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1 Kurzzusammenfassung

Zielsetzung: Neue Entwicklungen und Ansatze im Forschungsbereich Tissue
Engineering treiben die Weiterfithrung bestehender Forschung und Neuentwicklung
von Herzklappenimplantate voran. Im Rahmen dieser Dissertation wurden
zellbesiedelte  synthetische und biologische Triagermaterialien nach einer

Konditionierungsphase verglichen.

Material und Methoden: In einem enzymatischen Verfahren wurden Endothelzellen
(EC) und Fibroblasten (FB) aus Vena saphena magna-Segmenten isoliert und
anschlieffend kultiviert. Die synthetischen (Gruppe A; n=4) und die biologischen
(Kontrollgruppe B; n=4) Triagermaterialien konnten zunachst mit FB (92.11 = 11.08 x
106 Zellen) und spater mit EC (96.48 = 8.05 x 10° Zellen) beschichtet werden. Jeder
Zellbeschichtung folgte eine flinftagige Konditionierungsphase (750-1100 ml/min). Vor
und nach jeder Konditionierungsphase fand eine Probenentnahme statt. Die Analyse
erfolgte mittels Rasterelektronenmikroskop (REM), immunhistochemischer Farbungen

(IHC) und echtzeit Polymerase-Kettenreaktion (rt-PCR).

Ergebnisse: Die REM-Auswertung konnte sowohl nach der Zellbeschichtung als auch
nach den Konditionierungsphasen in beiden Gruppen die aufgebrachten Zellschichten
darstellen. Bestatigend zeigten die EC- (CD31) und FB-Antikoérper (TE-7) sowohl vor als
auch nach der Konditionierungsphase positive Reaktionen. Der Aufbau einer
extrazellularen Matrix (EZM) wahrend der Konditionierung konnte mittels Antikérpern
gegen Collagen IV und Fibronectin nachgewiesen werden. Eine stirkere Auspragung der
EZM konnte auf der flusszugewandten Innenseite beobachtet werden. Die PCR-
Ergebnisse zeigten ein dhnliches pro-inflammatorisches Bild in beiden

Versuchsgruppen.

Zusammenfassung: Die Eignung des Bioreaktors zur Zellkonditionierung zeigte sich am
flussabhdngigen Aufbau einer EZM. Gute Zellbesiedelbarkeit und &quivaltene pro-

inflammatorische Reaktionen im Vergleich zur Kontrollgruppe bewiesen das Potential
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1 Kurzzusammenfassung

des synthetischen Gertistes fiir das Tissue Engineering von Herzklappen. Der Einsatz als

Herzklappenersatz sollte weiterhin als Ziel verfolgt werden.



2 Abkiirzungsverzeichnis

Abkiirzung | Bedeutung Abkiirzung | Bedeutung

°C Grad Celsius mg Milligramm

Abb. Abbildung min Minute

AC nach Konditionierung mm Millimeter

AK Antikorper n.d. Nicht durchgefiihrt

aliq. aliquotiert PBS Phosphat gepufferte Saline

BC vor Konditionierung PU Polyurethan

CK Chemokin REM Rasterelektronenmikroskop

cm? Quadratzentimeter RT Raumtemperatur

cm3 = ml Milliliter rt-PCR real-time polymerase chain
reaction

DEPC Diethyl Pyrocarborat tg/hg target gene / housekeeping
gene

EC Endothelzellen U / min Umdrehungen pro min

EDTA Ethylendiamintetraessigsaure \Y% Volt

EZM extrazellulare Matrix ZK Zytokin

FB Fibroblasten ng Nanogramm

FBS Fotales Kalberserum ug Mikrogramm

FI. Flasche ul Mikroliter

g Gramm

Stunde

HO Homograft

I.E. Internationale Einheiten

IHC Immunhistochemie

L Liter

mA Milliampere

TE Tissue Engineering




3 Einleitung

Die auf kardiovaskuldre Erkrankungen zuriick zu fiihrenden Todesfille machen in der
Welt bereits iiber 30 % aus. Die daraus resultierende Anzahl an Todesfallen wird, alleine
durch die Weltbevolkerungsentwicklung, in den kommendem 40 Jahren massiv
zunehmen. Ein erheblicher Anteil dieser Erkrankungen ist direkt, beziehungsweise
indirekt mit Herzklappendefekten assoziiert. Diese haben ihren Ursprung zum einen im
Lebensstil der Industrienationen, zum anderen aber auch in rheumatischer Genese,
liberwiegend begilinstigt durch unzureichende medizinische Versorgung in
Entwicklungs- und Schwellenldndern. Daraus folgend steht man gerade am Anfang der
Herausforderung, den massiv wachsenden Bedarf an Behandlungen pathologisch
veranderter Herzklappen zu decken. [1-6]

In den meisten Fallen wird diese Behandlung wohl auch in Zukunft durch den Ersatz der
erkrankten Herzklappe durchgefiihrt werden. Betrachtet man jedoch beide heute auf
dem Markt befindlichen Prothesenarten, so fallt auf, dass sowohl mechanische als auch
biologische Herzklappen mit zum Teil nicht unerheblichen Nachteilen behaftet sind.
Mechanische Herzklappen haben den Vorteil einer extrem langen Lebensdauer,
erzwingen aber gleichzeitig die Durchfiihrung einer lebenslangen
gerinnungshemmenden Therapie, welche mit mdglichen Blutungskomplikationen
einhergeht. Insbesondere stellt dies bei schlechtem ,Blutgerinnungs-Monitoring“ in
Entwicklungs- und Schwellenldndern ein grofdes Problem dar.

Diesen Nachteil findet man beim Einsatz von biologischen Herzklappen nicht. Sie sind
allerdings in ihrer Lebensdauer beschrankt und kénnen so unter Umstidnden weitere
Operationen nach sich ziehen. Neben den offensichtlichen Einschrankungen und Risiken
fiir den einzelnen Patienten ergeben sich zusatzlich nicht unerhebliche Folgekosten bei
einer lebenslangen antikoagulatorischen Therapie, beziehungsweise einer oder
mehreren Re-Operationen. [7-12]

Diese Problematik bei den bisherigen Therapieoptionen versucht man nun durch die
Entwicklung von Herzklappenprothesen mittels Tissue-Engineering (TE) zu umgehen.
Der Gedanke hinter TE ist, durch eine Kombination von Tragermaterial und Zellen
zerstortes Gewebe beziehungsweise erkrankte Organe zu imitieren und zu ersetzen.

Dabei konnen als Tragermaterial entweder synthetische oder biologische Werkstoffe



3 Einleitung

verwendet werden. Die zusdtzlich bendtigten Zellen lassen sich sowohl autolog
(Spender ist auch Empfanger) als auch homolog (Spender und Empfanger entstammen
der gleichen Spezies) aus den unterschiedlichsten Geweben gewinnen und kultivieren.
Um die TE-Implantate in vitro an die physiologischen in-vivo-Belastungen zu gewéhnen,
werden vielfach sogenannte Bioreaktoren eingesetzt. Dabei werden sie
gewebetypischen Reizen und/oder Stimuli exponiert. Bei der Entwicklung einer
Herzklappenprothese miissen in einem Bioreaktor deshalb nicht nur adaquate
Bedingungen zur Zellproliferation geschaffen, sondern auch ein mdglichst
physiologischer Blutfluss simuliert werden. Eine unter Beriicksichtigung all dieser
Faktoren hergestellte Herzklappenprothese wiirde also im besten Fall die positiven
Eigenschaften bisheriger Prothesen kombinieren und ihrem menschlichen Original

bereits vor einer Implantation moglichst nahe kommen. [13-17]

Bis zum heutigen Zeitpunkt konnte sich noch keine bestimmte Kombination aus
Tragermaterial und Zellen zur Herstellung einer neuen Herzklappenprothese besonders
empfehlen. Aufgrund dieser Tatsache sollen im Rahmen dieser Dissertation jeweils eine
Kombination aus vendsen Zellen mit einem synthetischen bzw. einem biologischen
Zelltrager genauer untersucht und gegeniiber gestellt werden. Zum Einsatz kommen neu
entwickelte Polyurethangeriiste und Homografts. Die Zellbeschichtung wird in zwei
Schritten mit Fibroblasten und mit Endothelzellen realisiert. Zur Etablierung
physiologischer Bedingungen wahrend der Versuche wird ein Bioreaktor eingesetzt, der
im Rahmen einer Kooperation mit der TU Miinchen entwickelt wurde. [18-22]

Im Rahmen der Versuchsevaluation wird zundchst die Zellbesiedelbarkeit der
Materialien sowie ihr Einfluss auf das Zellverhalten, insbesondere auf die pro-
inflammatorische Reaktion der Zellen, untersucht. Des weiteren soll die Wirkung des
Bioreaktors sowohl auf die Zellen, als auch die Effektivitit der Konditionierung
beschrieben werden. Der Nachweis der Bildung einer extrazellularen Matrix wiirde die
Konditionierungsabhangigkeit untermauern. Die resultierenden Ergebnisse sollen
anschlieflend erdrtert und gegebenenfalls mogliche Verbesserungen in Versuchsaufbau

und/oder -ablauf angestrebt werden.



4 Theoretische Grundlagen

4.1 Anatomie des Herzens

Das menschliche Herz ist in der Brusthohle lokalisiert. Im Mediastinum, dem Ort
zwischen den beiden Lungenhalften, liegt es in der unteren Halfte im sogenannten
Herzbeutel. Auf die Korperoberfliche projiziert, reichen die Herzumrisse so von der
zweiten bis zur flinften Rippe, gehen rechts etwa ein bis zwei Zentimeter iiber das
Brustbein hinaus und ragen auf der linken Seite etwa bis in die Mitte des Schliisselbeins
(Medioklavikularlinie). Der herzumschliefende Beutel besteht aus Perikard, einer
diinnen bindegewebigen Haut und ist basal mit dem Zwerchfell (Diaphragma)
verwachsen. An den Austrittsstellen der grofden Gefifde geht das Perikard in das dem
Herzen direkt aufliegende Epikard iiber. Durch ein geringes Volumen an serdser
Fliissigkeit im Herzbeutel (10-15 ml) konnen die beiden Haute (Peri- und Epikard)
wahrend der Herzbewegung leicht iibereinander gleiten.

Das Herz besteht zum grofdten Teil aus Muskelgewebe, dem Myokard, einem geringen
Anteil Bindegewebe sowie einer variierenden Menge an aufliegendem Fettgewebe. Bei
einem erwachsenen gesunden Mann ist es durchschnittlich 300-350 g schwer und etwas
mehr als faustgrofd. Durch den Herzaufbau werden vier Hohlrdume, die sogenannten
Herzkammern, geformt. Die zwei diinnwandigen ,oben“ gelegenen Herzkammern
werden als Vorhofe (Atrien), die zwei muskulésen, dickwandigen basal gelegenen als
Ventrikel bezeichnet. Jeweils ein Vorhof und ein Ventrikel werden als linke,
beziehungsweise rechte (topografisch gesehen) Herzhalfte zusammengefasst und durch
das Herzseptum getrennt. In jeder Herzhalfte sind Vorhof und Ventrikel durch eine
Segelklappe getrennt, welche den Blutfluss nur in Richtung Ventrikel zuldsst. Eine
weitere Herzklappe findet man am jeweiligen Ubergang von Ventrikel und
angeschlossener Arterie, welche wiederum nur einen Fluss aus dem Ventrikel hinaus
ermoglicht.

Physiologisch unterscheidet man das arterielle Hochdrucksystem, welches von der
linken Herzhélfte aus den Korperkreislauf mit Blut versorgt, sowie das arterielle
Niederdrucksystem, welches von der rechten Herzhilfte angetrieben die Lunge mit Blut
perfundiert. Durch den venosen Riickfluss aus der Lunge in den linken Vorhof und den

Blutriickstrom durch die obere und die untere Hohlvene aus dem Korper in den rechten
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4 Theoretische Grundlagen

Vorhof besteht so ein geschlossener Kreislauf. Bei einem durchschnittlichen
Schlagvolumen von 70-80 cm3 Blut ergibt sich in Ruhe (physiologischer Ruhepuls: 65

Schldge / min) ein durchschnittliches Herzminutenvolumen von ca. 5 Litern. [23-28]

obere
Hohlvene

Lungen-
arterie

Lungen-
vene

o
-----

.....

klappe

Trikuspidal=~"
klappe

untere Hohlvene

Abbildung 4-1; Schematische Darstellung des menschlichen Herzens mit
angeschlossenen Gefiaf3en. Die Flussrichtung des Blutes ist anhand der weif3en
Pfeile verdeutlicht.

Quelle: Wikipedia.org

4.2 Herzklappen

4.2.1 Anatomie und Funktion

Die vier Klappen des Herzens lassen sich in zwei Gruppen einteilen: Zum einen die
zwischen den Vorhofen und den Ventrikeln verankerten Segelklappen, des weiteren die
Taschenklappen zwischen dem Ausflusstrakt der Ventrikel und den Arterien. Alle vier
Klappen des Herzens liegen auf einer Ebene, welche als Klappenebene bezeichnet wird.
Die Bezeichnung ,Segelklappen” geht auf den Aufbau der Mitral- bzw. Trikuspidalklappe
zurlick. Sie bestehen aus zwei (Mitralklappe), respektive drei (Trikuspidalklappe)

11
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segelformigen, von Endothel iiberzogenen Bindegewebsblattern. Aufgehdngt sind sie am
Klappenring in der Klappenebene am atrioventrikuldren Ubergang, und die freien
Segelenden werden durch den Papillarmuskel Richtung Herzspitze gezogen. In der
Systole (Phase der Herzmuskelkontraktion) werden die Segel durch den Muskel
gespannt und lagern sich aneinander an, womit der Blutriickfluss in die Vorhofe
verhindert wird.

Die Aortenklappe und die Pulmonalklappe hingegen bestehen aus drei bauchigen
Taschen, worauf die gemeinsame Bezeichnung , Taschenklappen® zurtick zu fiihren ist.
Sie verhindern wahrend der Diastole (Erschlaffungsphase des Herzmuskels) den
Riickstrom des Blutes aus der Aorta und der Pulmonalarterie in die jeweiligen Ventrikel.
Durch die Kontraktion des Herzmuskels verringert sich das Volumen der Ventrikel, was
zum Auswurf des Blutes fiihrt. Aufgrund der Anordnung und der Ventilfunktion der
Herzklappen ist dies jedoch nur durch die Taschenklappen in die grofden Arterien
moglich. In der darauf folgenden Entspannungsphase des Herzmuskels kann nun wieder
das Blut aus den Vorhoéfen durch die Segelklappen in den Ventrikel gelangen. Wahrend
dieser Flllungsphase kann durch die Kontraktion der Vorhofe zusatzlich bis zu 20 % des
Schlagvolumens aktiv in den Ventrikel gepumpt werden. Durch diesen sich
wiederholenden Arbeitskreislauf von An- und Entspannung des Herzmuskels kommt es

zu einem gerichteten, pulsatilen Blutfluss. [24-26, 29, 30]

Abbildung 4-2; Darstellung der beiden Herzklappentypen: A: Taschenklappe am Beispiel einer Aortenklappe
(Aufsicht), die Koaptation der 3 taschenférmigen Segel ist sternformig zu erkennen; B: Segelklappe am
Beispiel einer Mitralklappe (Seitenansicht), die beiden Segel sind mit anhingendem Pappilarmuskel
prapariert.

12



4 Theoretische Grundlagen

4.2.2 Herzklappenerkrankungen

Herzklappenerkrankungen lassen sich zundchst in zwei grofde Gruppen einteilen:
erstens die angeborenen und zweitens die im Laufe des Lebens erworbenen
Herzklappenfehler. Den weitaus grofderen Teil der Erkrankungen machen dabei die
erworbenen Herzklappenfehler aus. Diese lassen sich nun wiederum in zwei Gruppen

unterteilen, die Stenosen und die Insuffizienzen.

