ERKENNBAR,

d =TAG, PCL = POLY-E-CAPROLACTONE, REM = RASTERELEKTRONENMIKROSKOP.
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AB. 2: RI'\SER- UD FUORESZENZMIKROKOPISCHE AUFNAHEN DER MIT/MATRIGEL® BESCHICHTETEN BESIEDL-
TEN PCL-PLATTEN AN TAG 1, 7, 14 UND 21 IN ZWEI VERSCHIEDENEN VERGRORERUNGEN AM REM; FLUORESZENZMIKRO-
SKOPISCHE AUFNAHMEN MIT DREI FARBSTOFFEN: BLAU = HOECHST = ZELLKERNE, ROT = CELLTRACKER™ RED =
ZELLE BZW. FUR TAG 1 ZELLE = GELB, GRUN = CELLTOX™ GREEN = TOTE ZELLEN. IM ZEITLICHEN VERLAUF ZEIGT SICH
EINE IMMER DICHTER WERDENDE ZELLDECKE, d = TAG, PCL = POLY-E-CAPROLACTONE, REM = RASTERELEKTRONEN-

MIKROSKOP.

In der Zellzahlung am Fluoreszenzmikroskop wurden ebenfalls die Zellmengen der mit Gela-
tine beschichteten und der mit MatriGel® beschichteten Platten separat untersucht. So konn-
ten etwaige unterschiedliche Wachstumsverhalten erkannt werden. Pro Beschichtung und Tag
wurden auch hier 20 Platten untersucht. Mittels des Kruskal-Wallis-Tests wurden die Zellmen-

gen der verschieden beschichteten Wells zum selben Messzeitpunkt verglichen.
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TAB. 3: ZELLMENGEN ALLER ZELLEN UND DER TOTEN ZELLEN UNTERTEILT NACH DEN VERSCHIEDENEN BE-
SCHICHTUNGEN AN TAG 1,7, 14, 21 SOWIE PROZENTUALE ANTEILE DER TOTEN ZELLEN AN ALLEN ZELLEN, WERTE
ANGEGEBEN NACH FOLGENDEM SCHEMA MITTELWERT/MEDIAN/INTERQUARTILSABSTAND (IQR)

Zeit- Beschich-  Zellmenge insgesamt = Anzahl toter Zellen = Prozentuale Anteile
punkt tung (Zellen/cm? (Zellen/cm? toter Zellen (%)
U L 18.627/17.748/3.770  941,1/945/470,2 4,99/4,92/2.22
schichtet
Gelatine 21.601/21.734/5.310  1.053/846/1.002,8 4,82/3,85/3.96
MatriGel®  21.573/20.607/6.671  1.149/813,1/980.8 5 .8/3,89/5.72
Tag7  unbe- 39.251/40.210/10.437 1.362/1.338/649 3.51/3,26/2,06
schichtet
Gelatine  38.302/38.196/11.102 1.207/1.238/402 3.14/3,13/1,31
MatriGel® 37.740/38.746/14.288  1.682/1.400/1.057 4,51/3.81/2,32
liEg 1| Ul 55.556/55.920/7.396  978/996,5/692,3 1,75/1,82/1,52
schichtet
Gelatine  61.497/60.076/12.966  979,6/810,9/810.1 1,63/1.29/1,4
MatriGel® 59.470/55.807/14.281  964.8/954 7/881,2 1.66/1,53/1,54
Tag 21 unbe- 77.847/84.065/29.335 ' 0>1/341:4/1.046, 0.91/0,44/1,01
schichtet 7
Gelatine g4 4170/85.431/18.857 °1-9/437.5/1 '1472’ 0,94/0,5/1,37
MatriGel® 82.385/89.230/28.204  571,9/416,3/409.5 0,69/0.48/0,54

Die automatische Zellzihlung ergaben an Tag 1 eine durchschnittliche bzw. mediane Zell-
menge von 18.627 bzw. 17.748 Zellen/cm?, IQR 3.770 Zellen/cm? flir unbeschichtete Platten,
21.601 bzw. 21.734 Zellen/cm?, IQR 5.310 Zellen/cm? flir Gelatine-beschichtete Platten und
21.573 bzw. 20.607 Zellen/cm?, IQR 6.671 Zellen/cm? fiir MatriGel®-beschichtete Platten. Die
Menge an CellTox Green™-positiven und damit toten Zellen lag durchschnittlich bei
941,1/cm?, im Median bei 945/cm?, IQR 470,2/cm? bzw. durchschnittlich bei 1.053/cm?, im Me-
dian bei 846/cm?, IQR 1.002,8/cm? bzw. durchschnittlich bei 1.149/cm?, im Median bei
813,1/cm?, IQR 980,8/cm?, dies entspricht im Median einem prozentualen Anteil an allen Zellen
von 4,99/4,92/2,22 %, 4,82/3,85/3,96 % und 5,8/3,89/5,72 %.

An Tag 7 gab es im Durchschnitt 39.251 Zellen/cm?, im Median 40.210 Zellen/cm?, IQR
10.437 Zellen/cm? auf unbeschichteten Platten, 38.302/38.196/11.102 Zellen/cm? bei einer
Beschichtung mit Gelatine und 37.740/38.746/14.288 Zellen/cm? bei einer Beschichtung mit
Matri-Gel. Bei den entsprechenden Messungen wurden pro Quadratzentimeter
1.362/1.338/649 tote Zellen; 1.207/1.238/402 toten Zellen und 1.682/1.400/1.057 tote Zellen
detektiert, was anteilig 3,51/3,26/2,06 %, 3,14/3,13/1,31 % und 4,51/3.81/2,32 % entspricht
(Mittelwert/Median/IQR).

Die Mittelwerte, Mediane und IQR fur Tag 14 lagen bei 55.556 Zellen/cm?, 55.920 Zellen /cm?
und 7.396 Zellen/cm? fiir unbeschichtete Platten; 61,497 Zellen/cm?, 60.076 Zellen/cm? und
12.966 Zellen/cm? fiir Gelatine-beschichtete und 59.470 Zellen/cm?, 55.807 Zellen/cm? und
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14.281 Zellen/cm? flr MatriGel®-beschichtete Platten. Es wurden jeweils 978/996,5/692,3 tote
Zellen/cm?  (unbeschichtet), 979,6/810,9/810,1 tote Zellen/cm?* (Gelatine) und
964,8/954,7/881,2 tote Zellen/cm? (MatriGel®) gemessen oder entsprechend
1,75/1,82/1,52 %, 1,63/1,29/1,4 % und 1,66/1,53/1,54 %.

Tag 21 zeigte sich bei unbeschichteten Platten im Durchschnitt 77.847 Zellen/cm?, im Median
84.065, IQR 29.335 Zellen/cm?, bei Platten, die mit Gelatine beschichtet worden waren im
Durchschnitt 80.172 Zellen/cm?, im Median 85.431 Zellen/cm?, IQR 18.857 Zellen/cm? und bei
Platten mit einer Beschichtung mit MatriGel® im Durchschnitt 82.385 Zellen/cm?, im Median
89.230 Zellen/cm?, IQR 28.204 Zellen/cm?. Fir die CellTox Green™-positiven Zellen ergaben
sich pro Quadratzentimeter Zellmengen von 703,1/341,4/1.046,7, 757,9/437,5/1.147,2 und
571,9/416,3/409,5 was einem Anteil von 0,91/0,44/1,01 %, 0,94/0,5/1,37 % bzw.
0,69/0,48/0,54 % entspricht (Abb. 7, Abb. 11, Abb. 12, Tab. 3).

Im Shapiro-Wilk-Test waren die meisten Daten nicht parametrisch verteilt, weshalb der
Kruskal-Wallis-Test zum Vergleich zwischen den verschiedenen Beschichtungen durchgefiihrt
wurde. An Tag 1 zeigte sich ein statistisch relevanter Unterschied von p < 0,05. Mittels Post-
hoc-Analyse durch den Mann-Whitney-U-Test zeigte sich der Unterschied von p = 0,0073 an
diesem Tag zwischen der Gruppe der unbeschichteten und der mit Gelatine-beschichteten
Platten. An den anderen Tagen zeigten sich keine statistisch relevanten Abweichungen hin-
sichtlich der Zellmengen der lebenden Zellen bei verschiedenen Beschichtungsarten am glei-
chen Messtag.

Ebenso war die Anzahl der toten Zellen auf den verschieden beschichteten Proben ahnlich;

hier zeigten sich ebenfalls keine statistisch relevanten Unterschiede (Abb. 9, Abb. 10).

Die Zellmenge vermehrte sich in der ersten Woche, d.h. zwischen Tag 1 und 7 durchschnittlich
bzw. im Median um 110,72 % bzw. 126,56 % bei den unbeschichteten Wells, um 77,32 % bzw.
75,75 % bei den Gelatine-beschichteten Wells und um 74,94 % bzw. 87,45 % bei den mit
MatriGel® beschichteten Wells. In der zweiten Woche betrug die Vermehrung durchschnittlich
bzw. im Median 41,54 % bzw. 39,07 % flir unbeschichtete, 60,56 % bzw. 57,28 % fiir Gelatine-
beschichtete und 57,58 % bzw. 44,03 % fir MatriGel®-beschichtete Wells. In der dritten Wo-
che war die Vermehrung im Mittel/Median 40,12/50,33 %, 30,37/42,2 % und 38,53/59,89 %
(Abb. 13, Abb. 14).