Stenosen:

Stenosierte Herzklappen sind nicht mehr in der Lage, sich adaquat zu 6ffnen. Sie weisen
einen verminderten Querschnitt, den das Blut durchstromen muss, auf: die
Klappenoffnungsfliche (Normale Offnungsfliche der Aortenklappe: 2-4 cm?).

Dies hat zur Folge, dass beispielsweise bei einer vorliegenden Aortenstenose zum
Aufbau eines addquaten systolischen Blutdrucks pravalvuldar eine vielfach hohere
Kraft/hoherer Druck aufgewendet werden muss (Dem Gesetz von Bernoulli folgend).
Die damit verbundene massive Arbeitsbelastung des Herzmuskels fiihrt im
unbehandelten Fall zu einer hypertrophen Herzerkrankung.

Im Falle einer Mitral- bzw. Trikuspidalstenose kommt es im Gegensatz dazu zu einem
Riickstau des Blutes ,vor dem Herzen“. In der Lungenstrombahn kann dieser zu einem
Lungenédem und einer damit verbundenen Dyspnoe, im Kérperkreislauf zu Odemen,
Aszites und Hepatomegalie fiihren.

Ursachen fiir Stenosen sind meist entziindliche Reaktionen, dhnlich dem Ablauf der
Arteriosklerose, die zu Kalzifizierungen, Verklebungen und zur Degeneration der Segel
und des umliegenden Gewebes fiihren kénnen. Als ein Risikofaktor gilt auch hier, analog
zur arteriosklerotischen Gefaflerkrankung, eine genetische Disposition. In der
bildgebenden Diagnostik stellen sich vor allem inhomogene Kalzifikationen im
Klappenbereich und eine eingeschrankte Segelbewegung dar. Bei
Herzkatheteruntersuchungen kénnen deutliche Druckdifferenzen (pra- zu postvalvular)
gemessen werden. In Dopplermessungen koénnen massive Flussgeschwindigkeits-
anstiege an der Engstelle in Form eines systolischen ,Jets“ nachgewiesen werden. [31-

37]
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Insuffizienzen:

Bei einer insuffizienten Herzklappe sind die Segel einer Herzklappe nicht mehr in der
Lage, sich komplett zu schlief3en und damit den Riickfluss von Blut zu verhindern. Dies
lasst sich auf die Schrumpfung, die Versteifung oder das Ausfransen der Segel
zurlckfiihren. Meist gehen mehrere dieser pathologischen Verdnderungen gemeinsam
einher. Die Ursache hierfiir sind sehr haufig bakterielle Endokarditiden, aber auch
rheumatische Erkrankungen kénnen zu einer Insuffizienz fiithren. In einigen Fallen kann
auch der Prolaps einer Herzklappe letztendlich die Insuffizienz dieser zur Folge haben.
Aufgrund der Ineffektivitit der Pumpleistung des Herzmuskels wirken sich
Insuffizienzen genau wie Stenosen massiv arbeitsbelastend auf das Myokard aus, was
unbehandelt auch hier zu einer hypertrophen Herzerkrankung fiihrt. Bei Mitral- und
Trikuspidalinsuffizienzen hat der Blutriickfluss zudem die gleichen Kklinischen
Konsequenzen wie bei der Blutstauung dieser Klappen durch Stenosen, welche
beispielweise mit (Lungen-) Odemen und Hepatomegalien assoziiert sind. In der
Diagnostik werden Insuffizienzen fast ausschlieflich auskultatorisch und mittels
Doppler-Echokardiographie nachgewiesen. Sie konnen aber beispielsweise auch im

Herzkatheter durch einen Kontrastmittelriickfluss dargestellt werden. [5, 38-40]

Abbildung 4-3; Beispiel einer hochgradigen Aortenklappeninsuffizienz, durch
eine Doppler-Echokardiographie aufgenommen. Der grofde gelbe Bereich stellt
den Riickfluss des Blutes durch die insuffiziente Klappe dar.

14



4 Theoretische Grundlagen

4.2.3 Therapie von Herzklappenerkrankungen

Sobald eine Herzklappenerkrankung symptomatisch wird oder diagnostisch einen
gewissen Schweregrad erreicht hat, ist eine Therapie unausweichlich. Beispielsweise
gelten bei einer Aortenklappenstenose aktuell die diagnostischen Richtwerte einer
Klappenoffnungsfliche <1.0 cm? bzw. eine Jetgeschwindigkeit >4 m/sec. Bei der
Therapie muss in fast allen Fillen operativ vorgegangen werden. Unter bestimmten
Bedingungen konnen Aortenklappenprothesen inzwischen aber auch minimalinvasiv
liber die Herzspitze oder eine Arterie mit Hilfe eines Katheters implantiert werden. Dies
bezeichnet man als TAVI-Verfahren (engl.: transcatheter aortic valve implantation). [8,
41-45]

Bei der operativen Therapie versucht man zunachst, ein herzklappenerhaltendes bzw.
ein rekonstruktives Vorgehen durch zu fithren. Sollte dies nicht gelingen, greifen die
Chirurgen auf verschiedene Herzklappenprothesen zuriick. Diese lassen sich in zwei
Kategorien einteilen, in mechanische sowie biologische (Xenografts und Homografts)

Herzklappen. [46, 47]

Mechanische Herzklappen

Die Implantation einer mechanischen Herzklappe wurde erstmals 1952 von Charles A.
Hufnagel in Washington D.C. durchgefiihrt. Diese, von der Bauart her als Kugelventil
einzuordnende Klappe wurde damals im Bereich der Aorta descendens implantiert und
fungierte nur als unterstiitzendes Ventil zur kongenitalen Aortenklappe. Die erste
kiinstliche Herzklappe, die wirklich den Ersatz einer erkrankten Herzklappe darstellte,
wurde im Jahr 1960 von Dwight Harken in subkoronarer Position eingesetzt. Im
gleichen Jahr konnten Albert Starr und Lowell Edwards eine Kugelprothese in der
Pulmonalklappenposition implantieren. Es folgten im weiteren Verlauf die Entwicklung
und der Einsatz von Kippscheiben- (1968) und Zweifliigelprothesen (1977) sowie
anderen Designs. Bei der Konzeption der oben genannten Herzklappen griff man meist
auf einen metallischen Korpus zuriick. Mit Hilfe einer daran angebrachten
Kunststoffmanschette konnte die Prothese spater an ihrem Einsatzort festgendht
werden. Der bewegliche Teil der Klappe wurde je nach Prothesenart aus
unterschiedlichen Werkstoffen hergestellt. Der Ball einer Kugelprothese bestand
beispielsweise anfangs aus Metall, welches jedoch eine starke Hamolyse mit sich brachte

und wurde so spater durch einen ,rontgenpositiven Gummiball ersetzt. Die
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Kippscheiben und die Plattchen einer Fliigelprothese konnten aufgrund ihrer geringeren
Masse sowohl aus Metall als auch aus Karbon hergestellt werden. Allen kiinstlichen
Prothesen gemein ist ein beim Klappenschluss durch den Aufprall der beweglichen
Komponente(n) auf den Klappenkorpus verursachtes auskultatorisch deutlich hérbares
Gerausch, der sogenannte Prothesenklick. [48-52]

Aufgrund der Herstellung aus den oben genannten Werkstoffen besitzen alle
mechanischen Herzklappen den Nachteil einer thrombogenen Oberflache. So miissen
sich  Prothesenempfinger = zur  Thrombenprophylaxe einer lebenslangen
Antikoagulationstherapie = unterziehen. Aktuell dienen hierfiir = sogenannte
Cumarinderivate, beispielsweise Marcumar. Der entscheidende Vorteil mechanischer
Prothesen besteht jedoch in ihrer sehr langen Lebensdauer, welche nur sehr selten Re-
Operationen notig werden ldsst. Aufgrund der Risikoabwagung zwischen einer
Cumarintherapie und wiederholten Herzklappenoperationen bei nicht-mechanischen
Klappen wird aktuell vor allem bei jungen Patienten der Einsatz mechanischer

Prothesen durchgefiihrt. [7, 10, 53]

A B
Abbildung 4-4; A: Mechanische Kippscheibenprothese; B: Mechanische Zweifliigelprothese.

Quelle: BVMed-Bilderpool

Biologische Herzklappen

Erst iiber 10 Jahre nach der Implantation der mechanischen Prothese von Hufnagel
wurde erstmals eine biologische Herzklappe verwendet. Im Jahr 1962 fithrte Raymond
Heimbecker den ersten Mitralklappenersatz mittels eines Homografts durch. Ross und

Barratt-Boyes konnten unabhdngig von einander im gleichen Jahr fast zeitgleich durch
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ein Homograft eine Aortenklappe ersetzen. 1967 wurde von Ross dann erstmals die
Technik des autologen Ersatzes einer Aortenklappe durch die Pulmonalklappe
beschrieben. Der erste Einsatz eines Xenografts als Herzklappenersatz konnte 1964 von
Binet durchgefiihrt werden. Hierbei verwendete er die Aortenklappe eines Schweines.
Bei allen der oben genannten Therapien wurden die transplantierten Prothesen
unverandert und als ganzes verwendet. In der weiteren Entwicklung kamen spater aber
auch ,zusammengesetzte“ Prothesen auf den Markt. Bei diesen wurden die Segel
beispielsweise aus Schweineperikard gefertigt und in einen Kunststoffring eingenaht,
mit welchem die Prothese im Herzen verankert wurde. Bei der Aufbereitung der
biologischen Materialien werden antibiotische und fixierende Losungen verwendet. Zur
Fixierung verwendet man unter anderem Glutaraldehyd, welches inzwischen im
Verdacht steht, zur schnelleren Degeneration und Kalzifikation der Klappen zu fiihren.
[54-59]

Aufgrund ihrer thrombotisch inerten Oberflache besteht bei biologischen, im Gegensatz
zu mechanischen Herzklappenprothesen nicht die Indikation zu einer lebenslangen
Antikoagulationstherapie. Ein grofier Nachteil liegt jedoch in der limitierten
Lebensdauer von durchschnittlich 10-20 Jahren, welcher relativ hdufig re-Operationen
indiziert. So wird durch die Risikoabwigung zur antikoagulativen Therapie
mechanischer Herzklappen die Implantation biologischer Prothesen bei Patienten meist
erst ab einem Alter von 60 bis 65 Jahren durchgefiihrt. In Fillen, in denen keine
lebenslange Antikoagulation zu verantworten ist, kann jedoch auch schon bei jungen

Patienten auf eine biologische Prothese zurtickgegriffen werden. [9, 60, 61]

Abbildung 4-5; A: Xenograft aus Schweinegewebe; B: Homograft mit einem Teil ascendierender Aorta.

Quelle: BVMed-Bilderpool (Abb. 4-5; A)
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4.3 Tissue Engineering

4.3.1 Hintergrund

Das Fach TE gilt als eines der jliingsten in der Medizin. Anfang der 90er Jahre tauchte der
Begriff erstmalig auf und bedeutet wortlich tbersetzt ,Gewebekonstruktion“. Etwas
weiter gefasst konnte man TE als Aufbau und Bearbeitung von organischem Gewebe
beschreiben. Der Bereich TE umfasst neben der Medizin auch Wissen und Erkenntnisse
aus Ingenieurs- und anderen Naturwissenschaften. Dieses ,Know-how" macht man sich
zu Nutze, um durch eine geschickte Kombination von Zellen mit einem Zelltragersystem
(Scaffold) und deren Bearbeitung funktionelle Gewebestiicke oder ganze Organe
nachzubilden. So konnten pathologische bzw. zerstérte Gewebe und/oder Organe des
Menschen imitiert und durch ein Implantat ersetzt werden. In diesem Fall spricht man
bei dem erzeugten Gewebe und/oder Organ von einem Organoid. Durch eine moglichst
genaue Imitation der anatomischen und physiologischen Eigenschaften erhofft man sich
gar keine oder nur sehr geringe Nebenwirkungen und Komplikationen. Eine weitere
Verwendungsmoglichkeit tissue-engineerter Gewebe ist der Einsatz in in-vitro
Experimenten als Ersatz flir Tierversuche. Durch eine moglichst strenge strukturelle
und funktionelle Imitation des natiirlichen Gewebes sind gute Reliabilitit und hohe
Reproduzierbarkeit die entscheidenden Faktoren fiir die hohe Aussagekraft solcher
Experimente. In der Nomenklatur werden solche Gewebe als Histoide bezeichnet. [62-
65]

Die im TE verwendeten Zelltragersysteme bzw. Geriiste konnen entweder aus
biologischen oder aus synthetischen Materialien hergestellt werden. Zweck dieser
Geriliste ist eine dreidimensionale Formgebung des Gewebes sowie die Schaffung von
Anreizen zur funktionellen Entwicklung der verwendeten Zellen. Um als Tragermaterial
fiir Zellen in Frage zu kommen, muss ein Werkstoff unzahlige biologische, physikalische
und chemische Eigenschaften erfiillen. Seine Atoxizitat spielt hier genauso eine Rolle wie
eine addquate Oberflichencharakteristik, welche durch Polaritit, Benetzbarkeit,
chemische Funktionalisierung und Veranderung der Topographie beeinflusst werden
kann. Unter Beriicksichtigung der oben genannten Faktoren wird das Mafd der
Akzeptanz von Materialien durch Zellen, Gewebe und/oder den Korper auch als

Biokompatibilitdt bezeichnet. [65, 66]
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Es kann zwischen zwei verschiedene Arten von Geriisten unterschieden werden. Auf der
einen Seite gibt es Zelltradger aus resorbierbarem Material, welche vor allem die
Funktion einer temporaren, insbesondere anfanglichen Formgebung haben. So sollen sie
nach der strukturellen Organisation der Zellen und dem Aufbau einer autarken
extrazellularen Matrix ohne Einbuflen von Funktionalitit und Struktur des neuen
Gewebes resorbiert werden. Es muss jedoch beachtet werden, dass bei Geweben mit
hohen physikalischen Belastungen eine ausreichende autonome Festigkeit/Stabilitat
zum Zeitpunkt der Resorption noch nicht gegeben sein kann. Mogliche inflammatorische
Prozesse beim Abbau dieser resorbierbaren Stoffe konnen ebenfalls negative Einfliisse
auf die Funktionalitit und Belastbarkeit eines solchen Konstrukts haben. Deshalb
miissen bei der Evaluation eines resorbierbaren Materials auch immer seine
Zerfallsprodukte auf Zelltoxizitat und Biokompatibilitit untersucht werden. [67-70]

Die andere grofde Gruppe von Geriisten besteht aus nicht-resorbierbaren Materialien
biologischer und synthetischer Art. Ihr grofer Vorteil besteht vor allem in der von
Anfang an vorhandenen und dauerhaften grofden physikalischen Belastungsfahigkeit.
Auch ist ihr Einsatz meist mit einer einfacheren Herstellung und Handhabung
verbunden. Gegen ihre Verwendung kann jedoch der dauerhafte Verbleib am Zielort
sprechen. Auflerdem konnen Fremdkorperoberflichen inflammatorische und/oder
thrombogene Reaktionen auslésen. [69]

Zur Beschaffung der benotigten Zellen kann man heutzutage auf eine Vielzahl an
unterschiedlichsten Zellquellen zuriickgreifen. Je nach Fragestellung bzw. Anforderung
konnen bereits fertig ausdifferenzierte Zellen, embryonale oder postembryonale
Stammzellen verwendet werden. Postembryonale Stammzellen bezeichnen sowohl
adulte, zu denen auch mesenchymale Stammzellen gehoéren, als auch induzierte
pluripotente Stammzellen, welche durch die Re-Programmierung ausdifferenzierter
Zellen hervor gehen. Jede dieser moglichen Zellquellen besitzt neben ihren Vorteilen
aber auch etliche Nachteile. [71-73]

So haben embryonale Stammzellen zwar den Vorteil einer sehr hohen Plastizitat, und sie
lassen sich im Prinzip in jede Zellart ausdifferenzieren (Pluripotenz). Es muss aber auch
bedacht werden, dass diese ein vielfach hoheres Risiko der Entartung als andere
Zellquellen mit sich bringen. Aufierdem miisste bei einer nicht-autologen
Transplantation die immunologisch bedingte Abstofiungsreaktion medikamentds

unterdriickt werden. Ein zusatzlicher ,nicht-medizinischer Grund gegen ihren Einsatz
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sind multiple moralisch-ethische Bedenken. Aufgrund dieser Bedenken ist die
Verwendung und Forschung an diesen Zellen durch den Gesetzgeber zum Teil stark
eingeschrankt bzw. verboten worden. [74-78]

Der Verwendung adulter Stammzellen stehen solche Bedenken hingegen nicht im Weg.
Mogliche Abstofdungsreaktionen entfallen durch ihre meist autologe Verwendung.
Durch ihre Teildifferenzierung ist ihre Plastizitiat jedoch eingeschrankt, und sie lassen
sich nur noch in unterschiedliche, bereits vorgegebene Zellarten ausdifferenzieren
(Multipotenz). Ein weiterer Nachteil ist ihre limitierte Verfligbarkeit, bedingt durch
geringe Zellmengen im Gewebe und zum Teil schwierige Akzessibilitdt. Das Risiko einer
Entartung bei diesen Zellen ist noch nicht abschlief3end geklart und wird kontrovers
diskutiert [79-82].

Flr den Einsatz von ausdifferenzierten Zellen hingegen spricht die einfache und relativ
unproblematische Zellgewinnung, da das Gewebe meist in ausreichender Menge
vorliegt. Zudem ist ein Entartungsrisiko als eher gering einzuschatzen. Mogliche
Nachteile sind ihr fertig ausdifferenziertes Vorliegen und eine eingeschrankte
Vermehrbarkeit. [20, 83]

Bei der Erschaffung eines Organoids zur Implantation sollte man sich immer vor Augen
fiihren, dass jede Zelle im menschlichen Koérper einer Unzahl an Stressoren ausgesetzt
ist. Hierzu zahlen beispielsweise oxidativer Stress als eine chemische Komponente, aber
auch die physikalische Belastung durch Zerr-, Druck und Scherkrifte, sowie elektrische
Strome im Nerven- und Muskelgewebe. Um bei einer Implantation eine
Uberbeanspruchung durch diese Stressoren zu verhindern und damit das Uberleben der
einzelnen Zellen und die Funktionalitit des gesamten Organoids gewdahrleisten zu
konnen, ist eine Adaptierungsphase noétig. Wahrend dieser Phase kann eine schrittweise
Gewohnung an die dufderen Einfliisse und Reize stattfinden. Diese Gewohnung und die
Einhaltung kontrollierbarer und reproduzierbarer Bedingungen versucht man durch die

Inkubation in Bioreaktoren zu gewahrleisten. [84, 85]

4.3.2 Bioreaktoren
Als Bioreaktoren werden alle offenen und geschlossenen Behdlter und Systeme
bezeichnet, deren Ziel es ist, Zellen, Mikroorganismen oder kleine Pflanzen zu

kultivieren. Die Erfindung und die erstmalige Verwendung des Prinzips von
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Bioreaktoren fand vor tber 5500 Jahren durch den Einsatz von Gargefdflen in der
Bierherstellung statt. Im Laufe der Zeit wurde diese Technologie weiter entwickelt, und
es kamen viele neue Einsatzmoglichkeiten hinzu. Heutzutage finden Bioreaktoren ihren
Einsatz in der Medizintechnik, der pharmazeutischen Industrie, in der Gewinnung von
Grundchemikalien fur die Chemieindustrie, in der Lebensmittelindustrie und auch in
der Abwasser- und Miillentsorgung. Um eine hohe Effizienz gewahrleisten zu kdnnen, ist
es notig, moglichst physiologische Bedingungen zur Kultivierung zu schaffen. Hierzu
miissen Temperatur, pH-Wert, Nahrstoffe und Gaskonzentrationen, aber auch die
anfallenden (Abfall-)Produkte stidndig liberwacht und angepasst werden. In vielen
Fallen, insbesondere in der Lebensmittelindustrie, der Medizintechnik und der
pharmazeutischen Industrie werden zudem hohe Reinheitsanspriiche an die
gewonnenen Produkte gestellt, was in diesen Faillen eine komplette Isolation der
Prozesse notig macht. [86-88]

Im Bereich der Medizintechnik, insbesondere im Bereich TE, lassen sich drei Arten von
Bioreaktoren unterscheiden:

Die erste und von Aufbau und Funktion die einfachste Art von Bioreaktoren dient zur
Zichtung von Zellen. Zu ihnen konnen bereits Zellkulturflaschen gezahlt werden.
Hierbei steht die Bereitstellung einer optimalen physiologischen Umgebung unter
sterilen Bedingungen im Vordergrund. Hier kommen neben den meist verwendeten
,Brutschrankbedingungen“ von 37°C und einer CO2 Konzentration der Umgebungsluft
von 5% zudem Nahrmedien mit zellspezifischen Zusammensetzungen und pH-Werten
zum Einsatz. [84, 86, 89, 90]

Bei der zweiten Art von Bioreaktoren, den sogenannte Besiedelungsreaktoren, findet die
Vereinigung von Zellen und Zelltrager statt. Auch sie bendtigen als Voraussetzung fiir
ein effektives Arbeiten physiologische Bedingungen, damit die Zellvitalitit erhalten
bleibt. In ihrer Funktionsweise konnen je nach Architektur des Zelltragers jedoch
unterschiedliche Techniken zum Einsatz kommen. Die Methodik der statischen
Besiedelung findet fast ausschliefdlich bei zwei-dimensionalen Zelltragern statt. Durch
die Schwerkraft setzten sich dabei die Zellen auf dem Untergrund ab. Bei einer ebenen
und waagrechten Fliache wird so eine effektive und gleichmafdige Zellbesiedelung
erreicht. Bei komplexeren, dreidimensionalen Zelltragern ist eine gleichmaflige
Zellbesiedelung unter statischen Bedingungen nicht moglich, da sich die Zellen nur auf

den nach oben gerichteten Flachen anlagern wiirden. Um dennoch eine effektive und
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gleichmafdige Zellschicht auf der ganzen Oberflache zu erreichen, versetzt man den
Zelltrager in eine 3D Rotations- oder Taumelbewegung. Mit Hilfe dieser dynamischen
Zellbesiedelung befindet sich idealerweise jeder Flichenabschnitt des Zelltragers
zeitweise ,unterhalb“ der Zellsuspension, wodurch sich die Zellen darauf absetzen
konnen. [84, 86, 90]

Konditionierungsbioreaktoren zdhlen zur dritten Gruppe der Bioreaktoren.
Grundvorrausetzung ist hier auch die Schaffung und der Erhalt einer physiologischen
Atmosphare. Ist dies gewahrleistet, kann mit ihrer Hilfe die bereits erwahnte (Kap.
4.3.1) Gewohnung an chemische und physikalische Stressoren durchgefiihrt werden. So
konnen beispielsweise in der Herstellung orthopadischer Organoide Zug, Druck
und/oder Reibung die entscheidende Rolle zur Konditionierung spielen. Bei
kardiovaskuldren Organoiden kénnen sowohl ein pulsatiler Fluss als auch rhythmische
und/oder elektrische Reize noétig sein. Filir eine optimale Konditionierung ist es
unerlasslich, dass die Exposition der Zellen, respektive des Gewebes zu den Stressoren
im Bioreaktor willkiirlich beeinflusst und im Verlauf gesteigert werden kann. Ist die
zeitliche Progression dabei giinstig gewahlt, konnen sich die Zellen durch
Genexpressions- und damit verbundenen Stoffwechseldnderungen an die dufderlichen
Reize adaptieren. Die besondere Herausforderung beim TE besteht darin, die zunachst
als ,ungeordneter Zellhaufen“ vorliegenden Zellen zur Selbstorganisation und zum
Aufbau einer EZM zu stimulieren, beides wesentliche Charakteristiken eines Organoids.

[84, 86, 89, 91-94]

4.3.3 Tissue Engineering von Herzklappen

In der Entwicklung ,tissue-engineerter” Herzklappen wird versucht, die Vorteile
vorhandener Herzklappenprothesen zu kombinieren und die Nachteile zu beseitigen. So
ware die lange Lebensdauer der mechanischen Herzklappen mit der thrombotisch
inerten Oberflaiche der biologischen Herzklappen bei einer ,idealen Prothese“
kombiniert. Aktuell werden daflir drei unterschiedliche Strategien verfolgt: die
Zellbeschichtung synthetischer nicht-resorbierbaren Zelltrager, die Verwendung
resorbierbarer = Materialien und als  dritte = Moglichkeit der  Einsatz

oberflichenmodifizierter und beschichteter biologischer Transplantate. [83, 95]
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Die erste Variante orientiert sich an der Idee bisheriger mechanischer
Herzklappenprothesen. Durch die Basis aus einem stabilen, langlebigen Werkstoff lasst
sich so eine lange Lebensdauer garantieren. Um das Problem der thrombogenen
Eigenschaft der Prothesenoberfliche umgehen zu koénnen, muss jedoch eine
Oberflachenmodifikation durchgefiihrt werden. In Anlehnung an den histologischen
Aufbau eines Blutgefafdes hat es sich dabei bewahrt, das Fremdmaterial vom Blut durch
eine Endothelbarriere zu trennen. Damit diese Endothelzellen (EC) jedoch den hohen
flussbedingten Scherkraften, insbesondere in Aortenposition, standhalten konnen,
bedarf es eines addquaten Untergrundes und einer kompetenten festigenden EZM. Fiir
ihren Aufbau haben sich hier die auch im histologischen Gefifwandaufbau
vorkommenden Fibroblasten (FB) und die glatten Muskelzellen (SMC) als die
geeignetsten bewahrt. Fiir einen stabilen Halt der Zellen sowie eine gute Verankerung
der EZM sollte zudem eine geeignete Oberflichencharakteristik des Zelltragers gewahlt
werden (Kap. 4.3.1). [14, 21]

Der zweiten Moglichkeit, der Zellbesiedelung eines degradablen Geriistes liegt der
Gedanke des Mitwachsens einer Herzklappe zugrunde. Der resorbierbare Werkstoff
stellt hierbei nur die anfanglich formgebende Matrix dar, in oder auf welche die Zellen
ein-/aufgebracht werden. Im Resorptionszeitraum miissen die Zellen dann selbststandig
eine stabile EZM aufbauen, um den zelluliren Zusammenhalt und eine ausreichende
strukturelle Stabilitdt der Herzklappe gewdhrleisten zu kénnen. Deshalb wird auch bei
diesem Verfahren meist auf die im histologischen Gefafdlwand- und
Herzklappensegelaufbau vorkommenden FB und SMC zuriickgegriffen. Idealerweise
waren also die nach vollstandiger Resorption des Werkstoffes gebildete Herzklappe von
ihrem bindegewebigen Aufbau und ihrer Festigkeit her mit einer humanen Klappe zu
vergleichen. Bisherige Versuche mit tissue-engineerten Herzklappen aus
biodegradablen Werkstoffen zeigten jedoch, dass diese selbst nach einer langen
Resorptionsperiode nur kompetent genug waren, um Driicke und Scherkrafte in
Pulmonalklappenposition auf Dauer widerstehen zu konnen. [96-100]

Die dritte Variante versucht, das Problem der geringen Lebensdauer bisheriger
biologischer Herzklappenprothesen zu beseitigen. Nach aktuellem Kenntnisstand ist
diese vor allem den inflammatorischen Prozessen durch Fremdantigene in und auf den
Implantaten (insbesondere xenogenen Ursprungs), aber auch den Denaturierungen im

Fixationsprozess dieser Herzklappen geschuldet. Deshalb versucht man, bei diesem
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Verfahren durch eine Dezellularisierung und anschliefSende griindliche Spiilung der
biologischen Prothesen die Fremdantigene und die zelltoxischen Fixationsstoffe
moglichst umfassend zu entfernen. Eine im Anschluss durchgefiihrte Zellbesiedelung hat
den Zweck einer noch weitergehenden Expositionsverminderung von Antigenen zum
immunologisch dauflerst aktiven Blut. [59, 101-104]

Insbesondere bei der Entwicklung tissue-engineerter Herzklappen wird in fast allen
Fallen auf die bereits beschriebene Konditionierung (Kap.: 4.3.1) in Bioreaktoren (Kap.:
4.3.2) zuriickgegriffen. Die hohen Druck- und Scherkrafte, welche physiologischerweise
auf alle Herzklappen, besonders auf die Aortenklappe (norm. systolischer Druck: 120
mmHg) wirken, machen eine Gewohnungsphase essentiell. Optimalerweise werden die
aus Zellen und Zelltrager zusammengesetzten Herzklappen hierbei fiir langere Zeit in
einem Bioreaktor inkubiert, welcher in der Lage sein sollte, die physiologisch wirkenden
Krafte zu imitieren. Zusatzlich sollte der Bioreaktor die Fahigkeit haben, einen anfangs
geringen Puls und niedrigen Fluss kontinuierlich steigern zu kénnen, um am Ende
physiologische Konditionen bereitzustellen. So kann eine Uberforderung der Zellen und
des Gewebes ausgeschlossen und damit die Adaptation an die Druck- und Scherkrafte

gewahrleistet werden. [83, 93, 105, 106]
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5.1 Zellisolation und Zellkultivierung

5.1.1 Zellisolation

Im Rahmen der Zellgewinnung konnten die bendtigten Endothelzellen (ECs) und
Fibroblasten (FBs) enzymatisch aus Segmenten der Vena Saphena Magna isoliert
werden. Die Gefafdstiicke sind als Reste bei Bypassoperationen der Herzchirurgischen
Abteilung angefallen und wurden deswegen anonymisiert fiir Forschungszwecke
gelagert. Hierfiir liegt eine Genehmigung der universitiren Ethikkommission vor. Die
»Spender-Patienten“ sind einzeln vor den Operationen aufgeklart und in ihrer
Entscheidungsfindung nicht beeinflusst worden. Die Zustimmung zur Verwendung ihrer
Venen und Zellen konnte auch nach der Operation stattfinden (siehe Anhang: 2.
Einverstandniserklarung fiir Patienten zur Einwilligung der Verwendung ihrer
Venenstlicke ).

Bis zur moglichst zeitnahen Zellextraktion wurden die Venensegmente gekiihlt (4°C) in
Medium M199 (Biochrom GmbH, Berlin, D) aufbewahrt. Vor der Extraktionsprozedur
Uberpriifte man die Gefafdstiicke auf ihre Eignung. Hierbei spielten neben
Lagerungsdauer (Ausschlusskriterium: >6 Tage Lagerung), auch die Lange

(Ausschlusskriterium: <3,5 cm) sowie eventuelle Schaden eine Rolle. Geeignete Stiicke

konnten anschliefdend beidseitig kaniiliert und mit 3-Wegehdahnen versehen werden

(siehe Abb. 5-1).

Abbildung 5-1; Beidseitig kaniiliertes Segment der Vena Saphena Magna (mit 3-Wegehdhnen versehen).
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Mit dem Durchspiilen von Splilmedium (494 ml M199 + 5 ml Gentamycin; Biochrom
GmbH + 5000 i.E. Heparin; Ratiopharm GmbH, Ulm, D) konnten im nachsten Schritt
neben der Uberpriifung der Dichtigkeit auch Zellablagerungen und Blutreste entfernt
werden.