Die Vermehrungsrate wurde entsprechen folgender Formel berechnet:

Mittelwert Zellemenge aktueller Tag — Mittelwert Zellmenge Woche zuvor

Mittelwert Zellmenge Woche zuvor
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prozentuales Wachstum (Mittelwerte)
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ABB. 13: WACHSTUM (PROZENTUAL) IM VERGLEICH ZUM VORHERIGEN MESSZEITPUNKT UNTERTEILT NACH BE-

SCHICHTUNGSARTEN, BERECHNET AUS MITTELWERTEN. IM ZEITLICHEN VERLAUF VERLANGSAMTE SICH DAS
WACHSTUM.
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ABB. 14: WACHSTUM (PROZENTUAL) IM VERGLEICH ZUM VORHERIGEN MESSZEITPUNKT UNTERTEILT NACH BE-
SCHICHTUNGSARTEN, BERECHNET AUS MEDIANEN. IM ZEITLICHEN VERLAUF VERLANGSAMTE SICH DAS
WACHSTUM.
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3.4 ZELLWACHSTUM PCL-GEWEBESTUCKE

Die nativen PCL-Gewebestiicken wurden von beiden Seiten im Rasterelektronenmikroskop
betrachtet. Zum Teil waren sie nur von einer Seite besiedelt, was vermutlich daran liegt, dass
sich einzelne Gewebestlicke wahrend des Mediumwechsels unbemerkt gewendet haben.

Dies fiel erst in der mikroskopischen Betrachtung auf.

3.4.1 BETRACHTUNG DER OBERFLACHEN AM REM

Die Oberseite des Gewebes (an Tag 1 besiedelt) wirkte bei Betrachtung im REM ebenmaRiger
und die oberste Faserschicht schien in einer Ebene zu liegen. Dem hingegen erschien das
PCL-Gewebe auf der Unterseite ungleichmafiger und einzelne Fasern waren ungespannt,
gekringelt und lagen scheinbar auf der darunter liegenden, flacheren Schicht auf (Abb. 2, Ka-
pitel 2.1).

Da sich bei den PCL-Platten kein statistisch relevanter Unterschied der Zellmengen zwischen
verschiedenen beschichteten und unbeschichteten Platten zeigte, wurden die Versuche mit
den PCL-Gewebestiicke an unbeschichteten Proben durchgefihrt. Fiir eine Ubersicht und das
Wachstumsverhalten der Zellen wurden die Aufnahmen am REM genutzt. Des Weiteren wur-
den fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen gemacht, auf welche nachfolgend eingegangen
wird. Die Gewebestlicke waren ab Tag 1 beidseitig besiedelt. An Tag 7 waren zwischen den
einzelnen Zellen noch Licken zu sehen. An Tag 14 zeigten sich auf beiden Seiten bereits
grolde Zellhaufen aus reichlich Zellen. Allerdings waren die Zellen mit ihren Auslaufern mehr
radial ausgerichtet im Gegensatz zu den Aufnahmen des PCL-Materials der Platten, wo meist
alle Zellen in einer Langsrichtung orientiert waren. An Tag 21 war auf der Oberseite eine na-
hezu ununterbrochene Zelldecke zu sehen war. Auf der Unterseite waren die Zellen kleiner,
hatten weniger Auslaufer und es waren weiterhin unbewachsene Bereiche zwischen den Zel-
len zu sehen (Abb. 15, Abb. 16).

Das Zellwachstum auf den Platten und der Oberseite der PCL-Gewebestticke erschien schnel-
ler als das Zellwachstum auf der Unterseite der Gewebestiicke. Bereits an Tag 7 zeigte sich
dieser Unterschied: Die Ergebnisse auf der Oberseite waren mit den Ergebnissen der Platten
vergleichbar. Die Unterseite war weniger bewachsen. Die Gewebestlicke waren allerdings di-
cker als das PCL-Material an den Plattenboden. Daher wurde ebenfalls untersucht, ob die

Zellen auch in das Gewebe einwachsen.
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ABB. 15: STRELEKTRONENMIKROSKOPISCHE AUFNAHMEN DER OBERSEITE DER BESIEDELTEN GEWEBESTU-
CKE AN TAG 7, 14 UND 21 IN ZWEI VERSCHIEDENEN VERGRORERUNGEN. IM ZEITLICHEN VERLAUF IMMER DICHTER
WERDENDE ZELLDECKE ERKENNBAR.
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ABB. 16: RASTERELEKTRONENMIKROSKOPISCHE AUFNAHMEN DER UNTERSEITE DER BESIEDELTEN GEWEBESTU-
CKE AN TAG 7, 14 UND 21 IN ZWEI VERSCHIEDENEN VERGRORERUNGEN. IM ZEITLICHEN VERLAUF IMMER DICHTER
WERDENDE ZELLDECKE ERKENNBAR.

3.4.2 DREIDIMENSIONALE BETRACHTUNG AM FLUORESZENZMIKROSKOP

Die Aufnahmen am Fluoreszenzmikroskop dienten vornehmlich dazu, die Proben auch in ver-
schiedenen Ebenen zu betrachten. Am Axio Observer wurden die Zellen anhand der ange-
farbten Zellkerne (Hoechst) betrachtet, da die Zellkdrperfarbung mittels CellTracker-Red we-
niger gut einzustellen war. Es konnten neben einfachen Bildern Uber die Funktion ,Z-Stack®

vollautomatisch Bilder eines Bereichs in verschiedenen Fokushdhen in einem zuvor gewahlten
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Abstand aufgenommen werden. In diesen Z-Stack-Aufnahmen zeigte sich, dass sich die Zell-
kerne in verschiedenen Ebenen befanden.

An Tag 7 waren vereinzelt Zellkerne zu sehen. Hier war bereits erkennbar, dass nicht alle
Zellen in der gleichen Ebene scharf einzustellen waren (Abb. 17). An Tag 14 waren Ansamm-
lungen von Zellkernen erkennbar. Dazwischen befanden sich jedoch noch Licken. Bei einem
grofRen Zellhaufen konnten Zellen 11 um entfernt voneinander dargestellt werden (Abb. 18).
An Tag 21 waren die Zellkerne gleichmaRiger Uber das Material verteilt. Hier zeigte sich eben-

falls, dass Zellen eines Zellhaufens in unterschiedlichen Fokushdhen lagen (Abb. 19).

Es stellte sich heraus, dass auch die Fasern des PCL-Materials mit Hoechst angefarbt werden.
Daher sind diese auf den folgenden Bildern zu sehen, obgleich es sich um Aufnahmen aus

dem Fluoreszenzmikroskop handelt.

ABB. 17: FLUORESZENZMIKROSKOPISCHE SCHICHTBILDER EINES GEWEBESTUCKES AN TAG 7. ZEILENWEISE VON
LINKS NACH RECHTS WURDE JE 1 uM TIEFER EIN BILD AUFGENOMMEN, ES LASSEN SICH ZELLEN IN VERSCHIEDE-
NEN EBENEN ERKENNEN, EXEMPLARISCH ZEIGEN GLEICHARTIGE MARKIERUNGEN JEWEILS DIE GLEICHE ZELLE,
DIE IN UNTERSCHIEDLICHEN EBENEN SCHARF ZU SEHEN IST.
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ABB. 18: FLUORESZENZMIKROSKOPISCHE SCHICHTBILDER EINES GEWEBESTUCKES AN TAG 14. ZEILENWEISE
VON LINKS NACH RECHTS WURDE JE 1 yM TIEFER EIN BILD AUFGENOMMEN, ES LASSEN SICH ZELLEN IN VER-
SCHIEDENEN EBENEN ERKENNEN, EXEMPLARISCH ZEIGEN GLEICHARTIGE MARKIERUNGEN JEWEILS DIE GLEICHE
ZELLE, DIE IN UNTERSCHIEDLICHEN EBENEN SCHARF ZU SEHEN IST.




ABB. 19: FLUORESZENZMIKROSKOPISCHE SCHICHTBILDER EINES GEWEBESTUCKES AN TAG 21. ZEILENWEISE
VON LINKS NACH RECHTS WURDE JE 1 pyM TIEFER EIN BILD AUFGENOMMEN, ES LASSEN SICH ZELLEN IN VER-
SCHIEDENEN EBENEN ERKENNEN, EXEMPLARISCH ZEIGEN GLEICHARTIGE MARKIERUNGEN JEWEILS DIE GLEICHE
ZELLE, DIE IN UNTERSCHIEDLICHEN EBENEN SCHARF ZU SEHEN IST.

3.5 MECHANISCHE TESTUNG DER PCL-GEWEBESTUCKE UND VERGLEICH
ZU PORCINEN PULMONALKLAPPENSEGELN

Um zu Uberprifen, ob die Besiedelung mit pMSCs die mechanische Widerstandsfahigkeit des
PCL-Gewebes veranderte, wurden statische und zyklische Zugtestungen an unbesiedeltem
und besiedeltem Gewebe durchgefihrt. Diese Daten wurden miteinander und mit Werten von

nativen porcinen Pulmonalklappen verglichen.