Zunachst wurden die das Gefafslumen auskleidenden ECs und in einem zweiten Schritt
die darunter liegenden FBs extrahiert. Zur EC-Gewinnung loste eine Trypsin-EDTA-
Losung (10 x; Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim, D) im Venenlumen wahrend einer 25
minititigen Inkubationszeit die Zellen ab. In diesem Zeitraum lagen die Segmente unter
physiologischen Bedingung im Brutschrank in phosphatgepufferter Saline (PBS;
Biochrom GmbH). Eine Spiilung mit M199 und FCS (Stoppmedium; FCS: Lonza Group
Ltd., Basel, Schweiz) stoppte die enzymatische Reaktion anschlieféend, und die so
gewonnene Zellsuspension ist fiir 7 Minuten bei 500 U / min zentrifugiert worden. Im
Anschluss wurde der Uberstand an Fliissigkeit abgenommen und das am Boden
abgesetzte Zellpellet mit ausreichend Endothelzellmedium (Promocell GmbH,
Heidelberg, D) suspendiert und in eine 12,5 cm? grofde Zellkulturflasche tiberfiihrt.

Unter gleichen Umgebungsbedingungen ist anschlieféend wahrend einer 30 miniitigen
Inkubation mit 0,5%iger Kollagenaselosung (Worthington Corp., Lakewood, US) die
Fibroblastengewinnung durchgefiihrt worden. Darauf folgend konnte, dquivalent zur
EC-Gewinnung die Enzymreaktion gestoppt, die Suspension zentrifugiert und das

Zellpellet mit FB-Medium (Promocell GmbH) suspendiert werden. Anschlieféend wurden

auch diese Zellen in eine Zellkulturflasche mit 12,5 cm? Grundflache uberfiihrt.

Abbildung 5-2; A: Konfluenter Endothelzelllayer; B: Konfluenter Fibroblasten Zelllayer; Aufnahmen von
Zellkulturflaschen unter dem Phasenkontrastmikroskop.
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5.1.2 Zellkultivierung

Die Zellkultivierung fand unter physiologischen Bedingungen im Brutschrank statt. Drei
mal wochentlich ist ein Zellmediumwechsel durchgefiihrt worden. Sobald der Boden
einer Zellkulturflasche von einer konfluenten Zellschicht (siehe Abb. 5-2 A+B)
liberzogen war, wurde eine Subkultivierung notig. Hierflir sind die Zellen, nach einem
Spiilvorgang mit PBS, durch Trypsin (1:20 in PBS) enzymatisch von ihrem Untergrund
abgeldst worden (siehe Tab. 5-1).

Tabelle 5-1 Verhiltnis Trypsinmenge zu Kulturflaschengréfie

KulturflaschengroRe Trypsinmenge
12,5 cm’ 1 ml

75 cm? 2ml

162 cm?’ 3,5 ml

Nach der optischen Kontrolle der Zellablosung unter dem Lichtmikroskop stoppte man
mittels eines Zellmedium-FCS-Gemisches (10:1) die enzymatische Reaktion, und die nun
erhaltene Zellsuspension wurde bei 500 Umdrehungen fiir 7 Minuten zentrifugiert. Nach
der Resuspension des gewonnenen Zellpellets brachte man die Zellen auf einer
entsprechend grofderen Wachstumsflache aus. Die Vergrofderung der Wachstumsflache

fand anhand des nachfolgenden Schemas statt:
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Schema 5-1; Schematische Darstellung des Passagierens der Zellen mit Gréf3e und Anzahl der verwendeten
Kulturflaschen

e 1N

e 1N

[N

M

Nachdem im Passagieren der Zellen in den ersten drei Schritten zunichst nur die Zellkulturflaschen
vergrofdert werden, wird ab dem vierten Schritt die Anzahl der Flaschen vergroéfiert.

Quelle: 12,5 cm? -Zellkulturflasche: BD Biosience, Heidelberg, D; 75 cm2 + 162 cm?2-Zellkulturflaschen:
Corning Life Science, Amsterdem, NL

5.1.3 Kryokonservierung

Da nicht alle gewonnenen und herangeziichteten Zellen eine direkte Verwendung
fanden, wurde es teilweise notig, diese zu kryokonservieren. Die Zellen sind hierfiir in
einem zweistufigen Verfahren eingefroren und gelagert worden: zuerst bei -80 °C im
Ultra-Tiefkiihlschrank und spater bei -196 °C in fllissigem Stickstoff.

Die ersten Schritte des Einfrierprozesses gleichen denen des , Trypsinierens“ im Rahmen
des Splittens der Zellkulturflaschen. Nach dem Zentrifugieren der Zellsuspension wurde
das gewonnene Zellpellet jedoch mit einem Gemisch aus 70% Zellmedium, 20% FCS und
10% Dimethylsulfoxid (DMSO; Sigma-Aldrich GmbH) resuspendiert. AnschliefRend
konnte die Zellsuspension in Kryoréhrchen iiberfiihrt und eingefroren werden. Um
einen moglichst zellschonenden Umgang wahrend des Einfrierprozesses gewahrleisten

zu konnen, wurde die Prozedur in Kryoboxen der Firma Nalgene
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(Mindesttemperaturabnahme von 1°C/min) durchgefiihrt. Durch diese Mafdnahme und

den Zusatz von DMSO lasst sich eine zellzerstorende Eiskristallbildung verhindern
(siehe Abb. 5-3).
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@ @
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Abbildung 5-3; A: Schematische Darstellung der zellzerstorenden Eiskristallbildung sowohl bei langsamem
als auch bei schnellem Einfrierprozess. Bei schnellem Einfrieren platzen die Zellen aufgrund der niedrigeren
Dichte des Eises. Bei langsamem Einfrieren werden die Zellwinde durch Eiskristalle zerstort; B:
Wirkungsweise des Gefrierschutzmittels DMSO durch Verhinderung der Eiskristallbildung.

Zum Auftauen resuspendierte man die gefrorenen Zellen mit einer Mischung aus
Medium und FCS (10:1). Aufgrund der Zelltoxizitit des DMSO war ein schnelles
Vorgehen bei diesem Schritt essentiell. Aquivalent zum , Trypsinieren“ folgten nun eine
finfmintitige Zentrifugation, eine Resuspension mit entsprechendem Zellmedium und

eine Verteilung der Zellen auf Kulturflaschen der Grofie 162 cm?.

5.2 Zellbesiedelung und Konditionierung

5.2.1 Herstellung der Polyurethanherzklappen
Im Rahmen dieser Arbeit stellte das Institut fiir Textil- und Verfahrenstechnik (ITV) in
Denkendorf die benétigten Polyurethanherzklappen im Spriihverfahren (Patent: DE 28

06 030 C2) her (siehe Abb.: 5-4; A). Es wurde eine Faserdicke zwischen 100 nm und 550
nm festgelegt.

Die flir den Sprithprozess bendtigte Negativform konnte mittels eines Gummiabgusses

des Aortenlumens eines Herzklappenhomografts angefertigt werden. Die angefertigte
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zweiteilige  Sprithform  wurde als Universalform zur Herstellung der
Polyurethanherzklappen verwendet.

Zur Herzklappenherstellung wurde nun als erstes das Positiv mit Polyurethan
(Polyurethan gelést in Chloroform; Typenbezeichnung: Vasomer ®) bespriiht. Die PU-
Gewebedicke wurde auf 0,3 mm festgelegt. Anschliefdend konnte der Negativabdruck
aus Gummi eingesetzt (siehe Abb.: 5-4; B) und eine adufdere Schicht (die spatere
Aortenwand) aufgespriiht werden. Nach vollstindigem Verdampfen des Chloroforms
sind sowohl Gummi- als auch Metallform entfernt und die nun fertigen Herzklappen zur
Sterilisation geschickt worden. Die Gammasterilisation fand mit 10 kGy unter

zertifizierten Bedingungen statt.

INSFITUT FUR TEXTIL- UND é =
/ VERFAHRENSTECHNIK s gy
A DENKENDORF

DENKENDORF

Abbildung 5-4; A: Schematisiertes 3-dimmensionales Spriihverfahren zur Polyurethanherzklappen-
herstellung; B: Bespriihter Positivabdruck einer Herzklappe mit eingesetztem negativem Gummiabguss vor
dem Aufspriihen der Aortenwand.

5.2.2 Vorbereitung der Herzklappen

Fiir die Versuche wurden die Polyurethanherzklappen (siehe Abb. 5-5; A) als Gruppe A
und die Homografts (siehe Abb. 5-5; B) als Gruppe B definiert. Fiir jede Versuchsgruppe
wurde die Anzahl der Herzklappen auf 4 festgelegt (Gruppe A n=4, N1-PU ... N4-PU;
Gruppe B n=4, N1-HO ... N4-HO). Jeweils eine Herzklappe der Gruppe A und der Gruppe
B wurden mit den Zellen einer Zellkulturlinie besiedelt. So war ein direkter Vergleich

der zwei unterschiedlichen Herzklappenprothesen moglich.
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Die fiir die Versuche aufgetauten Homografts hatten bei Entnahme ein
durchschnittliches Alter von 52,25 + 5,74 Jahren. Sie waren dreifach in Plastikbeuteln
eingeschweifst und bei -196°C in fliissigem Stickstoff eingelagert (Schematische
Darstellung des Einfrierprozesses in Abb. 5-6). Zum Zeitpunkt des Auftauens hatten sie
eine durchschnittliche Lagerzeit von 7.33 *+ 2.11 Jahren. Um ihre Sterilitat gewahrleisten
zu konnen, wurden sie in einem 3-stufigen Verfahren aufgetaut. Nach Priifung der
Unversehrtheit der Packungen konnten sie zunachst in 56°C warmen Wasser angetaut
werden. Wegen der Lagerung in fliissigen Stickstoff sowie dem unsterilen Umgang mit
den eingeschweifdten Packungen der Homograftherzklappen wurde dieser Vorgang
unter unsterilen Bedingungen durchgefiihrt. Anschliefiend ist der aufiere Beutel
geoffnet und die darin befindliche, in zwei weiteren Beuteln verpackte Herzklappe steril
entnommen und in sterile Ringerlosung tiberfithrt worden. Hier wurden die Beutel
weiter angetaut und anschlieflend geoffnet, um die Herzklappe zu entnehmen und in

M199 ausfiihrlich zu waschen. [107]

Flr einen einfachen und unkomplizierten Umgang mit den Herzklappen wahrend der
Versuche, wurden diese an spezielle Teflonhalterungen (siehe Abb. 5-5; C) gendht. Beim
Einndhen wurden die Polyurethanherzklappen mit fortlaufender Naht und die
Homografts basal an sechs bis acht Stellen mit einzelnen Knoten fixiert. Als Nahtmaterial
diente ,Suprolene 3/0“ (Resorba Medical GmbH, Niirnberg, D) Faden. Es wurde darauf
geachtet, dass sich nach dem Einndhen der Herzklappen deren Segel einwandfrei 6ffnen

und schlief3en konnten.

kryokonserviertes und aufgetautes Homograft (J= 27 mm) = Gruppe B (n=4); C: Teflon™-Halterung der
Herzklappen zur Befestigung im Besiedelungs- und Konditionierungsbioreaktor.
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Abbildung 5-6; Schrittweise Darstellung des Verpackungsprozesses zur Kryokonservierung von Homografts;
Die Schritte 1-5 zeigen das Verpacken in Mullkompressen, die Schritte 6-12 stellen die zwei
Einschweifdschritte unter sterilen Bedingungen und die Schritte 13-15 den letzten wunsterilen
Einschweifdprozess dar. Der durchgefiihrte Auftauprozess fand entsprechend in umgekehrter Reihenfolge
statt.

5.2.3 Zellbesiedelung

Zur Vorbereitung der Konditionierungsversuche im Bioreaktor mussten die
Herzklappen mit Zellen besiedelt werden. Die aufgetauten Homografts und die
Polyurethanherzklappen dienten den Zellen hierbei als Grundgeriist. Fiir eine solche
Zellbesiedelung wurde als Durchschnittszellzahl 1,5 Millionen Zellen pro cm?
Zelltragerflache  definiert. So ergab sich aus einer durchschnittlichen
Herzklappenoberflache von ca. 60 cm? (Hohe der Herzklappen: 5cm; Durchmesser: ca.
2cm; Besiedelung auf Innen- und Aufdenflache) eine zu erreichende Zellzahl von 90
Millionen. Bei durchschnittlich 3-3,5 Millionen Zellen pro 162-cm?2-Zellkulturflasche
wurden folglich mindestens 25 Zellkulturflaschen benétigt.

Die Zellen der benétigten Zellkulturflaschen plus einiger Reserve-Flaschen wurden fiir
die Zellbesiedelung zunichst analog des , Trypsinierens“ (5.1.2) abgelost, zentrifugiert
und resuspendiert. Hierbei war darauf zu achten, dass das Volumen des

Resuspensionsmediums mdoglichst gering gehalten wurde. Anschlief}end wurde die
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Gesamtzellzahl der Suspension bestimmt und entsprechend Fliissigkeit abgenommen,
um die gewiinschte Besiedelungszellzahl von mind. 90 Millionen Zellen zu erreichen.

Zur Zellzahlermittlung wurden 20-50 wl der Zellsuspension mit Trypanblau im
Verhéltnis 1:3 bzw. 1:6 vermischt und in eine Neubauer-Zdahlkammer gegeben. Unter
dem Lichtmikroskop konnten nun die Zellen gezahlt werden. Hierbei konnte zwischen
lebenden (erscheinen weifdlich-hell) und toten (erscheinen dunkelblau) Zellen
unterschieden werden. Anhand der in der Zahlkammer gezahlten Zellen und folgender

Formel konnte nun die Gesamtzellzahl errechnet werden:

Gesamtzellzahl = Zellen x Verdinnungsfaktor x ml x 10000

Grofdquadranten

Tabelle 5-2; Erkliarung

Zellen Anzahl, der unter dem Lichtmikroskop gezahlten Zellen

Verdinnungsfaktor | Verhéltnis der Verdiinnung mit Trypanblau

ml Gesamtvolumen der Zellsuspension in ml

GroRquadranten Anzahl der gezahlten Felder der Zahlkammer

Flir den Besiedelungsvorgang wurde die eingendhte Herzklappe mit Zellsuspension in
einen Besiedelungszylinder gegeben und mit Zellmedium komplett aufgefiillt. In einem
speziellen Antrieb (siehe Abb. 5-7) wurde der Besiedelungszylinder nun fiir 24 Stunden
in definierten Zeitintervallen von 30 Minuten fiir 2,5 Minuten bewegt. Durch die
Konstruktion des Bioreaktors wird der Besiedelungszylinder in zwei unterschiedlichen
Achsen gedreht und so eine zu besiedelnde Herzklappe immer dreidimensional bewegt.
Diese Bewegung stellt sicher, dass sich wahrend der Bewegungsstopps des Bioreaktors
Zellen auf anderen Teilen der Herzklappe absetzen und so eine 3D-Zellverteilung

erreicht wird.
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Abbildung 5-7; Besiedelungsbioreaktor zur 3-dimensionalen Zellbesiedelung
durch Drehung in 2 Achsen (Besiedelungszylinder um seine zentrale Ache +
Drehung des gesamten Besiedelungszylinders). Die Zellbesiedelung dauerte
24 Stunden, unterteilt in sich abwechselnde 2,5-miniitige Rotations- und 30-
miniitige Ruhephasen.

Nach dem Beschichtungszeitraum wurden die im Medium frei schwimmenden Zellen
gezahlt, um die Anzahl der auf der Herzklappe abgesetzten Zellen zu berechnen. So
wurden die Zelltrager mit durchschnittlich 92.11 + 11.08 Millionen FB und 96.48 * 8.05
Millionen EC beschichtet.

Abschliefiend wurde die Herzklappe in einem Becherglas mit Zellmedium fiir 24
Stunden ruhen gelassen. Mit dieser Ruhephase wurde den Zellen zusatzliche Zeit
eingerdaumt, um starkere Bindungen untereinander zu kniipfen und eine stirkere

Adhasion zum Tragermaterial zu etablieren.

5.2.4 Zellkonditionierung

Um eine Zellkonditionierung der Herzklappen unter pulsatilem Fluss zu ermdglichen,
wurde in Kooperationsarbeit mit der TU Miinchen ein Bioreaktor (siehe Abb. 5-8)
entwickelt. In der Konzeption des Bioreaktors stand die mdglichst genaue Imitation

eines pulsatilen Blutflusses, sowie die Bereitstellung physiologischer Bedingungen fiir
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die Zellen an oberster Stelle. Es wurde ebenfalls auf einen einfachen Auf- und Abbau,
den sicheren Umgang im Betrieb und eine praktikable Sterilisation der Bauteile Wert
gelegt. Ferner sollten die Klappen- bzw. Segelbewegungen mittels einer Kamera erfasst
und dokumentiert werden konnen.

Nach Erstellung mehrerer Konzepte fiel die Entscheidung zugunsten eines dreiteiligen
Bioreaktors aus, bestehend aus einer Steuer-, einer Antriebs- und einer sterilen/
sterilisierbaren Konditionierungseinheit. Die Gesamtgrofie des Bioreaktors wurde so
konzipiert, dass eine Inkubation im Brutschrank vorgenommen werden kann. So konnte
sowohl auf die Mess- und Regeleinheiten fiir Temperatur als auch fiir die der Gase 02
und CO2 verzichtet werden. Als nicht zelltoxische und nicht-reaktive Materialien
wurden  Plexiglas® (Polymethylmethacrylat), Teflon™ (Polytetrafluorethylen),
Aluminium und Gummi fiir die Konditionierungseinheit gewahlt. Anhand der erstellten
Plane wurden die Bauteile des Bioreaktors anschlief3end von den Klinikwerkstatten des
Uniklinikums Miinchen am Standort Grofshadern hergestellt.

Der so angefertigte Bioreaktor ermdoglicht es, in der Konditionierungseinheit
Herzklappen (siehe Abb. 5-8 B-1) iiber einen langen Zeitraum (> 15 d) unter sterilen
Bedingungen einem pulsatilen Fluss auszusetzen. Die anhaltende Sterilitit der
Konditionierungseinheit konnte bereits in einem Vorversuch bewiesen werden. Hierfiir
wurden alle Teile des Bioreaktors gassterilisiert (Formaldehyd; Zertifiziertes Protokoll)
und unter sterilen Bedingungen unter der ,Lamina-Flow" zusammengebaut. Wahrend
und nach einer anschlieflenden 15-tdgigen Inkubations- und Aktionsphase konnten
keine Kontamination der Probenkammer und keine Fliissigkeit in der Kammer unter der
Silikonmembran (siehe Abb. 5-8 B-2) nachgewiesen werden. Weiterhin kann durch den
Anschluss mehrerer 3-Wege-Hahne ein steriler Mediumaustausch durchgefiihrt werden.
Angeschlossene Sterilfilter ermoglichen den Gasaustausch zur Umgebungsluft.

Die Antriebseinheit des Bioreaktors besteht aus einem Kolben (siehe Abb. 5-8 B-3),
welcher durch einen Motor (siehe Abb. 5-8 B-4) bewegt wird. Der vom Kolben erzeugte
pulsatile Luftdruck wird dann an die Silikonmembran weitergegeben, welche die
Bewegung auf das Uber ihr liegende Medium iibertragt. Diese pulsatile Bewegung wird
durch die eingesetzte Herzklappe und durch einen flussrichtenden Silikonring im
Bioreaktor in einen zirkuldaren Fluss des Mediums umgesetzt. Durch die Steuereinheit ist
es moglich, den Motor unterschiedlich schnell laufen zu lassen. So kann der Puls und

damit auch das die Probe durchstromende Minutenvolumen verdndert werden. Mit Hilfe
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eines Endoskops (siehe Abb. 5-8 B-5) kann auferdem das Offnungs- und
Bewegungsverhalten eingesetzter Herzklappen beobachtet und dokumentiert werden

(siehe Abb. 5-9). [22]

Abbildung 5-8; A: Schematische Darstellung der Konditionierungseinheit und des Mediumflusses mit
zentraler Durchstromung der Herzklappe (rote Pfeile) und Riickfluss (blaue Pfeile). Uber kleine zirkulire
Bohrungen (-1), welche in der ,systolischen Phase“ von einem Silikonring (-2) verschlossen werden und die
zentral eingesetzte Herzklappe wird dieser gerichtete Fluss erreicht; B: Konditionierungsbioreaktor (Foto)
mit Konditionierungseinheit (Herzklappe: -1; Silikonmembran: -2); Antriebseinheit (Kolben: -3; Motor: -4)
und Steuereinheit (-6). Zusitzlich ist ein Endoskop (-5) zur Dokumentation der Herzklappenbewegung
angebracht.
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Abbildung 5-9; Endoskopische Aufnahmen der Herzklappenéffnung einer
Dummy-Herzklappe von Diastole (Bild 1) bis zum ,systolischen“ Mediums-
Auswurf mit gedffneten Segeln (Bild 4).

Nach der FB-Besiedelung mit anschlief3ender 24-stiindiger Ruhephase erfolgte fiir fiinf
Tage die Zellkonditionierung im Konditionierungsbioreaktor. Hierfiir wurde die
Teflon™-Halterung mit daran befestigter Herzklappe in die sterile Inkubationskammer
tberfithrt und diese mit 400 ml FB-Medium beftllt. Wahrend der
Konditionierungsphase fand eine zweistufige Puls- und damit Flussvolumensteigerung
statt. In den ersten drei Tagen betrug das Flussvolumen pro Minute 750 ml (=24
Schldge/ min), an den Tagen 4 und 5, 1100 ml / min (*35.5 Schlage/ min). Am dritten
Tag der Konditionierungsphase wurde zeitgleich zur Flussvolumensteigerung auf3erdem
die Halfte (200 ml) des Zellmediums ausgetauscht.

Direkt im Anschluss an diese erste Konditionierungsphase wurde die Herzklappe mit
ECs beschichtet. Die bereits vorhandenen FBs dienten den ECs hierbei als Untergrund.
Im Anschluss an eine ebenfalls 24-stiindige Ruhephase folgte eine zweite
Konditionierungsphase. = Die  zweite = Besiedelungs- sowie  Ruhe-  und
Konditionierungsphase wurden analog zum Ablauf der FB-Beschichtung und -
Konditionierung durchgefiihrt. Als Zellmedium diente im zweiten Durchlauf

Endothelzellmedium.
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Tabelle 5-3; Schematische Darstellung des zeitlichen Ablaufs

Versuchsschritt Dauer Fluss / min
Zellbesiedelung FBs 24h

Ruhephase 24 h

1. Konditionierungsphase FBs 72h 750 ml
2. Konditionierungsphase FBs 48 h 1100 ml
Zellbesiedelung ECs 24h

Ruhephase 24 h

1. Konditionierungsphase ECs (+FBs) 72h 750 ml
2. Konditionierungsphase ECs (+FBs) 48 h 1100 ml

Nach Abschluss der Zellkonditionierung wurden die Herzklappen zerschnitten und zur
Analyse fixiert. Zum Zerschneiden und zur Probenbenennung wurde folgendes Schema

herangezogen:

Wandabschnitt 1 = supravalvular

Wandabschnitt 2 = valvular

Wandabschnitt 3 = subvalvular

Segel
Abbildung 5-10; Skizze zur Probenentnahme und -bezeichnung.
Zusatzlich zu den am Schluss gewonnenen Proben wurden auch wahrend der Versuche
Proben zur Verlaufsanalyse genommen. Dazu gehdrten neben Nativproben der Venen,

Herzklappen und Zellkulturen auch Proben vom gesamten Konditionierungszeitraum.

Auf die genauen Zeitpunkte zur Probenentnahme wurde streng geachtet.
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Auf rasterelektronenmikroskopische Proben der Zellkulturen konnte verzichtet werden,
da die topographische Analyse und Beschreibung der Zellkultur aufgrund der spateren
kompletten Zellablosung keinerlei Aussagekraft fiir die Ergebnisse der Versuche hat.
Ebenfalls war die immunhistochemische und molekularbiologische Auswertung der
unbeschichteten Polyurethanherzklappen aufgrund fehlender Zellen und damit

fehlender biologischer Aktivitat und Strukturen nicht notig.

Tabelle 5-4; Zeitplan zur Probenentnahme

Zeitpunkt Polyurethan-HK Homograft-HK

REM [HC PCR REM [HC PCR

Zellkultur X X

Nativprobe der HK

Nach Besch. FBs /vor Kond.

Nach Kond. FBs

Nach Besch. ECs / vor Kond.

X < X< R X
X< | x| X

X< | x| X

ol I Bl el
X | X< | X< X
X | X< | X< X

Nach Kond. ECs (+FBs)
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6.1 Rasterelektronenmikroskopie

6.1.1 Allgemeines

Um Proben unter dem Rasterelektronenmikroskop (REM) untersuchen zu konnen,
miissen diese zuvor fixiert, entwassert, getrocknet und leitend gemacht werden. Die
Fixierung ist fiir den Erhalt der Probe wihrend der Weiterverarbeitung und der
Untersuchung erforderlich. Eine Entwadsserung und Trocknung der Proben ist
notwendig, da zum Zeitpunkt der Untersuchung im REM in der Untersuchungskammer
ein Hochvakuum herrscht und vorhandene Fliissigkeiten unter Zerstérung der Probe
verdampfen wiirden. Um ein schnelles und kontrollierbares Trocknen gewahrleisten zu
konnen, wird meist die Methode des Kritisch-Punkt-Trocknens verwendet.

Beim Kritisch-Punkt-Trocknen macht man sich die physikalische Eigenschaft zu nutze,
dass bei bestimmter Temperatur und definiertem Druck Stoffe in fliissiger und
gasformiger Phase die gleiche Dichte haben. Das heifdt, unter diesen Voraussetzungen
kann ein Stoff gleichzeitig als Gas und als Fliissigkeit ohne sichtbaren Phaseniibergang
vorliegen. So ist es bei geeignetem Stoff/ Medium moglich, die REM-Proben zu trocknen,
ohne dass es durch den sonst auftretenden Ubergang zwischen fliissiger und
gasformiger Phase zu Beschidigungen der Probe kommt. Bei dem hierzu verwendeten
CO2 liegt dieser kritische Punkt bei 31°C und 73,8 bar. Ein mogliches Risiko ist
allerdings, dass die Proben durch den Fliissigkeitsverlust bei diesem Vorgang etwas
schrumpfen und sich kleine Risse, sogenannte Trocknungsartefakte, bilden koénnen.
[108]

Da die entwasserten Proben nun nicht mehr leitfahig sind, wahrend der Untersuchung
aber von einem Elektronenstrahl ,abgerastert* werden, miissen sie vor der
Untersuchung mit einer sehr diinnen Schicht leitfahigem Materials, meistens Gold,
bedampft werden. Dieser Vorgang wird als ,Sputtern” bezeichnet. Um eine moglichst
feine und detaillierte Oberflichenstruktur zu erhalten, wird versucht, dass sich die
Goldatome einzeln auf der Probenoberfliche ablagern. Solche einzelnen Goldatome
konnen durch Ionenbeschuss einer Goldkathode im Hochvakuum gewonnen werden

und ergeben im Gesamten einen Goldnebel, welcher sich auf den Proben absetzt. Fiir

40



6 Analyse

diesen Beschuss werden Edelgasatome ionisiert und mit Hilfe einer Hochspannung
beschleunigt.

Abschliefdend findet die mikroskopische Bildgebung der Proben mittels des REM statt.
Hierbei werden Elektronen an einer Gliihkathode emittiert und mit Hilfe eines
elektromagnetischen Feldes Richtung Probe beschleunigt und in elektromagnetischen
Sammellinsen zu einem Elektronenstrahl gebtindelt. Beim Auftreffen der Elektronen auf
die Probe werden diese an den ,Proben-Atomen“ abgelenkt oder setzen sogenannte
,Sekundarelektronen“ aus ihnen frei. Die abgelenkten oder freigesetzten Elektronen
konnen dann mit Hilfe von Detektoren nachgewiesen werden, was auf die Topographie
der Probe riickschliefien lasst. Diese Informationen kénnen nun in unterschiedliche
Grauwerte umgewandelt und digital dargestellt werden. Das Abrastern der Probe ist mit
dem rasterformigen Bildaufbau eines Rohrenfernsehers vergleichbar, und in dieser
Weise wird auch das Bild der Probe aufgebaut. In den allermeisten Fallen wird die
Untersuchung in einer evakuierten Kammer durchgefiihrt, um Artefakte durch Atome
der Umgebungsluft zu vermeiden. Somit ldsst sich auch rilickschliefden, dass mit
Erhohung des Vakuums die Scharfe des Bildes zunimmt. Diese ladsst sich zudem durch
den Durchmesser des Elektronenstrahls und der damit verbundenen Auflésung der

Abrasterung beeinflussen. [109]

6.1.2 Fixierung

Die entnommenen Proben (Tabelle 5-4; Zeitplan zur Probenentnahme) wurden zur
Fixierung und Lagerung zunachst in FIX II (456 ml Ampuwa, Fresenius Kabi AG, Bad
Homburg, D + 43,5 ml Glutaraldehyd; Sigma-Aldrich + 0,75 ml HCL; ICN GmbH,
Northeim, D + 5,65 g Na-CaCO; Sigma-Aldrich. Siehe: 5.2. Medienzusammensetzung) bei
einer Temperatur von 4°C aufbewahrt. Vor der Weiterverarbeitung und den
abschlief3enden rasterelektronischen Aufnahmen ist eine Fixierungszeit von mindestens

48 Stunden notig gewesen.

6.1.3 Alkoholreihe
Mit Hilfe der Alkoholreihe konnte das Fixiermedium FIX II durch das fiir das Kritisch-
Punkt-Trocknen bendtigte Medium Aceton (Merck KGaA) ersetzt werden. In Alkoholen

aufsteigender Konzentrationen fand die Entwdsserung der Proben fiir jeweils 10
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Minuten statt. Diese 10-Minutenschritte beinhalteten Inkubationen in 30, 50, 70 und
96%igem Alkohol. Zum Abschluss sind die Proben von 96%igem Alkohol in reines, auf -
20°C gekiihltes Aceton tliberfiihrt worden.

6.1.4 Kritisch-Punkt-Trocknen

Zur Probenverarbeitung wurde die Druckkammer des Kritisch-Punkt-Trockners mit den
Proben sowie dem gekiihlten Aceton gefiillt und anschlief3end verschlossen. Nachdem in
der Kammer eine Temperatur von 8°C erreicht war, wurde das Aceton in mehreren
Schritten durch CO: ersetzt. Anschlieffend wurde die Probenkammer iiber den
kritischen Punkt von COz (31°C) hinaus auf 42°C erwdarmt. Durch diese
,Ubertemperatur konnten Kondensationseffekte auf den Proben wihrend dem
Ablassen des Gases und dem damit verbundenen Druckabfall verhindert werden. In
einem Zeitintervall von mindestens 30 Minuten konnte nun das Gas langsam abgelassen

werden. Die jetzt trockenen Proben sind anschliefend entnommen worden.

6.1.5 Sputtern

Zur Beschichtung der Proben wurden diese zunachst in die Sputterkammer gesetzt und
diese von Luft evakuiert. Gleichzeitig wurde eine geringe Menge Argongas eingebracht.
AnschliefSend wurde der Sputtervorgang bei einer Spannung von 570 Volt (28 mA) fiir
180 Sekunden durchgefiihrt. Nach abschlief3ender Beliiftung konnten die Proben

entnommen werden.