3.5.1 BRUCHPUNKTTESTUNGEN

Aufgrund der geringen Stichprobengréf’e wurden die verschiedenen Gruppen mittels des
Mann-Whitney-U-Tests verglichen. Die Werte sind nach folgendem Schema angegeben: Mit-
telwert/Median/IQR. Die Bruchpunkt-Testungen der PCL-Gewebestlicke ergaben im Mittel-
wert ein Elastizitatsmodul von 2,13 MPa, im Median 1,81 MPa mit einem IQR von 1,53 MPa
fur besiedeltes (n = 21) und im Durchschnitt 2,12 MPa, im Median 2,33 MPa und ein IQR von
1,15 fUr unbesiedeltes PCL (n = 6). Daten von nativen porcinen Pulmonalklappensegeln aus
Messungen unserer Arbeitsgruppe zeigten Werte von 4,83/3,73/2,43 MPa bei radialem
(n=14) und 66,26/64,95/48,33 MPa bei zirkumferentiellem (n = 7) Zug (84). Die
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Elastizitatswerte fir radialen Zug an Pulmonalklappen und die Werte der PCL-Proben waren
im Mann-Whitney-U-Test mit p = 0,0002 verschieden. Fir besiedeltes PCL-Gewebe gegen-
uber zirkumferentiellem Zug ergab sich ein statistisch signifikanter Unterschied von p < 0,0001.

Besiedeltes und unbesiedeltes PCL waren in ihrer Elastizitat vergleichbar (Tab. 4, Abb. 20).

TAB. 4: ELASTIZITATSMODUL, MAXIMALE ZUGFESTIGKEIT UND DEHNUNGSLANGE BEI MAXIMALER ZUGKRAFT FUR
BESIEDELTE UND UNBESIEDELTE PCL-GEWEBESTUCKE SOWIE RADIAL UND ZIRKUMFERENTIELL GETESTETE
PORCINE PULMONALKLAPPENSEGEL AUS DATEN DER EINFACHEN ZUGTESTUNG, Fmax = MAXIMALE ZUGFESTIG-
KEIT/-KRAFT, n = MENGE, WERTE ANGEGEBEN NACH FOLGENDEM SCHEMA MITTELWERT/MEDIAN/INTERQUAR-
TILSABSTAND (IQR)

Elastizitdtsmodul E =~ Maximale Zugfestigkeit = Dehnungsldnge

(MPa) Frmax (N) bei Fmax (%)
besiedelt (n = 21) 2,13/1,81/1,53 0,67/0,52/0,18 126,9/121,3/47,2
unbesiedelt (n = 6) 2,12/2,33/1,15 0,51/0,54/0,14 111,5/110,2/10,7
Pulmonalklappe porcin 4.,84/3,73/2,43 1,19/1,08/0,37 104,7/94,36/47 ,2
radial
Pulmonalklappe porcin 66,26/64,95/48,33 9,69/10,67/3,29 48,38/44,99/17,51
zirkumferentiell

Elastizitatsmodul E
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ABB. 20: BOX-PLOT-WHISKER-DIAGRAMM DER ELASTIZITATSMODULE DER VERSCHIEDENEN PROBEN BEI EINFA-
CHEN ZUGTESTUNGEN. DAS ELASTIZITASTMODUL DER PORCINEN PULMONALKLAPPEN IN ZIRKUMFERENTIEL-
LER TESTUNG IST WESENTLICH HOHER. STATISTISCH RELEVANTE UNTERSCHIEDE ZWISCHEN PCL-GEWEBE UND
PORCINEN PULMONALKLAPPEN, ***; p < 0,001, ****: p < 0,0001, E = ELASTIZITATSMODUL, PCL = POLY-E-CAPRO-
LACTONE.
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Die maximale Zugfestigkeit (Fmax) der Proben betrug 0,67/0,52/0,18 N (Mittelwert/Median/IQR)
bei besiedeltem und 0,51/0,54/0,14 N bei unbesiedeltem PCL-Gewebe. Die Daten der porci-
nen Pulmonalklappensegel waren 1,19/1,08/0,37 N bei radialem Zug und 9,69/10,67/3,29 N
bei zirkumferentiellem Zug (84). Hieraus ergab sich ein statistisch relevanter Unterschied von
p < 0,0001 zwischen besiedeltem PCL und Pulmonalklappen im radialen Zug und ebenfalls
zwischen besiedeltem PCL und zirkumferentiellem Zug. Besiedeltes und unbesiedeltes PCL

waren auch bezlglich der maximalen Zugfestigkeit vergleichbar (Tab. 4, Abb. 21).

Maximale Zugfestigkeit Fmax
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ABB. 21: BOX-PLOT-WHISKER-DIAGRAMM DER MAXIMALEN ZUGFESTIGKEIT IN NEWTON DER VERSCHIEDENEN
PROBEN BEI EINFACHEN ZUGTESTUNGEN. DIE MAXIMALE ZUGFESTIGKEIT DER PORCINEN PULMONALKLAPPEN
IN ZIRKUMFERENTIELLER TESTUNG IST WESENTLICH HOHER. STATISTISCH RELEVANTE UNTERSCHIEDE ZWI-
SCHEN PCL-GEWEBE UND PORCINEN PULMONALKLAPPEN, ****: p < 0,0001, Fmax = MAXIMALE ZUGFESTIGKEIT,
PCL = POLY-E-CAPROLACTONE.

Des Weiteren wurde die Lange errechnet, um welche sich der eingespannte Bereich der Pro-
ben bei maximaler Zugkraft (Fmax) prozentual gedehnt hatte, ausgehend von der Anfangslange
von 5 mm. Fur die PCL-Gewebe ergaben sich hier Werte von 126,9/121,3/47,2 % fur besie-
delte und 111,5/110,2/10,7 % fur unbesiedelte Proben. Die nativen Pulmonalklappensegel
dehnten sich in radiale Richtung um 104,7/94,36/47,2 % und 48,38/44,99/17,51 % in zirkum-
ferentielle Richtung (84). Hieraus ergab sich ein statistisch relevanter Unterschied von

p = 0,0196 zwischen besiedeltem PCL-Gewebe und den Pulmonalklappen in radialem Zug

43



sowie ein signifikanter Unterscheid mit p < 0,0001 zwischen besiedeltem PCL-Gewebe und
porcinen Pulmonalklappen in zirkumferentieller Zugrichtung. Die Dehnungslangen zwischen
besiedeltem und unbesiedeltem PCL-Gewebe waren nicht signifikant voneinander abwei-
chend (Tab. 4, Abb. 22).

Dehnung bei maximaler Zugkraft (%)
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ABB. 22: BOX-PLOT-WHISKER-DIAGRAMM DER PROZENTUALEN DEHNUNG BEI MAXIMALER ZUGKRAFT DER VER-
SCHIEDENEN PROBEN BEI EINFACHEN ZUGTESTUNGEN. WESENTLICHE UNTERSCHIEDE DER DEHNUNGSLANGE
ZWISCHEN PORCINEN PULMONALKLAPPEN IN ZIRKUMFERENTIELLER RICHTUNG UND PCL-GEWEBE. STATIS-
TISCH RELEVANTE UNTERSCHIEDE ZWISCHEN PCL-GEWEBE UND PORCINEN PULMONALKLAPPEN; *: p < 0,05, ****:
p <0,0001, PCL = POLY-E-CAPROLACTONE.
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3.5.2 ZYKLISCHE ZUGTESTUNG

Bei den durchgefuhrten zyklischen Zugtestungen wurde die maximale Zugkraft auf Grundlage
der Bruchpunkttestungen auf 0,45 N begrenzt, was sich mit der gemessenen Fmax von
0,44/0,44/0,002 N (Mittelwert/Median/IQR) fUr besiedeltes (n = 21) und unbesiedeltes Gewebe
(n = 8) bestatigte. Die Messungen unserer Arbeitsgruppe an nativen porcinen Pulmonalklap-
pensegeln wurden mit einer maximalen Zugkraft von 6,6/6,3/0,02 N (n = 9) durchgefliihrt (Tab.
5).

Die prozentuale Dehnungslange ausgehend von den anfanglichen 5 mm bei dieser Art der
Zugtestung betrug bei besiedeltem PCL-Gewebe 92,86/89/21 %, bei unbesiedeltem PCL-Ge-
webe 68,38/68,5/21,5 % und bei porcinen Pulmonalklappensegeln 27,96/25,25/17,55 %. Dies
entsprach einem statistisch signifikanten Unterschied von p = 0,0022 zwischen besiedeltem
und unbesiedeltem PCL und p < 0,0001 zwischen besiedeltem PCL-Gewebe und nativen Pul-
monalklappensegeln (Tab. 5, Abb. 23).

In den unten gezeigten Hysteresekurven kann man erkennen, dass die Proben zu Beginn, bei
niedrigen Kraften wieder in ihren Ursprungszustand zurlickkehrten und sich somit auf die Aus-
gangslange verklrzten. Bei anhaltender Belastung, ca. ab dem 5. Zyklus (2,5 N), erreichten
sie ihre urspringliche Form allerdings nicht mehr. Dabei war die Dehnungslange in der Ent-
lastungsphase bei gleicher Kraft héher als in der Belastungsphase. Es fiel weiterhin auf, dass
die Kurve nicht linear war, sondern kurz vor Erreichen der maximalen Zugkraft des Zyklus eine

geringere Steigung aufwies. (Abb. 24, Abb. 25).