6.1.6 Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen

Im Rasterelektronenmikroskop wurden die vorbereiteten Proben befestigt und
anschlieflend in der Probenkammer ein Vakuum aufgebaut. Zur Detektion wurde ein SE-
bzw. BSE-Detektor verwendet. Die Bildausgabe sowie die digitalisierte Speicherung

erfolgten am Computer.
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6.2 Immunhistochemie

6.2.1 Allgemeines

Zur Visualisierung bzw. zum Nachweis bestimmter Strukturen und Proteine kénnen in
der Histologie spezifische Antikorper (AK) verwendet werden. Produziert werden diese
AK von verschiedenen Tierarten, beispielsweise Mausen, und lagern sich bei der
Inkubation mit den Proben an das nachzuweisende Epitop (Antikérperbindungsstelle,
z.B. Protein) an. Bei der in der Auswertung angewendeten indirekten Methode wird in
einem ndchsten Schritt ein zweiter peroxidasegekoppelter Antikoérper gegen die
Immunglobuline der Tierart des ersten AKs zugegeben. Durch die, am zweiten AK
gekoppelte Peroxidase wird anschlieféend durch Zugabe von Wasserstoffperoxid (H202)
eine Farbreaktion (rot-braune Verfirbung) hervorgerufen. So lasst sich anhand der
Farbreaktion die Anwesenheit sowie die Lokalisationen des gesuchten Proteins
nachweisen. [110]

In der Auswertung wurden Farbungen zum Nachweis von CD31, TE-7, VE-Cadherin,
SMC-Myosin, Fibronectin, Collagen IV, Connexin-43, a-Actin sowie ICAM und VCAM
angefertigt. Als Nachweis und zur Identifizierung der Zellen wurden die zellspezifischen
AK CD31 (ECs-AK), TE-7 (FBs-AK), SMC-Myosin / a -Actin (AK gegen glatte
Muskelzellen) verwendet. VE-Cadherin, Connexin-43, ICAM und VCAM zeigen als
sogenannte Zelladhdsionsmolekiile die Starke der Verbindungen von Zellen
untereinander. Zum Nachweis einer extrazellularen Matrix dienten die AK gegen

Fibronectin sowie Collagen IV.

6.2.2 Probengewinnung

Die Proben wurden zu definierten Zeitpunkten (Tabelle 5-4; Zeitplan zur
Probenentnahme) genommen und zur Fixierung in 4%ige Formalinlésung gelegt. Damit
eine ausreichende Fixierung sichergestellt war, musste eine Zeitspanne von mindestens

drei Tagen bis zur Weiterverarbeitung eingehalten werden.

6.2.3 Zellkultur
Zur Gewinnung einer Nativprobe wurde aus den verschiedenen Zellkulturen jeweils

eine Probe zur immunhistochemischen Auswertung genommen. Hierfiir wurde nach
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einem Trypsiniervorgang (5.1.2) eine geringe Menge Zellen in einen ,8-well chamber-
slide“ gegeben. Anschlief3end wurden die Zellen auf dem Objekttrager weiter kultiviert.
Nachdem eine konfluente Zellschicht den Boden des Objekttragers bedeckte, wurden die
Zellen mit gekiihltem (-80°C) Ethanol fixiert und bis zur Farbeprozedur im Ultra-
Tiefkiihlschrank gelagert.

6.2.4 Paraffinschnitte

Um die gewonnenen Proben farben und mikroskopisch beurteilen zu kdnnen, mussten
Paraffinschnitte angefertigt werden. Hierflir wurden die fixierten Probenstiicke in
fliissiges Paraffin gegossen. Nach dem Ausharten konnten die Paraffinblocke mit einem
Mikrotom geschnitten werden. Die Schnitte wurden dafiir mit einer Dicke von 8 um
(Homograft) und 10 wm (Polyurethanprobe) aus der Probenmitte genommen und

anschliefdend auf Objekttrager aufgebracht.

6.2.5 Farbung

Da Proben durch die Einbettung in Paraffin hydrophobe Eigenschaften annehmen,
mussten sie zundchst ,entparaffiniert werden. Hierfiir wurden die Schnitte fiir 10
Minuten in Xylol gewaschen und anschliefiend in einer absteigenden Alkoholreihe (90%,
80% und 70%) fiir jeweils 10 Minuten inkubiert. Zum Entfernen des restlichen Alkohols
sind die Proben danach in aqua destillata (AD) gewaschen und abschlief3end in PBS
gepuffert worden.

Zu Beginn des Farbeprozesses wurden zundchst die Zellmembranen mit Hilfe des
Detergens Triton-X (Carl Roth GmbH, Karlsruhe, D; 0,5% in PBS) permeabel gemacht,
gefolgt von Waschgangen in AD und PBS. Bei den Proben zum Nachweis von Collagen-1V,
Fibronectin, SMC-Myosin, VE-Cadherin und Connexin-43 musste anschliefdend eine fiinf-
bis zehnminiitige Proteolyse mittels Protease durchgefiihrt werden. Waschgange in AD
und PBS folgten.

Durch die Fixierung mittels Formalinlosung wurden verschiedene Epitope denaturiert.
Um die Bindungsstellen der Antikérper herzustellen, mussten diese im folgenden Schritt
,demaskiert“ werden. Daflir wurden die Proben fiir 10-15 Minuten gekocht: Die Proben
zum a-Actin-Nachweis bei einem pH von 9, die zum Nachweis von ICAM, VCAM und TE-

7 bei einem pH von 8 in einer EDTA-Losung. Fiir die Proben zum Nachweis von
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Connexin-43, VE-Cadherin, SMC-Myosin und CD31 wurde bei pH 6 eine ,Target
Retrieval-Losung” verwendet.

Zur Inkubation mit dem ersten AK wurden diese nach Herstellerangaben verdiinnt und
mit den Proben fiir 16-20 Stunden bei 4°C gelagert. Es folgte eine Spiilung mit PBS. Der
zweite peroxidasegekoppelte AK wurde anschlieffend fiir 30 Minuten auf die
Objekttrager gegeben. Auch hier folgte ein Spililvorgang mit PBS. Zur Visualisierung der
AK-Komplexe und damit der gesuchten Struktur wurde eine wassrige, gepufferte Losung
mit Farbsubstrat und Wasserstoffperoxid hergestellt und zur Benetzung der Proben
verwendet. AbschliefRend folgten eine Spiilung mit Leitungswasser, die Kernfarbung

mittels Himalaun (farbt Zellkerne blau-lila) und das Eindecken der Objekttrager.

Tabelle 6-1; Ablauf der Farbeprozesse
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Inkubation 1. AK: 16-20 h

Inkubation 2. AK: 30 min
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6.3 Quantitative rt-PCR

6.3.1 Allgemeines

Die Proteinsyntheseaktivitatsveranderungen einer Zelle lassen sich quantitativ anhand
der momentan intrazelluldir vorliegenden mRNA-Menge bzw. des mRNA-
Konzentrationsverhdltnisses bestimmen. Nach einer Umschreibung zu cDNA und
Amplifizierung  mittels PCR lassen  sich, durch das Verhiltnis zu
Transkriptionsprodukten mit gleich bleibender Syntheserate, beispielsweise GAPDH, die
Expressionsveranderungen der zu untersuchenden Parameter im zeitlichen Verlauf
bestimmen.

Als Detektionsverfahren stehen zwei Methoden zur Verfiigung, die Tagman- und die
SYBR-Green-Methode. Fiir die Auswertung der Versuche wurde die SYBR-Green-
Methode verwendet. Hierbei wird ein spezieller Fluoreszenzfarbstoff verwendet. Dieser
kann sich in doppelstrangiger DNA ablagern und dann bei Bestrahlung mit blauem Licht
(Wellenldnge Amax= 494) bzw. griines Licht (Wellenldnge Amax= 521) emittieren. [111]
Bei der Messung wird die Starke der gemessenen Fluoreszenz nun gegen die Anzahl an
Replikationszyklen aufgetragen. Im Idealfall (Effizienz = 2) sollte die erhaltene Kurve
durch die zyklische DNA-Verdopplung zunidchst exponentiell ansteigen, durch den
irgendwann auftretenden Mangel an Edukten dann jedoch wieder abflachen. An einem
bestimmten Zeitpunkt der rt-PCR ist die Menge an synthetisierter (Doppelstrang-) DNA
nun so grof}, dass die dadurch emittierte SYBR-Green-Fluoreszenz einen festgelegten
Wert (Threshold) tiberschreitet. Dann schneidet die beschriebene Messkurve den
Threshold. Dieser Schnittpunkt gleicht einer bestimmten Anzahl an Replikationszyklen
und wird als sogenannter Ct-Wert (Ct = cross threshold) fiir die Berechnung der DNA-
Menge/Mengendnderung verwendet. [112, 113]

Flir die Auswertung der im Versuch gewonnenen Proben wurden die Parameter IL-1a,
IL-6, IL-8, MCP-1 und VCAM gemessen. GAPDH wurde als so genanntes ,Haushaltsgen”
zur Verhaltnisbestimmung der anderen Parameter ebenfalls mitbestimmt. Bei einem
,housekeeping gene bzw. Haushaltsgen“ nimmt man eine gleichbleibende Synthese und
damit Konzentration in der Zelle an. So lassen sich durch das Verhaltnis zu anderen
Parametern Verdanderungen in deren zeitlicher Syntheseaktivitdt bestimmen. [114, 115]
Die Peptidhormone IL-1a, IL-6 und IL-8 sind Interleukine und spiegeln die

inflammatorische Zellantwort wieder. Dem Interleukin IL-8 werden jedoch auch neo-
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angiogenetische, pro-proliferative und anti-apoptotische Wirkungen zugeschrieben. Das
Chemokin MCP-1 ist fiir die Chemotaxis von Zellen verantwortlich und lasst ebenfalls
Riickschliisse auf die inflammatorische Zellantwort zu. VCAM (vascular cell adhesion
molecule) ist ein so genanntes Integrin, also ein in der Zellmembran verankertes
Glykoprotein. Es spielt bei der Zelladhdsion zu immunkompetenten Zellen (z.B.

Lymphozyten) eine entscheidende Rolle.[116-120]

Zur Uberpriifung der Spezifitit der PCR-Produkte wurde im Anschluss an die rt-PCR
eine so genannte Schmelzkurve gemessen und danach eine Gel-Elektrophorese
durchgefiihrt.

Bei der Messung der Schmelzkurve macht man sich die Eigenschaft zu nutze, dass zur
Teilung unterschiedlich langer doppelstrangige DNA-Fragmente in zwei Einzelstrdange
unterschiedliche Energiemengen bendétigt werden. Dies liegt an der unterschiedlichen
Anzahl von Wasserstoffbriicken zwischen den Doppelstrangen, welche im
Separationsprozess zerstort werden. So ldsst sich durch kontinuierliches Messen der
SYBR-Green-Fluoreszenz bei einem konstanten Temperaturanstieg die
Temperaturgrenze bestimmen, ab welcher einzelstrangige DNA vorliegt. Die
Fluoreszenz gegen die Temperatur in einer Kurve aufgetragen nennt man Schmelzkurve.
Da jedes PCR-Produkt seine eigene, typische Schmelzkurve mit einer spezifischen
Schwelle im Verlauf der Kurve besitzt, lassen sich auf diese Weise Fehler im PCR-
Versuchsablauf nachweisen. Anhand des Kurvenverlaufs lasst sich so die Spezifitit des
PCR-Laufes nachweisen und durch die Hohe des Peaks die Menge des gebildeten
Fragments annaherungsweise bestimmen. [121]

In der Gel-Elektrophorese werden die erhaltenen PCR-Produkte nach ihrer Ladung und
nach ihrer Lange aufgeteilt. Stark geladene und/oder kurze Fragmente wandern weit,
wenig geladene und/oder lange Fragmente wandern nur kurze Strecken. So kénnen die
Laufstrecken der Standard-Fragmente in Relation zu denen der Proben gesetzt werden.
Anhand dieses Verhaltnisses konnten die Fragmentldngen der synthetisierten Proben
optisch bewertet werden. [122]

Alle fir die rt-PCR notwendigen Schritte wurden gemafd Herstellerangaben

durchgefiihrt.

47



6 Analyse

6.3.2 Probengewinnung und Lagerung

Die gewonnenen Proben (Tabelle 5-4; Zeitplan zur Probenentnahme) wurden zur
Lagerung in Kryotubes iiberfiihrt und sofort in fliissigem Stickstoff schockgefroren. Bis
zur Weiterverarbeitung konnten die Proben so problemlos bei -196°C in fliissigem

Stickstoff gelagert werden.

6.3.3 RNA-Isolierung

Unter Zuhilfenahme eines RNA-Isolations-Kits (Rneasy Plus Mini Kit, Qiagen GmbH,
Hilden, D) konnte die Isolation gemafd Herstelleranleitung an den zuvor noch
tiefgefrorenen Proben durchgefiihrt werden. Zur Gewinnung der intrazelluliren mRNA
musste zundchst eine Lyse der Zellstruktur bzw. der Zellmembranen mittels eines
speziellen Lysepuffers und f3-Mercaptoethanol (Sigma-Aldrich GmbH) im
Mischungsverhaltnis 100:1 durchgefiihrt werden. Durch verschiedene Waschschritte
wurde die mRNA gereinigt und von anderen Zellbestandteilen und -Fragmenten
separiert. Abschlieflend konnte die gereinigte mRNA in Wasser verdiinnt eingefroren

und bei -80°C gelagert werden.

6.3.4 Reverse Transkription

Um verwertbare rt-PCR Ergebnisse zu generieren, war es noétig, die reverse
Transkription und die darauf folgende PCR bei jeder Probe jeweils mit einer genau
definierten Menge mRNA bzw. cDNA durchzufiihren. Dafiir musste nach der mRNA-
[solation zundchst mit Hilfe eines Absorbtionsspektrometers ihre Konzentration
bestimmt werden. Anhand eines Absorbtionsverhaltnisses (Amax= 260 / Amax= 280)
konnte zusatzlich die Reinheit der mRNA bestimmt werden.

Zur Umschreibung wurden dann genau 700 ng mRNA verwendet. Dabei wurde zunachst
die mRNA fiir 2 Minuten zur Eliminierung restlicher DNA mit einem speziellen Puffer (g-
DNA-wipeout-Buffer) bei 95°C inkubiert. Fiir die Umschreibung wurde im Anschluss
mRNA mit Reverser Transkriptase, Primern sowie mit einer Nukleotidl6sung
(QuantiTect Reverse Transcription Kit; Qiagen GmbH) gemischt und fiir 15 Minuten bei
95°C inkubiert.
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6.3.5 rt-PCR

Flir einen PCR-Ansatz wurde cDNA mit Nukleotiden, DNA-Polymerase (SYBR-Green PCR
Kit; Qiagen GmbH) und einer, fiir den zu untersuchenden Parameter spezifischen
Primerldsung gemischt und fiir 35 Zyklen amplifiziert. Ein solcher Zyklus bestand aus
einer Denaturierungsphase bei 95°C (10 Sek.), um die DNA-Doppelstrange zu separieren
und aus der Synthesephase bei 60°C (30 Sek.), in welcher durch die DNA-Polymerase ein
zweiter komplementiarer DNA-Strang synthetisiert werden konnte (Abb 6-1: C). Die
Menge an cDNA pro PCR-Reaktionsgefdfs wurde anhand der Resultate und Evaluation
fritherer Versuche auf 55,5 mg festgelegt. Die optimale Primerkonzentration konnte
mittels einer vorher angefertigten Standardkurve festgelegt werden. Hierbei wurde eine
Verdiinnungsreihe (1:5, 1:10, 1:100, 1:1000, 1:10000) der Primer angefertigt und mit
dieser ein PCR-Ansatz gemessen (siehe Anhang: 3. Standartkurven der rt-PCR).
Wahrend eines PCR-Laufes wurde nun die Mengendnderung der Doppelstrang-DNA
anhand der SYBR-Green-Fluoreszenz im zeitlichen Verlauf aufgezeichnet (Abb. 6-1: A).
Es wurde sowohl ein Thresholdwert von 0,6 festgelegt, als auch, dass bei Ct > 1 der

jeweiligen Doppelwerte einer Probe, die Messung wiederholt wird.
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Abbildung 6-1; ,Screenshot” der ,Rotor-Gene Q Series“ Software zur Planung,
Durchfiihrung und Auswertung der PCR-Liufe; A: Darstellung der emittierten
SYBR-Green-Fluoreszenz gegen die Anzahl der PCR-Zyklen aufgetragen; B:
Kennzeichnung der untersuchten Proben; C: Reaktionskammertemperatur im
zeitlichen Verlauf.
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6.3.6 Schmelzkurve

Im Anschluss an jede rt-PCR wurde eine Schmelzkurve bestimmt. Hierbei wurde die
Temperatur, ausgehend von 60 °C, langsam auf 90 °C erhoht. Die Steigung betrug +1 °C
alle 10 Sekunden. Wahrend dieses Temperaturanstieges wurde die Fluoreszenz des
SYBR-Green-Farbstoffes gemessen. Nach Darstellung gegen die jeweilige Temperatur

konnte so eine entsprechende (Schmelz-)Kurve erstellt werden.