TAB. 5: MAXIMALE ZUGKRAFT UND DEHNUNGSLANGE BEI MAXIMALER ZUGKRAFT FUR BESIEDELTE UND UNBE-
SIEDELTE PCL-GEWEBESTUCKE AUS DATEN DER ZYKLISCHEN ZUGTESTUNG, Fmax = MAXIMALE ZUGKRAFT,
n = MENGE, WERTE ANGEGEBEN NACH FOLGENDEM SCHEMA MITTELWERT/MEDIAN/INTERQUARTILSABSTAND
(IQR)

Maximale Zugkraft Dehnungslédnge bei Fmax (%)
F max (N)
besiedelt (n = 21) 0,44/0,44/0,002 92,86/89/21
unbesiedelt (n = 8) 0,44/0,44/0,002 68,38/68,5/21,5
Pulmonalklappe porcin (n = 9) 6,6/6,3/0,02 27,96/25,25/17,55
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ABB. 23: BOX-PLOT-WHISKER-DIAGRAMM DER PROZENTUALEN DEHNUNG BEI MAXIMALER ZUGKRAFT DER VER-
SCHIEDENEN PROBEN BEI ZYKLISCHEN ZUGTESTUNGEN. WESENTLICHE UNTERSCHIEDE DER DEHNUNGSLAN-
GEN, STATISTISCH RELEVANTE UNTERSCHIEDE ZWISCHEN BESIEDELTEM PCL-GEWEBE UND UNBESIEDELTEM
GEWEBE SOWIE ZWISCHEN BESIEDELTEM GEWEBE UND PORCINEN PULMONALKLAPPEN; **: p < 0,01, ***:

p < 0,001, PCL = POLY-E-CAPROLACTONE.

0,51

Kraft in N

Dehnung in %
ABB. 24: HYSTERESEKURVEN ALLER PCL-GEWEBESTUCKE BEI DYNAMISCHEN ZUGTESTUNGEN IN NEUN ZYKLEN
MIT ANSTEIGENDER KRAFT IN 0,05 N-SCHRITTEN VON 0,05 AUF 0,45 N. UNGEFAHR AB ZYKLUS 5 WIRD DIE
URSPRUNGLICHE LANGE (0 % DEHNUNG) AUCH BEI VOLLSTANDIGER ENTLASTUNG NICHT MEHR ERREICHT.
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ABB. 25: HYSTERESEKURVE EINER REPRASENTATIVEN PROBE BEI DYNAMISCHEN ZUGTESTUNGEN IN NEUN ZYK-
LEN MIT ANSTEIGENDER KRAFT IN 0,05 N-SCHRITTEN VON 0,05 AUF 0,45 N. IM VERLAUF WIRD AB ZYKLUS 5 DIE
URSPRUNGLICHE LANGE (0 % DEHNUNG) AUCH BEI VOLLSTANDIGER ENTLASTUNG NICHT MEHR ERREICHT.
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4 DISKUSSION

Die heute verfugbaren Moglichkeiten des Herzklappenersatzes haben den Nachteil, dass sie
schnell degenerieren oder eine lebenslange Antikoagulation bendtigen (20-22,24,30). Gerade
bei kongenitalen Herzerkrankungen ist ein weiterer Nachteil, dass Herzklappenprothesen nicht
mitwachsen und so bei Kindern nicht nur aufgrund der Degeneration ausgetauscht werden
mussen, sondern auch, da sie sich nicht dem wachsenden Herzen anpassen kdnnen
(3,4,31,33). Tissue-engineerte Herzklappen haben das Potential, die oben genannten Risiken
zu bewaltigen, da sie aus vitalem Gewebe bestehen, sich umbauen und mitwachsen kénnen
(3,4,44).

In der vorliegenden Arbeit wurde die Maoglichkeit der Besiedelung von bioresorbierbarem
Kunststoff in Form von Poly-e-caprolactone (PCL) durch porcine mesenchymale Stammzellen
(PMSCs) untersucht. Hierbei konnte gezeigt werden, dass sich die Zellen auf PCL vermehren
und vital sind. Hintergrund dieser Arbeit ist die Forschung nach geeigneten Zellen und Grund-
gerusten zur Herstellung von autologen Herzklappen im Rahmen von Tissue Engineering.
Diese missen den physiologischen Drucken und Scherkrafte des Herzkreislauf-Systems
standhalten. Durch in-vitro Testungen sollten die biologischen und mechanischen Eigenschaf-
ten der so hergestellten Gewebe flir spatere Fabrikation von autologen Herzklappen evaluiert

werden.

4.1 VERHALTEN DER PMSCs

4.1.1 WACHSTUMSVERHALTEN AUF PCL-MATERIAL

Die Béden der PCL NanoECM-Platten waren an Tag 21 im REM optisch voll besiedelt, dies
entspricht einer durchschnittlichen Zellmenge von 77.847 bis 82.385 Zellen/cm?.

Es zeigte sich, dass die Zellen im Laufe der Experimente immer langsamer wuchsen. In der
ersten Woche gab es noch eine wochentliche Vermehrung von ca. 75-110 % (Mittelwert) bzw.
75-125 % (Median) mit Schwankungen zwischen den verschiedenen Beschichtungen. Zwi-
schen Tag 14 und 21 war es nur noch eine Zellzahlerh6hung um ca. 30-40 % bzw. 40-60 %.
Im Verlauf nahmen auch die Anteile der avitalen Zellen ab.

Laut einem Review von Cheung et al. (4) ist es wichtig, dass die gezlchteten Herzklappen
schnell durch die Zellen bedeckt sind. Dies liel3e sich mit MSCs bei entsprechender Zellmenge
binnen 3 Wochen erreichen. Das im Verlauf verlangsamte Wachstum legt nahe, dass die Zel-
len mit der Zeit zu wenig Platz oder zu wenig Nahrstoffe hatten. Eventuell hatte man die Ver-

mehrungsgeschwindigkeit konstanter halten kdnnen, wenn der Mediumswechsel im Verlauf in
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zeitlich kurzeren Abstanden stattgefunden hatte. In der Literatur wird ebenfalls beschrieben,
dass Zellen in hohen Passagen dazu tendieren langsamer zu wachsen und weniger Extrazel-
luldrmatrix-Komponenten zu produzieren (87,88). Die zur Besiedelung genutzten Zellen be-
fanden sich in Passagen funf, sechs und sieben. Es ware also ebenfalls denkbar, dass Zellen
einer niedrigeren Generation schneller zu einer vollstandigen Besiedelung der Proben fuhren
und/oder das Gewebe eine hohere mechanische Widerstandskraft vorwiese. Auf der anderen
Seite sollen tissue-engineerte Herzklappen schlussendlich mit autologen Zellen besiedelt wer-
den, welche zuerst bei den Patienten entnommen und fir die Besiedelung des Grundgerists
expandiert werden mussen. Folglich ist es unrealistisch, eine sehr niedrige Passage verwen-
den zu kdnnen.

Obwohl das Gewebe mit den willkirlich ausgerichteten Fasern nicht anisotrop ist, so richteten
sich die pMSCs dennoch nur entlang einer Richtung und parallel zueinander aus. Entspre-
chend liegt die Vermutung nahe, dass sich die Extrazellularmatrix und hier im Besonderen die
Kollagenfasern entsprechend der Zellen ausgerichtet haben (1). Demnach ware zwar nicht
das Grundgertst, aber dennoch das gebildete Gewebe anisotrop. Dagegen prasentierten sich
interstitielle Herzklappenzellen (valvular interstitial cells, VICs), welche auf willkirlich angeord-
neten PCL-Fasern kultiviert wurden, ohne einheitliche Form oder Orientierung. In der gleichen
Arbeit waren VICs auf parallel angeordneten Fasern eher entsprechend der hier beobachteten
Orientierung der MSCs zu erkennen (89).

Fir die Zellmengen bei der Kultivierung der pMSCs auf PCL-Gewebe in dieser Arbeit gibt es
keine quantitativen Daten. Allerdings lieRen die elektronenmikroskopischen Aufnahmen darauf
schliel3en, dass zumindest die Oberseite der Gewebestlicke in vergleichbarer Menge bewach-
sen war, wie die PCL-Platten, d.h. mit einer Zellmenge von ca. 80.000 Zellen/cm?. Auf der
Unterseite waren die PCL-Gewebestlicke jedoch weniger bewachsen. Dies kénnte daran lie-
gen, dass unten die Diffusion der Nahrstoffe nicht ausreichte, um den Zellen die gleichen
Wachstumsbedingungen zu bieten, wie denjenigen auf der Oberseite. Denkbar waren auch
Artefakte durch die Fixierung fir das REM. Die Zellen kénnten am Wellboden angewachsen
gewesen und beim Herausnehmen des Gewebestlickes von der Unterseite abgeldst worden
sein. Eine weitere mogliche Erklarung ist, dass die Zellen in das, im Vergleich zu den Wellbo-
den der PCL NanoECM-Platten, dickere Material des PCL-Gewebes begonnen hatten einzu-
wachsen und sich dadurch weniger Zellen auf der Oberflache darstellen lieRRen. In der Fluo-
reszenzmikroskopie der PCL-Gewebestiicke konnten einige Zellhaufen in verschiedenen Fo-
kus-Hohen und damit auch in tieferen Gewebeschichten dargestellt werden, wodurch davon
ausgegangen werden kann, dass die Zellen an Tag 21 bereits begonnen hatten in das PCL-
Gewebe einzuwachsen. Dies liegt vermutlich an der dreidimensionalen Struktur der PCL-Fa-

sern der Gewebestlcke (84). Analog dazu konnten andere Arbeitsgruppen zeigen, dass die
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Zellen nicht nur auf der Oberflache gewachsen waren, sondemn sich bei adaquater PorengréRe
auch in den Fasern in der Mitte des Gewebes befanden (88,89).

Manche Proben waren auch nur von einer Seite besiedelt, was vermutlich daran lag, dass sich
einzelne Gewebestlucke wahrend des Mediumwechsels unbemerkt gewendet hatten. Dies fiel
erst in der mikroskopischen Betrachtung auf.

Wie bereits in der Literatur beschrieben, konnten auch in dieser Arbeit keine toxischen Effekte

auf das Zellwachstum festgestellt werden (89,90).

4.1.2 ZELLDIFFERENZIERUNG

Fir das Herzklappengewebe sind laut Sacks et al. (3) vor allem vitale VICs wichtig, da diese
fur Umbau und Reparatur einer hochwertigen Extrazellularmatrix verantwortlich sind und so
auch das Wachstum der Herzklappe bedingen. In adulten Herzklappen liegen VICs vor allem
als Fibroblasten vor (91). Daher wurde in der Arbeit von Duan et al. (91) untersucht, durch
welche Zusatze sich MSCs aus Knochenmark oder Fettgewebe in dreidimensionalen hybriden
Hydrogelen in die gewlinschten Fibroblastenphanotypen differenzieren. lhnen gelang, dass
die Zellen durch Hinzufigen von PEGyliertem Fibroblastenwachstumsfaktor (basic fibroblastic
growth factor, bFGF) und entsprechende Zellmedien Oberflachenmarker exprimierten, die zei-
gen, dass sie sich zu Fibroblasten differenzierten. Zudem war die EZM-Zusammensetzung
vergleichbar mit der von VICs produzierten EZM. Das EZM-Remodeling war ebenfalls ver-
gleichbar. Damit bewerteten sie MSCs als gute Option fir tissue-engineerte Herzklappen, da
Phanotyp und Funktion ahnlich der VICs seien. Allerdings soll bei der Gestaltung des Grund-
gerusts darauf geachtet werden, dass es die MSCs dazu anregt, sich zu Fibroblasten und nicht
zu ungunstigen Zellen, wie Osteoblasten oder Chondrozyten zu differenzieren (91). In Anbe-
tracht dieser Ergebnisse, ware in weiterfihrenden Experimenten eine langere Kultivierung von
MSCs und eine anschlieRende Zellphanotypisierung interessant, um zu uberprifen, ob und
wie die Zellen sich differenziert haben; beispielsweise kénnte auch der Einfluss von dynami-
schen Kulturbedingungen beurteilt werden (4).

Tissue-engineerte Herzklappen sollen in erster Linie genutzt werden, um menschliche Herz-
klappenerkrankungen zu behandeln. Allerdings erfolgt die Forschung hierzu am Tiermodell,
aus diesem Grund muss auch mit Zellen tierischen Ursprungs geforscht werden, wie hier mit
porcinen MSCs. Es ist jedoch wichtig, sich verschiedene Eigenschaften zwischen Zellen ver-
schiedener Spezies bewusst zu machen. Beispielsweise proliferierten ovine Zellen langsamer,
bendtigten geringere Mengen an Serum im Nahrmedium und reagierten starker auf mechani-
sche Reize (88,92). Porcine MSCs wurden in dieser Arbeit in DMEM mit 10 % FCS und 1 %
PS kultiviert. Das Protokoll des Herstellers empfiehlt erganzend die Zugabe von MSC-Wachs-

tumszusatz und L-Glutamin (85). In verschiedenen Arbeiten wurden humane MSCs mit eben
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diesen Zusatzen kultiviert, wohingegen fir ovine Zellen teilweise Lammserum statt FCS ver-
wendet wurde (53,88,93). Entsprechend Mol et al. (92) soll die Menge an Serum bei der Be-
siedelung und Kultivierung von Herzklappen mit ovinen Gefaldizellen reduziert werden, um
Herzklappenstents zu erhalten, die vergleichbar sind mit Stents, die mit humanen MSCs be-
siedelt wurden. Der Mediumswechsel wurde bei humanen und ovinen Zellen analog zu dem
Vorgehen in dieser Arbeit durchgefuhrt, d.h. zwei Mediumswechsel pro Woche (88,93). Somit
ergibt sich fur die Translation von Versuchen mit pMSCs auf die Forschung mit humanen
MSCs keine Anderung bezliglich der Kulturbedingungen. Bei ovinen Zellen sollte hingegen die
Menge und Art des Serums im Medium angepasst werden.

Sollten sich MSCs als optimale Zellen fir die Herstellung gezlichteter Herzklappensegel her-
ausstellen, kénnten diese Zellen durch gering invasive Malinhahmen gewonnen werden. Daflr
wirden Fibroblasten aus der Haut oder mononukledre Blutzellen mithilfe retroviralen Gen-
transfers oder episomaler Reprogrammierung zu induzierten pluripotenten Stammzellen um-
gewandelt (94,95). Diese kénnten anschliel’iend wieder zu induzierten MSCs (iMSCs) diffe-

renziert werden und standen fur die Besiedelung bereit (84).

4.2 ROLLE DER BESCHICHTUNG

PCL wird im Rahmen des Tissue Engineerings haufig aufgrund seiner mechanischen Eigen-
schaften wie der Festigkeit verwendet. Allerdings wird oft angeflihrt, dass es nicht das optimale
Material fir Zelladhasion und Wachstum sei, da Poly-e-caprolactone ein hydrophobes Material
ist. Entsprechend einschlagiger Literatur béten hydrophile Stoffe bessere Voraussetzungen
fur Zelladhasion und Vermehrung (19,90,96-98). Daher wurden in unterschiedlichen Studien
Herzklappengrundgeriste aus einem Gemisch zweier verschiedener Materialien hergestellt.
Neben PCL wurden unter anderem Poly-L-Milchsaure (PLLA) und Poly(ethylene glycol) ver-
wendet, da diese zellfreundlichere Eigenschaften hatten (19,90). Angesichts dieser Erkennt-
nisse wurde das Zellwachstum auf nativem, unbeschichtetem PCL mit zwei verschiedenen
Beschichtungsarten (MatriGel® und Gelatine) verglichen, um zu testen, ob Zellwachstum oder
-adhasion verbessert werden.

An Tag 1 und 21 waren die durchschnittlichen Zellzahlen der beschichteten Platten héher als
die, der unbeschichteten Platten. Dieser Trend war jedoch nicht an Tag 7 und 14 erkennbar
und lie® sich auch nicht konstant einer Beschichtungsart zuordnen. So war die héchste durch-
schnittliche Zellzahl an Tag 1 bei den mit Gelatine beschichteten Platten zu finden und an
Tag 21 bei den MatriGel® beschichtete Platten mit durchschnittlich 82.385 Zellen/cm?. Uber-
dies waren die Unterschiede nur an Tag 1 zwischen Gelatine-beschichteten und den unbe-
schichteten Platten signifikant. Daraus lasst sich schlieRen, dass vor allem die Beschichtung

mit Gelatine initial die Zelladhdsion und/oder -proliferation verbesserte (84). Laut des
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Protokolls von Dr. Mariano Viapiano ist die Beschichtung jedoch auch nur nétig flr Zellen mit
geringer Affinitdt zu Plastik. MSCs hingegen wurden definiert als Plastik-adharente Zellen
(62,86).

Eventuell wiirde eine Wachstumsanalyse Uber einen langeren Zeitraum einen eindeutigen
Trend herausarbeiten. Im Rahmen dieser Arbeit liel3 sich nicht ableiten, dass eine Beschich-
tung einen Mehrwert bezuglich des Zellwachstums bringe. Da sich fur den hier untersuchten
Zeitraum zwischen den Zellmengen von beschichteten und unbeschichteten PCL-Proben nur
in einem Fall statistisch relevante Unterschiede zeigten, wurden die Versuche an den PCL-

Gewebestucken ohne Beschichtung durchgefuhrt.

4.3 MECHANISCHE EIGENSCHAFTEN

Herzklappen sorgen fiir einen unidirektionalen Blutfluss, indem sie bei der Herzaktion wie ein
Ventil nur in eine Richtung 6ffnen. Hierbei missen sie groRer mechanischer Belastung stand-
halten (3,18). Daher sollte das ideale Material flr kiinstliche Herzklappen besonders zugfeste
und elastische Eigenschaften aufweisen (18,19,68,90).

Zustandig fir die Elastizitat und die Widerstandfahigkeit von Herzklappen ist das Bindege-
webe. Hierbei spielen insbesondere Kollagen, welches die Zugkrafte abfangt, sowie elastische
Fasern, die dehnbar sind und dem Gewebe elastische Eigenschaften verleihen, eine wichtige
Rolle. Zudem gibt es noch Proteo- sowie Glykosaminoglykane, welche Widerstand gegen
Kompression erméglichen (1,3,18,89,99).

Die Vergleiche zwischen unbesiedelten und besiedelten Gewebestlicken in Bezug auf das
Elastizitatsmodul, die maximale Zugfestigkeit und die Dehnungslange in den Bruchpunkttes-
tungen zeigten keine signifikanten Unterschiede. Daher Iasst sich feststellen, dass die Besie-
delung und das Nahrmedium nach drei Wochen die mechanischen Eigenschaften des Materi-
als wenig bis nicht verandert hatten. Hierbei ist hervorzuheben, dass sich auch keine signifi-
kante Verschlechterung der Werte zeigte. Jedoch ist hinzuzufiigen, dass die Messwerte aus
den Zugtestungen eine grofe Streuung aufwiesen.