6.3.7 Gel-Elektrophorese

Fiir die Elektrophorese wurden die PCR-Produkte (2 ul) mit einem ,Loading Buffer” (1
ul) gemischt und mit Wasser (3 ul) verdiinnt. Die Losungen wurden anschlief3end in die
vorgesehenen Taschen der Gel-Kassetten gegeben. Als Auswertungshilfe wurde
zusatzlich ein Gemisch aus DNA-Fragmenten bekannter Linge (Norm-Fragmente) in
zwei extra Taschen gegeben.

An die Gel-Kassette wurde nun fiir 4 Minuten eine Spannung von 175 V angelegt. Danach
konnte unter UV-Licht das durch die Wanderung der DNA-Fragmente hervorgerufene

Bandenmuster dokumentiert werden.
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7.1 Rasterelektronenmikroskopie

7.1.1 Nativgewebe

Die Nativproben der Polyurethanklappenscaffolds zeigen ein homogenes,
spinnenwebartiges Muster der gespriihten Fasern. Diese weisen keinerlei bestimmte
Richtung oder Anordnung auf und variieren nur minimal in ihrem Durchmesser. Die
Oberflache ist insgesamt gleichmafig strukturiert (Abb 7-1; A).

Die Oberflache der unbeschichteten Proben der Homografts stellt sich relativ glatt dar.
Insgesamt jedoch erscheinen die Proben eher inhomogen. Wellenférmige Furchen und
eine faserige Struktur charakterisieren die unbesiedelte Oberfliche (Abb 7-1; B). Wie im
Wandanschnitt einer Probe zu sehen ist, bestimmt diese faserige Struktur den gesamten

Wandaufbau (Abb 7-1; D: weifie Pfeile).
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100 prri

, B EE
Abbildung 7-1; Reprisentative Nativproben der Herzklappengeriiste (Scaffolds): Die
Polyurethanklappenscaffolds zeigen ihre typische spinnwebartige, ungeordnete Oberfliche (Bild A); An
einigen Stellen sind jedoch sogenannte ,Schmelzpunkte®, welche im Herstellungsprozess entstehen kénnen,
zu erkennen (Bild C: weif3e Kreise); Die Oberflache der Homografts erscheint insgesamt relativ glatt (Bild B);
Im Wandanschnitt ist allerdings der faserige und geschichtete Aufbau der Probe gut zu erkennen (Bild D:
weifde Pfeile).
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7.1.2 Zellbesiedelung

Die Polyurethangeriiste zeigen sich nach der FB-Beschichtung durchgehend von einer
konfluenten Zellschicht iiberzogen. Vereinzelt schimmert die Gewebestruktur der HK
zwischen den Zellen noch etwas durch. Die Zellen erscheinen sehr gleichmaf3ig liber die
Klappenoberflache verteilt, und es sind keine Zellagglomerate nach zu weisen. Die
typische und spindelférmige Form der FBs ist an vielen Stellen sehr gut erkennbar (Abb
7-2; A).

Auch auf den Homografts kann nach der FB-Beschichtung eine konfluente Zellschicht
dokumentiert werden. Im Vergleich zu den Nativproben wirkt die Oberflache glatter und
gleichmafdiger. Furchen und Fasern sind nicht mehr zu erkennen. Ebenfalls sind die
Zellen gleichmafig liber den Zelltrager verteilt, sehr vereinzelt sind jedoch auch einige
Zellagglomerate zu erkennen. Auch in dieser Versuchsgruppe sind die Zellen an ihrer

typischen Morphologie zu identifizieren (Abb 7-2; B).

Nach der EC-Beschichtung zeigen sich die Polyurethangeriiste immer noch von einer
gleichmafdigen und konfluenten Zellschicht iiberzogen. Die Prasenz von EC lasst sich am
Wechsel der Oberflachenstruktur eindeutig erkennen. Die spindelférmige Morphologie
der FB ist verschwunden, stattdessen iiberzieht die Oberfliche ein EC-typisches
Pflastersteinrelief. Es ist keine raumliche Orientierung der Zellen zu erkennen.
Zellagglomerate sind nicht nach zu weisen (Abb 7-2; C). Die Struktur des
Kunststoffgewebes ist nur noch an kleinen Rissen zwischen den Zellen erkennbar (Abb
7-2; C: weife Pfeile). Bei diesen Rissen handelt es sich wahrscheinlich um
Trocknungsartefakte der Kritisch-Punkt-Trocknung (Kap. 6.1.4).

Die Aufnahmen der Homograftproben nach der EC-Beschichtung zeigen ebenfalls eine
durchgangige EC-Schicht. Auch hier ist das EC-typische pflastersteinartige Relief zu
erkennen. Vereinzelt sind allerdings kleinere Risse und Liicken im Zellteppich nach zu
weisen (Abb 7-2; D: weifle Pfeile). Zusatzlich kann auch auf den Proben dieser
Versuchsgruppe eine raumliche Orientierung der Zellen, sowie die Bildung von
Zellagglomeraten ausgeschlossen werden (Abb 7-2; D). Im Anschnitt der Proben ist die

faserige Struktur des Homografts noch gut darzustellen.
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4, 2 o N -

Abbildung 7-2; Reprdsentative Proben nach FB- und EC-Besiedelung: Sowohl auf den Polyurethanscaffolds
(Bild A) als auch auf den Homografts (Bild B) ist die aufgebrachte FB-Schicht gut zu erkennen. Die Zellen sind
durch ihre spindelférmige Erscheinung gut zu identifizieren. In der konfluenten Zellschicht ist keine
besondere Anordnung oder Ausrichtung zu erkennen. Die erfolgreiche EC-Beschichtung auf Polyurethan (Bild
C) und Homograft (Bild D) wird durch das sogenannten Pflastersteinrelief in der konfluenten Zellschicht
deutlich. Auch hier ist eine gleichmiflige Verteilung und keine besondere Ausrichtung der Zellen zu
erkennen. An vereinzelten Stellen sind allerdings kleine Liicken im Zellteppich nach zu weisen (Bild D: weif3e
Pfeile). Einige, die Proben durchziehende Risse konnen als Trocknungsartefakte eingestuft werden (Bild C:
weifde Pfeile).
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7.1.3 Zellkonditionierung

Im Anschluss an die abschliefende Konditionierungsphase kénnen auf den Proben
beider Versuchsgruppen konfluente Zellschichten dokumentiert werden (Abb 7-3; A +
B). Jedoch erscheint der EC-Teppich auf den Polyurethangeriiste insgesamt glatter und
vitaler (Abb 7-3; A). Zusatzlich finden sich auf den Homografts vermehrt Zellfragmente
angehaftet (Abb 7-3; B: kleine hellgraue Punkte). Zellagglomerate sind nach wie vor auf
keiner Probe zu erkennen.

Viele Zellen sind einzeln abgrenzbar, allerdings ist an den meisten Stellen der
Herzklappenoberflichen immer noch das EC-typische pflastersteinartige Relief zu
sehen. Es lasst sich an einigen Stellen eine flussabhdngige Ausrichtung der Zellen
(fischschuppenartige Musterung) erkennen (Abb 7-3; C: weif3e Pfeile). Besonders an den
Herzklappensegeln, welche von einer gleichmafdigen und flachendeckenden Zellschicht
liberzogen sind, lasst sich dieses Phdnomen beobachten.

Auf manchen Homograftproben miissen jedoch auch massive Defekte der Zellschicht
dokumentiert werden. So wurde an einer Stelle die frei liegende Wand des Homografts
dokumentiert, welche durch ihre faserige Struktur zu identifizieren ist (Abb 7-3; D:

weifder Kreis).
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100 pmy S 3 100 pm

Abbildung 7-3; Reprisentative Proben nach Abschluss der 2. Konditionierungsphase; Konfluente
Zellschichten lassen sich sowohl auf den Polyurethan- (Bild A) als auch auf den Homograftproben (Bild B)
nachweisen. Insgesamt jedoch erscheint die EC-Schicht auf den Polyurethanscaffolds glatter und vitaler. Auf
den Homografts sind auf3erdem viele Zellfragmente zu sehen (Bild B: kleine graue Punkte). Auf einigen
Proben ist eine fischschuppenartige Ausrichtung der Zellen zu erkennen (Bild C: weif3e Pfeile). Ein massiver
Defekt der Zellschicht reicht bis auf die darunter liegende Homograftwand (Bild D: faserige Struktur, weifer
Kreis).
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7.1.4 Tabellarische Zusammenfassung der rasterelektronenmikroskopischen Ergebnisse

Tabelle 7-1; Tabellarische Zusammenfassung der rasterelektronenmikroskopischen Analysen mit
Klassifizierung nach Anwesenheit und Konfluenz der aufgebrachten Zellen

natives Scaffold Nach FB- Nach EC- Nach 2. Kon-

Beschichtung Beschichtung ditionierung
Gruppe A 0 ‘ FB + / kon. + ‘ EC + / kon. + ‘ EC + / kon. + / fa. |
Gruppe B 0 ‘ FB + / kon. + ‘ EC + / kon. - ‘ EC + / kon.- |

Legende: 0 = keine Zellen erkennbar, FB + = FB nachweisbar; EC + = EC nachweisbar; kon. - = einzelne Defekte
in der konfluenten Zellschicht zu erkennen; kon + = konfluente Zellschicht ohne Defekte zu erkennen; f.a. =
flussabhdngige Zellausrichtung nachweisbar. Proben mit konfluenter flussausgerichteter Zellschicht griin
hinterlegt.
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7.2 Immunhistochemische Analyse

7.2.1 Zellkulturen

Die Reinheit der isolierten und kultivierten FB-Zellkulturen konnte mittels positiver
Reaktionen auf TE-7- und Fibronectin-, respektive negativer Farbung durch CD31-
Antikorper bestdtigt werden. Positive Anfarbungen durch CD31- und Connexin-43-,
sowie negative Reaktion auf TE-7-Antikorper stellten die EC als Reinkultur dar (siehe

Anhang 3).

7.2.2 Nativproben der Homografts

In den Nativproben der Homografts konnte die immunhistochemische Farbung TE-7,
SMC-Myosin, a-Actin, Fibronectin, ICAM sowie Collagen IV in der Aortenwand des
Homografts nachweisen. Die Stirke der Reaktion und damit die Quantitdt des
nachzuweisenden Antigens variiert zwischen dezenten (SMC-Myosin), moderaten (TE-7
und ICAM) sowie starken (a-Actin, Fibronectin und Collagen IV) Anfarbungen. Eine das
Gefafslumen auskleidende Fibroblasten- und Endothelzellschicht wurde jedoch nicht
nachgewiesen (Abb 7-4; A + B). Die ebenfalls durchgefiihrte Gegenfirbung mit
Hamalaun stellt aufderdem zahlreiche Zellkerne in der Aorten-/Homograftwand dar.
Eine immunhistochemische Farbung von Nativproben der Polyurethangeriiste wurde

aus oben genannten Griinden (Kap. 5.2.4. Zellkonditionierung) nicht durchgefiihrt.
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Abbildung 7-4; Reprisentative lichtmikroskopische Aufnahmen von immunhistochemisch gefirbten
Nativproben der Homografts: Die Inkubation mit TE-7-Antikérper zeigt zwar eine leichte positive Reaktion
(Bild A: weif’e Pfeile), bestitigt aber nicht die Anwesenheit von FBs (Bild A). EC konnten aufgrund der
fehlenden Reaktion bei CD31-Antikoérpern nicht nachgewiesen werden (Bild B). Mittels Himalaun konnten in
der Aorten-/Homograftwand zahlreiche Zellkerne dargestellt werden. Maf3stabsbalken = 100 pm.

7.2.3 Zellbeschichtungsnachweis

Bereits ungefarbte Schnitte von Proben beider Versuchsgruppen nach der FB-
Besiedelung zeigten unter dem Lichtmikroskop eine Anlagerung von Zellen auf ihrer
Oberflache. Jedoch erst die durchgefiihrte immunhistochemische Farbung mit AK gegen
TE-7 beweist durch rot-braune Farbreaktionen die Anhaftung von FB. Die positiven
Farbreaktionen lassen sich tUber die gesamte Oberfliche der Proben beider
Versuchsgruppen nachweisen. Die Starke der antigennachweisenden Farbungen und die
damit verbundene Quantitit an Zellen imponiert jedoch auf den Proben der
Polyurethangeriiste mehr (Abb 7-5; A + B). Die ebenfalls durchgefiihrten, negativ
ausgefallenen Farbungen gegen CD31 und SMC-Myosin bestdtigen die Reinheit der FB
und schliefden eine Verunreinigung durch andere Zelltypen aus. Vereinzelt zeigen sich
durch die immunhistochemische Aufarbeitung und Farbung abgeldste und dislozierte
Gruppen von Zellen (Abb 7-5; B: schwarzer Kreis).

Nach der zweiten Zellbesiedelungsphase beweist die positive immunhistochemische
Anfarbung mit CD31-Antikorpern in beiden Versuchsgruppen die Anwesenheit von EC.
Hier stellen sich die angelagerten EC durch einen rot-braun gefarbten oberflachlichen
Randsaum auf den Proben dar. Dieser ldsst sich iiber die gesamte dargestellte

Oberflache der Proben beider Versuchsgruppen verfolgen. Jeweils liber die gesamten
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Proben betrachtet, imponieren auch nach diesem Beschichtungsschritt in Menge und
Intensitdt der Anfarbungen die Proben der Polyurethangertiste (Abb 7-5; C + D). Bedingt
durch die Vorbeschichtung mit FB zeigen sich bei den immunhistochemischen
Farbungen gegen TE-7 nach der EC-Beschichtung ebenfalls positive Reaktionen. Auch
auf den Proben dieses Versuchsschrittes sind in den gefarbten Schnitten einige
bearbeitungsbedingte dislozierte Zellgruppen zu erkennen (Abb 7-5; D: schwarze

Ellipse).

s

Abbildung 7-5; Reprisentative lichtmikroskopische Aufnahmen immunhistochemisch gefirbter Proben: Die
positive Reaktion des Antikorpers gegen TE-7 nach der FB-Beschichtung zeigt den Erfolg der Prozedur. Auf
den Polyurethanproben ist ein mehrschichtiger Zellteppich mit positiven TE-7-Reaktionen zu erkennen (Bild
A: weifle Pfeile). Eine etwas weniger stark ausgeprigt Reaktion auf TE-7 ist auf den Homograftproben nach zu
weisen, jedoch auch hier wird die erfolgreiche FB-Beschichtung bestitigt (Bild B: weifde Pfeile). Nach der EC-
Beschichtung bestitigen starke positive Reaktionen des CD31-Antikérpers auf den Polyurethan- (Bild C:
weifde Pfeile) wie auch auf den Homograftproben (Bild D: weif3e Pfeile) die EC-Anlagerungen. Teile der
beschichteten Zellen sind durch die Aufarbeitung der Proben bedingt etwas von der Probe disloziert (Bild B +
D: schwarze Ellipsen); Maf3stabsbalken = 100 pm.
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7.2.4 Nachweis der extrazelluldaren Matrix

Bereits nach der ersten Konditionierungsphase kénnen positive Reaktionen bei der
immunhistochemischen Farbung gegen Collagen IV sowie Fibronectin als EZM-Nachweis
in beiden Gruppen beobachtet werden. Die rot-braunen Anfarbungen sind im Bereich
der aufgebrachten FB zu sehen und ziehen sich schwach bis mafiig ausgepragt entlang
der gesamten Probenoberfliche. Insgesamt betrachtet kommen nach der FB-
Konditionierung auf den Polyurethanproben jedoch mehr Farbreaktionen zum
Vorschein.