Es lohnt sich die Frage zu erortern, ob man nach einem langeren Beobachtungszeitraum einen
signifikanten Unterschied wahrgenommen hatte. Beispielsweise konnten Brugmans et al. (58)
nach sechs-wdchigen in-vitro Besiedelungsversuchen von PCL-Gewebe zeigen, dass die mit
Gefalizellen besiedelten Proben ein héheres E-Modul aufwiesen als die unbesiedelte Ver-
gleichsgruppe. Dieser Trend Iasst sich auch aus den vorliegenden Daten ablesen, allerdings
sind die Unterschiede nicht statistisch relevant. Mutmalfilich wurde bis zum Messzeitpunkt
noch nicht ausreichend EZM gebildet. Trotz allem ist anzunehmen, dass die Widerstandskraft
mit einer langeren Kultivierung der Zellen und einer damit einhergehenden héheren EZM-

Masse und -Qualitat weiter steigen wirde (100). Somit haben hergestellte Klappen aus PCL
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und MSCs gute Aussichten mechanische Eigenschaften zu erreichen, die in-vivo bendtigt wer-
den.

Herzklappensegel werden aufgrund der eingangs erwdhnten Anisotropie in radialer und zir-
kumferentieller Richtung getestet (18). Beim Vergleich zwischen den porcinen Pulmonalklap-
pensegeln und den besiedelten PCL-Gewebestlicken zeigten sich sowohl in radialer als auch
zirkumferentieller Zugrichtung statistisch hoch relevante Unterschiede der maximalen Zugfes-
tigkeit (Fmax) und der Elastizitatsmodule. Dies legt nahe, dass das besiedelte PCL-Gewebe,
vermutlich durch eine noch unzureichende EZM, noch nicht die mechanischen Eigenschaften

einer Pulmonalklappe erreicht hatte.

4.3.1 ELASTIZITATSMODUL

Die gemessenen Elastizitatsmodule der besiedelten PCL-Gewebesticke lagen mit 2,13 MPa
(Mittelwert) bzw. 1,81 MPa (Median) weit unter den Werten fur die gemessenen Pulmonalklap-
pen, sogar flr die elastischere, radiale Zugrichtung (4,84/3,73 MPa). Dies ist ein statistisch
signifikanter Unterschied von p = 0,0002. Im Vergleich zu der zirkumferentiellen Testung
(66,26/64,95 MPa) von Pulmonalklappen war der Unterschied mit p < 0,0001 noch deutlicher.
Allerdings lagen die Elastizitdtsmodule in den hier aufgefuhrten Testungen sehr hoch. Andere
Quellen geben wesentlich geringere Werte des Elastizitdtsmoduls an. Fur radialen Zug von
porcinen und humanen Aortenklappensegeln gibt es in der Literatur Angaben von 1,09 bis
2,89 MPa sowie flr Testungen in zirkumferentieller Richtung 3,35 bis 28 + 10 MPa
(19,101,102).

Diese Differenzen kénnten durch die Variabilitat von biologischen Proben erklart werden (18).
Eventuell wurden auch unterschiedliche Dehnungsgeschwindigkeiten als die hier angewende-
ten 5 mm/min verwendet (103). Falls die in dieser Arbeit verwendeten Werte jedoch zu beson-
deres widerstandsfahigen Pulmonalklappen im hochnormalen Bereich gehéren, wiirde die Un-
terschiede zwischen PCL-Gewebe und anderen Pulmonalklappensegeln geringer ausfallen
und eher darauf hindeuten, dass die mechanischen Eigenschaften des PCLs mit porcinen Pul-
monalklappen vergleichbar ware. Korrekterweise sind die obigen Werte aus der Literatur An-
gaben flir Aortenklappensegel. Allerdings zeigten Stradins et al. (104), dass die E-Module der
beiden Klappen sehr ahnlich sind. Die Elastizitatsmodule der Pulmonalklappen waren sogar
uberwiegend geringer als die der Aortenklappe. Somit waren die Mittelwerte der gemessenen
Elastizitatsmodule der PCL-Gewebestiicke sowohl besiedelt (2,13 MPa) als auch nativ
(2,12 MPa) innerhalb der Ublichen Werte einer nativen Aortenklappe bei Zugtestungen in ra-
dialer Richtung. Ebenso verhalte es sich mit den Medianen (1,81 MPa und 2,33 MPa). Dies
wilrde auch durch die Aussage unterstitzt werden, das PCL ahnliche mechanische Eigen-

schaften habe, wie native human Herzklappen (19,90).
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Hingegen sollten die Proben auch mit den Klappen in zikumferentieller Zugrichtung vergleich-
bar sein, um die Funktion der Herzklappenprothese zu gewahren. Dies war bei den vorliegen-
den Daten nicht der Fall. Zweifellos kdnnen verschiedene Voraussetzungen, wie unterschied-
liche Versuchsaufbauten und anderer Testgerate zu divergierenden Ergebnissen fuhren, da-

her sind die oben genannten Vergleiche mit Vorsicht zu betrachten (84).

4.3.2 MAXIMALE ZUGFESTIGKEIT UND DEHNUNGSLANGEN

4.3.2.1 BRUCHPUNKTTESTUNGEN

Die Ergebnisse fiir die maximale Zugfestigkeit in den Bruchpunkttestungen deuten darauf hin,
dass die PCL-Gewebestucke wesentlich weniger widerstandsfahig waren als die Pulmonal-
klappensegel in zirkumferentieller Zugrichtung. Bei den radialen Testungen stellte sich dieser
Unterschied als wesentlich geringer, aber dennoch statistisch hoch signifikant dar.

Die in der Literatur angegebenen Werte fur die maximale Zugfestigkeit als ,ultimate tensile
strength” (UTS, maximale Zugfestigkeit) wurden in Pascal als Kraft pro Flache angegeben.
Um dies mit den in dieser Arbeit generierten Daten fur die maximale Zugfestigkeit als Fmax in
Newton vergleichen zu kénnen, wurden die Werte nachfolgend umgerechnet (Tab. 6). Die
Flache wurde berechnet als 5 mm x 0,1 mm = 0,5 mm? = 0,0000005 m?. Allerdings kénnen die
Daten verschiedener Arbeitsgruppen aufgrund anderer Messmethoden, ProbengréfRen und
Einheit voneinander abweichen (18,84). Dies sollte bei den nachfolgenden Vergleichen be-

achtet werden.

TAB. 6: UMRECHNUNG DER WERTE FUR DIE ZUGFESTIGKEIT VON NEWTON IN MEGAPASCAL; DIE ZUGRUNDE LIE-
GENDE FLACHE WURDE BERECHNET ALS 0,0000005 m2, Fmax = MAXIMALE ZUGFESTIGKEIT, UTS = ULTIMATE TEN-
SILE STRENGTH, MAXIMALE ZUGFESTIGKEIT

Fmax (N) UTS (MPa)
besiedelt 0,67 £0,68 1,34 + 1,36
unbesiedelt 0,51+0,12 1,02 £ 0,24
Pulmonalklappe porcin radial 1,19 £ 0,52 2,38 +1,04
Pulmonalklappe porcin zirkumferenti- 9,69 +2,49 19,38 £ 4,98

ell

Balguid et al. (102) ermittelten fir native humane Klappen Zugfestigkeitswerte von 0,4 MPa
radial und 2,6 MPa zirkumferentiell. Daneben ergaben Testungen von ca. 4 Wochen statisch
mit humanen Myofibroblasten besiedelter PGA-Geweben eine maximale Zugfestigkeit (UTS)
von 0,73 + 0,16 MPa. Dadurch, dass hier verschiedenen Gewebe und Zellen verwendet wur-
den, sind diese Daten nicht direkt vergleichbar. Allerdings zeigte sich fir beide Falle, dass die
UTS der tissue-engineerten Gewebe hdher ist als bei den nativen Klappen in radialer Zugrich-

tung.
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Ahnlich Werte wurden auch bei Testungen porciner Aortenklappensegel beschrieben. Die
Spannweite ergibt sich aus Testungen mit verschiedenen Dehnungsgeschwindigkeiten: radial
0,34-0,84 MPa und zirkumferentiell 3,44-4,45 MPa (103). Im Vergleich zu den oben angege-
benen Daten aus der Literatur liegt die maximale Zugfestigkeit der in dieser Arbeit gemesse-
nen PCL-Gewebestucke in einem Bereich zwischen der radialen und zirkumferentiellen UTS
nativer Klappen. Die mechanischen Eigenschaften der fir diese Arbeit gemessenen porcinen
Pulmonalklappen sind analog zu den Betrachtungen des Elastizitdtsmoduls deutlich héher als
die angegebenen Werte in der Literatur. Hierdurch konnte eventuell die hohe, statistisch rele-
vante Abweichung erklarbar sein.

In-vivo betragt der mittlere Druck im Lungenkreislauf ca. 15 mmHg und im Korperkreislauf
100 mmHg; dies entspricht ca. 2 bzw. 13,3 kPa. Die transvalvularen Driicke Uber Pulmonal-
und Aortenklappe liegen bei 10 und 80 mmHg (1,3 und 10,7 kPa) (1,2,59,90). Allerdings un-
terliegt der Blutdruck im Korperkreislauf erheblichen physiologischen und pathologischen
Schwankungen, wodurch auch wesentlich héhere Spitzendriicke von bspw. 200 mmHg oder
ca. 26,6 kPa erreicht werden kénnen. Die Werte der besiedelten PCL-Gewebestlicke ergaben
eine Maximalspannung von ca. 1.340 kPa. Dies entspricht rund 10.000 mmHg und liegt weit
oberhalb der zu erwartenden Spitzdriicke im Herzkreislaufsystem. Daher ist anzunehmen,
dass die besiedelten PCL-Gewebe den Spitzendriicken im Herzkreislaufsystem standhalten
kénnen. Jedoch sind dies Ergebnisse aus statischen Testungen Uber einen kurzen Zeitraum.
Bei in-vivo Testungen wirden auf die Proben mechanische Belastungen Uber einen langen
Zeitraum und unter dynamischen Bedingungen einwirken. Daher lassen sich aus diesen Daten
ohne dynamische Testungen keine genauen Vorhersagen flr das Verhalten im Kreislaufsys-

tem ableiten.

Es ergab sich kein statistisch relevanter Unterschied zwischen den Dehnungslangen von be-
siedelten PCL-Gewebestiicken (126,9/121 %, Mittelwert/Median) und unbesiedeltem PCL-Ge-
webe (111,5/110 %). Vermutlich ist, wie bereits zuvor erwahnt, das von den MSCs syntheti-
sierte Gewebe, u.a. Kollagen, noch nicht ausreichend, um die mechanischen Eigenschaften
zu beeinflussen. Hasan et al. konnten fur natives PCL-Gewebe eine durchschnittliche Deh-
nungslange von ca. 65 % bei ahnlichem E-Modul von ca. 2,5 MPa feststellen (90). Diese hier
angedeutete geringere Widerstandskraft konnte mit der Konfiguration des Materials (willkurlich
angeordnet statt anisotrop) zusammenhangen oder durch andere Herstellungs- oder Mess-
methoden, wie bspw. unterschiedliche Faserdicken oder eine andere Dehnungsrate zustande
gekommen sein.

Die getesteten Pulmonalsegel waren in radialer und zirkumferentieller Zugrichtung weniger
dehnbar. Bei den zirkumferentiell getesteten Klappensegeln betrug die verwendete Zugkraft

mehr als das Zehnfache der Kraft, welche flir die PCL-Gewebestlicke verwendet wurde. Hier
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zeigte sich auch ein statistisch hoch relevanter Unterschied von p < 0,0001. Dagegen war die
Kraft im radialen Zug im Durchschnitt nur doppelt so hoch und der Unterschied in der Deh-
nungslange war nur gering signifikant (p < 0,05). Dessen ungeachtet kann auch bei Betrach-
tung dieser Ergebnisse davon ausgegangen werden, dass das vorliegende Gewebe noch wi-

derstandsfahiger werden muss, um Herzklappen ersetzen zu kénnen.

4.3.2.2 ZYKLISCHE ZUGTESTUNGEN

Mit Hilfe der zyklischen Zugtestungen sollten Erkenntnisse Uber die viskoelastischen Eigen-
schaften gewonnen werden und das PCL-Gewebe auch in dieser Kategorie mit nativen Klap-
pen verglichen werden (18). Die porcinen Pulmonalklappensegel waren, wie bei den Bruch-
punkttestungen trotz hoherer aufgewendeter Zugkraft deutlich weniger nachgiebig. Bei dem
Vergleich zwischen unbesiedeltem und besiedeltem PCL-Gewebe zeigte sich, dass die Deh-
nungslange des unbesiedelten Gewebes statistisch relevant kleiner war als die des besiedel-
ten PCL-Gewebes. Bereits in den Bruchpunkttestungen, lief3 sich ein solcher Trend feststellen,
obgleich der Unterschied dort nicht statistisch relevant war. Dies kann unterschiedliche Ursa-
chen haben: Einerseits kdnnte die maximale Zugfestigkeit des besiedelten Gewebes geringer
sein als die des unbesiedelten Gewebes. Andererseits kdnnte es bedeuten, dass sich die be-
siedelten Proben weiter dehnen lassen, bevor sie zerreilen und damit elastischer sind. Es
kénnte jedoch auch der erheblich geringeren Stichprobengréfle an unbesiedelten Proben
(n =8 vs. n=21)und der grofen Streuung der Messdaten der besiedelten Proben geschuldet
sein.

Die Untersuchung der viskoelastischen Eigenschaften von Herzklappen oder im Rahmen von
Tissue Engineering wurden bisher in der Literatur wenig beschrieben (18). Bei zyklischen Zug-
testungen von Anssari-Benam et al. (103) zeigte sich, dass die getesteten porcinen Aorten-
klappen sich, genau wie in den hier beschriebenen Versuchen, in der Entlastungsphase nicht
wieder auf ihrer Ausgangslange verklrzt haben. Hierflir schienen entweder eine plastische
Verformung oder Veranderungen auf ultrastruktureller Ebene plausibel. Die Dehnung in der
Entlastungsphase war bei gleicher Kraft hdher als in der Belastungsphase, was zeigt, dass
das Material trotz fehlender vollstandiger Ruckstellfahigkeit, weiterhin eine gewisse Elastizitat
aufweist (Abb. 24, Abb. 25). Dies ist ebenfalls in den Abbildungen von Anassari-Benam et al.
ersichtlich. Hasan et al. (18) schlieRen daraus, dass der viskoelastische Effekt nicht mehr zu
erkennen ist, da die Elastizitat bei zyklischen Zugtestungen weniger abhangig ist von der Deh-

nungsgeschwindigkeit.
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4.4 BEURTEILUNG DES PCL-MATERIALS ALS GERUST FUR ZUKUNFTIGE
HERZKLAPPENSEGEL

In dieser Arbeit erreichte natives PCL im Vergleich zu porcinen Pulmonalklappen nicht die
gleichen mechanischen Eigenschaften. Allerdings wird es in anderen Quellen als optimales
Material genannt, da es eine dhnliche Festigkeit und Steifigkeit wie humane Herzklappen habe
(19,90). Letzten Endes soll es lediglich als Struktur und Grundgerust fur die darauf wachsen-
den Zellen dienen. In dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass die MSCs auch ohne Be-
schichtung gut auf PCL kultiviert werden konnten, wodurch eine wichtige Eigenschaft eines
optimalen Grundgerists fur tissue-engineerte Klappen gegeben ist. Durch die Herstellung von
EZM durch die Zellen sollten Zugfestigkeit und Elastizitat einer tierischen oder humanen Herz-
klappe erreicht werden (1,3,18,89,99). Bei den hier beschriebenen Versuchen war der Unter-
suchungszeitraum vermutlich zu kurz, um einen Effekt durch gebildete EZM zu erkennen
(58,100). Bei Untersuchungen Uber einen langeren Zeitraum sollte die Synthese von EZM im
Rahmen der Materialbeurteilung evaluiert werden. Es bietet sich daher an, wie in anderen
Arbeiten auch, weiterfihrend die Produktion von Extrazellularmatrixkomponenten zu untersu-
chen, z.B. den Gehalt an Glykosaminoglykanen oder Kollagen; insbesondere auch im Hinblick
auf die Passage der Zellen, da mit hoher Passage die Produktion eingeschrankt sein kénne
(88,89,91).

Zudem gibt es noch weitere mechanische Voraussetzungen, die ein adaquater Herzklappen-
ersatz erflllen muss, um eine physiologische Funktion zu gewahrleisten. Es biete sich an bei-
spielsweise auch Biegeverformung und Materialermidung zu untersuchen, was in weiteren
Testungen evaluiert werden solle (18).

PCL kann anisotrop hergestellt werden und somit den Aufbau einer Aortenklappe nachahmen.
Bei Aortenklappen verlauft ein Groldteil der Kollagenbindel in zirkumferentieller Richtung
(4,18,19,105). Das hier verwendete PCL-Gewebe mit den willkirlich angeordneten Fasern ist
nicht anisotrop. Dies zeigte sich auch bei Betrachtung der rasterelektronenmikroskopischen
Aufnahmen des PCL-Gewebes (Abb. 2). Fur Anisotropie misste man PCL-Gewebe verwen-
den, in welchem die PCL-Fasern nur parallel zueinander angeordnet sind. Dennoch orientier-
ten sich die pMSCs longitudinal und parallel zueinander, damit sind vermutlich auch die Kol-
lagenfasern ebenso ausgerichtet, was flr ein anisotropes Gewebe sprechen wiirde (1).

Des Weiteren gibt es bereits Herangehensweisen, auch beim Tissue Engineering moglichst
die drei Schichten der Herzklappen zu imitieren, um durch einen méglichst anatomisch-kor-
rekten Aufbau eine optimale Funktion zu erreichen. Hierflir kbnnte das hier verwendete, nicht
anisotrope PCL-Gewebe (mit willkirlich ausgerichteten Fasern) auch in Kombination mit an-
deren Zellen, bspw. VICs (keine einheitliche Orientierung bei willktrlich angeordneten Fasern),

wichtig sein, denn die Spongiosa ist nicht anisotrop. Ihre Fasern sind zufallig
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angeordnet (45,89). Vermutlich sollte auch mehr als eine Zellart zur Besiedelung der tissue-
engineerten Herzklappen genutzt werden, um der physiologischen Architektur mdglichst nahe

zu kommen (4,19).

4.4.1 BESIEDELUNGSART

In-situ sind unsere Herzklappen durch die standige Herzaktion hohen mechanischen Belas-
tungen ausgesetzt. Tissue-engineerte Herzklappenprothesen missen diesen Belastungen
von Beginn an standhalten kdnnen (3). Daher gibt es die Versuche, bei denen die Zellen unter
dynamischen Bedingungen kultiviert werden. Oft wirden Bioreaktoren verwendet, um die me-
chanischen Belastungen, unter anderem die Pulswelle und den Blutdruck, zu simulieren
(3,90). Die dynamische Besiedelung zeige eine bessere Migration der Zellen in die inneren
Schichten des Materials und schnelleres Zellwachstum durch bessere Diffusion von Nahrstof-
fen und Stoffwechselprodukten (58,90,100).

Engelmayr et al. (99) konnten zeigen, dass eine dynamische Besiedelung zu einer erhdhten
Proliferationsrate und vermehrter EZM-Produktion der MSCs aus dem Knochenmark flhrte,
was mutmallich an einer besseren Oxygenierung liegt. Allerdings zeigte sich die hdchste Kol-
lagenmenge pro Zelle bei den Vergleichsgruppen, die statisch oder nur unter zyklischer Fle-
xion kultiviert wurden. Bei laminarem Fluss und gleichzeitiger zyklischer Flexion zeigte sich
lediglich in absoluten Zahlen die héchste Menge an Kollagen. Die Kultivierung bei dynami-
schen Druckanderungen zwischen 5 und 30 mmHg flihre vor allem zu mehr EZM-Produktion
bei einer zusatzlich verbesserten Qualitat des Gewebes. Die Zellproliferation sei hingegen ge-
ringer gewesen (3,100).

Zudem seien biomechanische Stimuli wichtig flr die Differenzierung der MSCs in VICs (91).
Zur schnellen Vaskularisation und raschen Besserung der Nahrstoffversorgung gibt es das
Verfahren, in das hergestellte Gewebe Wachstumsfaktoren, wie den vaskularen endothelialen

Wachstumsfaktor (VEGF, vascular endothelial growth factor), zu integrieren (106).

4.4.2 ABBAU

Fir in-vivo Versuche und fir solche, die eine langere Beobachtungsspanne haben, spielt auch
die Abbaugeschwindigkeit des Grundgertists eine Rolle.

Der Abbau von PCL kénne bis zu 4 Jahre dauern (82). Die Abbaugeschwindigkeit sei abhangig
vom Molekulargewicht und der Verwendung des Materials (89). De Valence et al. (107) be-
richteten, dass nach 18 Monaten in-vivo noch ca. 1/5 des urspringlichen Molekulargewichts
des PCL-Materials vorhanden ist. Zudem ist die Abbaugeschwindigkeit abhangig von der Un-

tersuchungsmethode. Bei einem Experiment von Bdlgen et al. (108) wurde der Abbau in-vivo
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durch subdermale Implantation in Ratten Uber definierte Zeitabstande analysiert. Hier zeigte
sich ein Abfall des Molekulargewichts um 28 % nach 90 Tagen, wohingegen bei in-vitro Expe-
rimenten in Ringer-Lésung nach sechs Monaten das Molekulargewicht um nur 15 % gesunken
war (108). Der Abbau des Polyesters kdnne durch im Serum und Nahrmedien enthaltene En-
zyme, beispielsweise Lipase, beschleunigt werden (58,109). In-vivo misse zudem beachtet
werden, dass die umgebenden Zellen abbauende Enzyme sezernieren und Makrophagen ein-
wandern kdnnen, die zur Degradation des Materials beitriigen (58). Es sei Uberdies vorstellbar,
dass die unmittelbare Nahe zum Blut und den darin enthaltenen Zellen die Abbaugeschwin-
digkeit bei Herzklappenprothesen erhdhe. Hier sind weitere langfristige Versuche notig (58).

Ein langsamer Abbau des Grundgertsts ist flr die Herstellung von Herzklappen, die einer
hohen mechanischen Belastung ausgesetzt sind, wichtig. Durch einen zu schnellen Abbau
kénne die mechanische Stabilitat des neu gebildeten Gewebes gefahrdet werden, da die Zel-
len noch nicht genugend EZM gebildet hatten, um die dreidimensionale Struktur einer Herz-
klappe aufrechtzuerhalten. Beispielsweise wurde in einer Studie von Brugmans et al. (58) ge-
zeigt, dass bei dem langsam degradierenden PCL nach sechs Wochen mehr EZM-Kompo-

nenten vorhanden waren, als bei Poly-4-hydroxybutyrate-beschichteter PGA.
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4.5 SCHLUSSFOLGERUNG UND AUSBLICK

Das ideale Gewebe fir Tissue Engineering solle Zelladhdsion und das Einwachsen der Zellen
in die inneren Schichten des Gewebes ermdglichen und Diffusion von Nahrstoffen und Trans-
mittern gewahrleisten kénnen. Zusatzlich solle es mechanische Zugfestigkeit bieten und
gleichzeitig ausreichend flexibel sein (18,19,68). PCL-Gewebe besiedelt mit porcinen MSCs
weist einige dieser Eigenschaften auf: Wie in dieser Arbeit gezeigt wurde, wuchsen MSCs
auch ohne Beschichtung auf dem Material, was sowohl fir die Zelladhasion als auch flr eine
adaquate Nahrstoffdiffusion spricht. Ein Einwachsen in das Gewebe konnte hier und in ande-
ren Quellen nachgewiesen werden (88,89). Ferner wird PCL langsam abgebaut, wodurch die
Bildung von stabiler EZM unterstiitzt werde (58,82,107). MSCs kénnen sich zu Fibroblasten
differenzieren, welche in Herzklappengewebe flir die EZM-Produktion verantwortlich sind
(3,91). Um die mechanischen Eigenschaften einer Herzklappe zu erreichen, missen Besiede-
lungsversuche uber einen Zeitraum von mehr als drei Wochen durchgefuhrt werden. Die dann
gebildete EZM sollte dann mafgeblich zur Widerstandsfahigkeit und Elastizitat beitragen
(58,100). Zudem zeige PCL im Gegensatz zu anderen Materialen keine Verringerung der
Grole (i.S. einer Verdichtung) tber einen Zeitraum von vier Wochen (58,88).

PCL hat den Vorteil, dass es bereits eine CE-Kennzeichnung sowie eine Zulassung der ame-
rikanischen Behdrde flr Lebens- und Arzneimittel (Food and Drug Administration, FDA) fir
Medikamentenverabreichungssysteme hat (82,89). Hierdurch wird die zukiinftige Zulassung

von PCL-Herzklappen vereinfacht.

60



5 ZUSAMMENFASSUNG

Einleitung: Tissue-engineerte Herzklappen sollen die Probleme und Risiken der aktuellen
Optionen fir den Herzklappenersatz Giberwinden, da sie durch die vorhandenen vitalen Zellen
Defekte reparieren kénnen und bei Kindern mitwachsen kénnen. Insbesondere elektrogespon-
nene GerlUste aus bioresorbierbaren Polymeren scheinen ein perspektivisches Konzept fur
den Herzklappenersatz zu sein. Mesenchymale Stammzellen bieten sich fiir das Tissue Engi-
neering von Herzklappen an, da sie das Potential besitzen zu ortsstandigen, Extrazellular-
matrix-produzierenden Zellen zu differenzieren und die Gewinnung relativ unkompliziert erfol-
gen kann.

Material und Methoden: Porcine mesenchymale Stammzellen wurden statisch auf Polyca-
prolactone-Fasern kultiviert. Der Wachstumsverlauf auf unbeschichteten sowie mit Gelatine
und MatriGel® beschichteten Polycaprolactone-Fasern wurde mittels Fluoreszenz- und Ras-
terelektronenmikroskopie nach 1, 7 ,14 und 21 Tagen analysiert und die mechanischen Eigen-
schaften nach 21 Tagen durch Zugversuche ermittelt.

Ergebnisse: An Tag 1 war die Adhasion der porcinen mesenchymalen Stammzellen an den
mit Gelatine beschichteten Polycaprolactone-Fasern signifikant erhéht, dieser Unterschied
verschwand jedoch im weiteren Verlauf. Nach 7, 14 und 21 Tagen zeigte sich kein Unterschied
in der Adhasion und Proliferation der porcinen mesenchymalen Stammzellen an unbeschich-
teten und beschichteten Polycaprolactone-Fasern. Nach 21 Tagen war das Polycaprolactone-
Gewebe vollstandig besiedelt. Dartiber hinaus konnte nach 21 Tagen Besiedlung eine Migra-
tion der porcinen mesenchymalen Stammzellen in das Polycaprolactone-Gewebe beobachtet
werden. Die Zugtestungen zeigten signifikante Unterschiede zwischen besiedeltem Polyca-
prolactone-Gewebe und porcinem Pulmonalklappengewebe fiir Elastizitatsmodul, maximale
Zugfestigkeit und Dehnungslange, jedoch keine Unterschiede zwischen unbesiedelten und
besiedelten Polycaprolactone-Geweben.

Diskussion: Polycaprolactone und darauf kultivierte porcine mesenchymale Stammzellen
scheinen eine vielversprechende Grundlage fiir das Tissue Engineering von Herzklappen zu
sein, da die porcinen mesenchymalen Stammzellen auf unbeschichteten Polycaprolactone-
Fasern 1) eine geschlossene Zellschicht bildeten und 2) in das Polycaprolactone-Gewebe ein-
wandern. In weiteren Untersuchungen sollte die Bildung von Extrazellularmatrix der porcinen
mesenchymalen Stammzellen in statischen und dynamischen Besiedelungsversuchen lber
einen langeren Zeitraum evaluiert werden. Zusatzlich sollten die Polycaprolactone-Gewebe in
einem Bioreaktor besiedelt und unter physiologischen Bedingungen konditioniert werden, um
anschlief3end hinsichtlich ihrer mechanischen und viskoelastischen Eigenschaften untersucht

werden zu konnen.
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