Eine deutliche Intensivierung der Farbreaktionen ist auf den Proben beider
Versuchsgruppen nach der zweiten Konditionierungsphase zu dokumentieren. Diese
verstarkte Reaktion betrifft sowohl die Farbungen gegen Collagen IV (Abb 7-6; A + B) als
auch gegen Fibronectin (Abb 7-6; C + D). Die rot-braunen Anfarbungen stellen sich
wieder entlang der aufgebrachten Zellen als ein Band entlang des Probenrandes dar. Im
Innenbereich des Tragermaterials sind keine Anfarbungen zu sehen. In der Intensitat
der Farbreaktionen zeigt sich jedoch insgesamt auch nach dieser Konditionierungsphase
wieder eine starkere Auspragung auf den Polyurethanproben.

Leider konnten aufgrund fehlender Zellen auf zwei Proben keine Anfarbungen
nachgewiesen werden. Am ehesten ist dies durch ein verarbeitungsbedingtes Ablésen

wahrend des Farbevorgangs zu erklaren.
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Abbildung 7-6; Reprisentative lichtmikroskopische Aufnahmen immunhistochemisch gefirbter Proben:
Starke positive Reaktion des EZM-spezifischen Antikdrpers gegen Collagen IV nach Abschluss der Versuche
auf den Polyurethan- (Bild A: weifde Pfeile) und Homograftproben (Bild B: weif3e Pfeile). Ebenfalls konnen
starke positive Reaktionen des Fibronectin-Antikérpers, ebenfalls EZM-spezifisch, nach der 2.
Konditionierungsphase auf den Polyurethanscaffolds (Bild C: weifRe Pfeile) und Homografts (Bild D: weif3e
Pfeile) nachgewiesen werden. Insgesamt jedoch sind die Reaktionen der Antikérper auf den
Polyurethanproben stirker ausgeprigt, was fiir einen erhohten Gehalt an EZM spricht; Auflockerungen der
Proben und Dislokationen der Zellschichten sind durch die Probenaufarbeitung bedingt (Bild B + C);
Maf3stabsbalken = 100 pm.
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7.2.5 Interzelluldre Verbindungen

Die Farbreaktionen bei der immunhistochemischen Farbung gegen Connexin-43 sind in
beiden Gruppen auf den Proben der verschiedenen Versuchsabschnitte als dquivalent
dezent einzustufen. Eine signifikante Zunahme von Farbreaktionen ist wahrend des
gesamten Versuchsablaufs nicht zu erkennen. Auch nach der zweiten
Konditionierungsphase lassen sich blofs vereinzelte rot-braune Anfarbungen der
aufgebrachten Zellen dokumentieren (Abb 7-7; A + B).

Das typischerweise von EC exprimierte VE-Cadherin zeigt bereits nach der EC-
Beschichtung in beiden Versuchsgruppen eindeutige positive Reaktionen. Deutlich
verstarkte Farbreaktionen sind jedoch auf den Proben nach der zweiten
Konditionierungsphase zu dokumentieren. Diese Anfarbungen sind allerdings auf den
Polyurethanproben stiarker ausgepragt. Im Bereich des Tragermaterials der Zellen sind
keine Farbreaktionen zu erkennen (Abb 7-7; C + D). Auf einigen Proben sind auch bei
dieser Antikorperfairbung verarbeitungsbedingte abgeloste oder aufgelockerte

Zellverbande zu sehen.
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"~ QSR T = Sl =9
Abbildung 7-7; Reprisentative lichtmikroskopische Aufnahmen immunhistochemisch gefiarbter Proben: Bei
der Anfarbung gegen Connexin-43 nach der zweiten Konditionierungsphase lassen sich auf den Polyurethan-
(Bild A: weifde Pfeile) sowie auf den Homograftproben (Bild B: weife Pfeile) nur einige vereinzelte
Farbreaktionen beobachten. Diese sind im Konglomerat der beschichteten Zellen lokalisiert. Beim
immunhistochemischen Nachweis von VE-Cadherin ebenfalls nach Abschluss der Versuche kénnen auf den
Polyurethanproben sehr ausgeprigte (Bild C: weif3e Pfeile) und auf den Homograftproben etwas weniger
starke Farbreaktionen (Bild D: weifle Pfeile) beobachtet werden. Auch hier sind die Farbreaktionen
ausschlieflich im Randsaum der Proben, an den beschichteten Zellen zu erkennen. Auflockerungen der
Proben und Dislokationen der Zellschichten sind durch die Probenaufarbeitung bedingt. Maf3stabsbalken =

100 pm.
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7.2.6 Immunmodulatorische Zellreaktion

Beim immunhistochemischen Nachweis von VCAM konnen auf den Proben beider
Versuchsgruppen weder nach FB- noch nach EC-Beschichtung positive Reaktionen
festgestellt werden. Erst nach der zweiten Konditionierungsphase lassen sich einzelne
schwache Farbreaktionen darstellen. Diese sind verstreut in den Polyurethanproben im
Zellverband und in den Homograftproben, teilweise auch im Tragermaterial lokalisiert.
Unterschiedliche Intensititen und Mengen der Anfiarbungen wahrend des
Versuchsablaufs sind im Vergleich beider Versuchsgruppen nicht zu erkennen (Abb 7-8;
A+ B).

Die Farbung gegen ICAM zeigt in beiden Versuchsgruppen einen kontinuierlichen
Zuwachs der Farbreaktion und damit der Expression dieses Zelladhdsionsmolekiils
wahrend des Versuchsablaufes. Im Vergleich beider Gruppen zeigt sich jedoch auf den
Polyurethanproben immer eine etwas stiarkere Anfarbung. Auch nach Abschluss der
Versuche stellen sich auf den Proben die starken rot-braunen Anfiarbungen als
randstdndiges Band entlang der beschichteten Zellen dar. Im Tragermaterial sind keine

Farbreaktionen zu dokumentieren (Abb 7-8; C + D).
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N g FB> & SRR A
Abbildung 7-8; Repriasentative lichtmikroskopische Aufnahmen immunhistochemisch gefarbter Proben: Nach
der zweiten Konditionierungsphase sind beim Nachweis von VCAM nur einige vereinzelte Farbreaktionen zu
erkennen. Auf den Polyurethanproben (Bild A: weife Pfeile) sind dabei etwas weniger rot-braune
Anfarbungen als auf denen der Homografts (Bild B: weifde Pfeile) zu dokumentieren. Insgesamt stirkere und
vermehrte Anfirbungen imponieren beim Nachweis von ICAM am Ende der Versuche sowohl auf den
Polyurethan- (Bild C: weif3e Pfeile) als auch auf den Homograftproben (Bild D: weifde Pfeile). Auch hier
fanden die Farbreaktionen wieder im Bereich der aufgebrachten Zellen statt. Auflockerungen der Proben und

Dislokationen der Zellschichten sind durch die Probenaufarbeitung bedingt. MaRstabsbalken = 100 pm.
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Tabelle 7-2; Tabellarische Zusammenfassung der immunhistochemischen Analysen mit Klassifizierung nach
Stirke der hervorgerufenen Farbreaktion und damit nach Quantitit der nachzuweisenden Antigene

Zellkultur natives Nach FB- Nach EC- Nach 2. Kon-
EC FB Scaffold Beschichtung Beschichtung ditionierung

Gruppe A

CD 31 +++ 0 n.d. 0 +++ +++
TE-7 0 +++ n.d. ++ + +++
SMC-myosin n.d. n.d. n.d. 0 0 0
a-actin n.d. n.d. n.d. + + +++
VE-cadherin n.d. n.d. n.d. + + +++
connexin-43 ++ n.d. n.d. 0 + +
fibronectin n.d. +++ n.d. + + +++
ICAM n.d. n.d. n.d. + ++ +++
VCAM n.d. n.d. n.d. 0 0 +
collagen IV n.d. ++ n.d. + ++ +++
Gruppe B

CD 31 +++ 0 0 0 ++ ++
TE-7 0 +++ 0* +* +4%* ++*
SMC-myosin n.d. n.d. 0* 0* 0* +*
a-actin n.d. n.d. 0* +* +* ++*
VE-cadherin n.d. n.d. 0 + ++
connexin-43 ++ n.d. 0 + +
fibronectin n.d. +++ 0* 0* +* ++*
ICAM n.d. n.d. 0* +* ++* ++%
VCAM n.d. n.d. 0 0 0* +*
collagen IV n.d. ++ 0* 0* +* +4*

Legende: 0 = keine Farbung sichtbar, + = dezente Firbung, ++ = moderate Firbung, +++ = starke Firbung (zur
(* = positive Reaktion im

besseren Visualisierung griin hinterlegt), n.d. = nicht durchgefiihrt;
Scaffoldgewebe).
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7.3 PCR

Bei der replikationszyklenabhdangigen Aufzeichnung der emittierten SYBR-Green-
Fluoreszenz zeigte sich fiir alle Proben ein sigmoidaler Messkurvenverlauf. Der
Schnittpunkt des Threshold lag immer im exponentiellen Teilverlauf der Messkurve. Der
Mittelwert der Abweichungen der Doppelmessungen wurde auf 0,07 + 0,12 Ct-Einheiten
berechnet. Es konnte Kkein Anstieg der Messkurve der Leerwerte im
beurteilungsrelevanten und sigmoidalen Teil der Probenmesskurven festgestellt

werden.

Die nach Abschluss der PCR-Laufe erstellten Schmelzkurven zeigten durchweg einen fiir
den jeweils eingesetzten Primer typischen Verlauf. Die gemessenen Peaks der
Fluoreszenzstarke traten bei den entsprechenden Temperaturen auf. Die Hohe der
Peaks lief auf eine erfolgreiche Synthese und eine fiir die Aussagekraft der Versuche
ausreichende Menge an synthetisierten DNA-Fragmenten schlief3en. Bestatigt wurden
diese Ergebnisse durch die Auswertung der Gel-Elektrophorese. Dicke Einzelbanden
bestitigten die hohen Mengen an synthetisierter und identischer DNA. Die
primerabhdngigen Laufstrecken der DNA-Fragmente bestétigten ebenfalls die Spezifitat
der Replikationsmethode (siehe Anhang: 5. Schmelzkurve; 6. Gel-Elektrohorese).

7.3.1 Effekt der 1. Konditionierungsphase

Flr die Expression von IL-6, IL-8 und MCP-1 konnten in der Versuchsgruppe A (PU)
unterschiedliche Expressionsveranderungen beobachtet werden. So wurde wahrend der
ersten Konditionierungsphase fiir IL-6 keine signifikante Anderung der Genexpression,
fiir IL-8 eine Herunterregulation von -59,48 % und fiir MCP-1 eine Hochregulation der
Expression von + 138,78 % gemessen. In der Versuchsgruppe B (HO) hingegen zeigte
sich fiir alle Parameter eine mafiige bis starke Zunahme der Expressionen in diesem
Zeitraum. Die IL-6-Expression stieg um mehr als das Doppelte (+ 122,61%), IL-8 sogar
um mehr als das Vierfache (+ 454,38 %), lediglich MCP-1 hatte mit + 45,39 % einen
relativ. moderaten Anstieg der Genexpression (Grafische Darstellung der

Genexpressionen in Diagramm 7-1).
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Fir IL-1a und VCAM konnte keine signifikante Expression und somit auch keine
relevante Expressionsverdnderung wahrend der ersten Konditionierungsphase

gemessen werden.

Tabelle 7-3; Prozentuale Verdnderung der Genexpression von IL-6, IL-8 und MCP-1 in beiden
Versuchsgruppen wihrend der ersten Konditionierungsphase

Versuchsgruppe IL-6 IL-8 MCP-1
PU (A) -1,12 % -59,48 % + 138,78 %
HO (B) +122,61 % +454,38 % +45,39 %

Diagramm 7-1: Darstellung der Genexpressionen von IL-6, IL-8 und MCP-1 vor und nach der ersten
Konditionierungsphase:

1,6

1,4

1,2

0,8
FB BP

Expression

0,6 BB AP

0,4

0,2 Tﬁ ] "
Tz i ool

0
1-6PY 61O 18 PY 4810 McP-1 Pl cp-1 1O

Chemokine - Zytokine

Legende: FB BP = vor Konditionierung der Fibroblasten; FB AP = nach Konditionierung der Fibroblasten; PU =
Versuchsgruppe A; HO = Versuchsgruppe B.
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7.3.2 Effekt der EC-Besiedelung auf die Genexpression

Durch die Endothelialisierung konnte fast ausschliefdlich eine Herabregulation der
Expressionen der pro-inflammatorischen Gene bewirkt werden. Fiir IL-6 konnte ein
Riickgang von - 78,82 % und fiir MCP-1 von - 68,71 % in Versuchsgruppe A gemessen
werden. In Gruppe B gingen die Expressionen von IL-6 um - 97,42 %, von IL-8 um -
67,01% und von MCP-1 um - 89,44 % zurlick. Lediglich IL-8 verzeichnete in der
Versuchsgruppe A einen Anstieg von + 559,7 % (Grafische Darstellung der
Genexpressionen in Diagramm 7-2).

Auch nach der Endothelzellbeschichtung konnte weder fiir IL-1a noch fiir VCAM eine
signifikante Genexpression nachgewiesen werden. Folglich wurde durch diesen
Versuchsschritt auch keine Expressionsveranderung dieser beiden Parameter

hervorgerufen.

Tabelle 7-4; Prozentuale Veridnderung der Genexpression von IL-6, IL-8 und MCP-1 in beiden
Versuchsgruppen durch die Endothelzellbeschichtung

Versuchsgruppe IL-6 IL-8 MCP-1
PU (A) -78,82 % +559,7 % -68,71 %
HO (B) -97,42 % -67,01 % - 89,44 %
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Diagramm 7-2: Darstellung der

Endothelzellbeschichtung:

Expression

7 Ergebnisse

Genexpressionen von IL-6, IL-8 und MCP-1 vor und nach der

1,6

1,4

1,2

0,8

FB AP

0,6

B FB + EC BP

0,4

0,2 T

. !
- T
— —

0 |

16 PY 610

1-8PY 810 mce-1 Phyep-1 1O

Chemokine - Zytokine

Legende: FB AP = nach Konditionierung der Fibroblasten; FB + EC BP = nach Endothelzellbeschichtung vor
der Konditionierungsphase; PU = Versuchsgruppe A; HO = Versuchsgruppe B.
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7.3.3 Effekt der 2. Konditionierungsphase

Die Werte der jeweiligen Zytokine und Chemokine der einzelnen Wandabschnitte und
Segel zeigten keine signifikanten Unterschiede nach Abschluss der zweiten
Konditionierungsphase. So konnten ihre Werte zur Berechnung und Auswertung der
Genexpressionsveranderung zusammengefasst und mit in die Berechnungen einbezogen
werden.

Wahrend der zweiten Konditionierungsphase konnte in beiden Versuchsgruppen eine
Herabregulation der Expression von IL-8 gemessen werden. In Versuchsgruppe A in
Hohe von - 66,23 % und in Versuchsgruppe B von - 13,98 %. Fiir IL-6 und MCP-1
konnte in dieser Versuchsphase keine relevante Expression mehr festgestellt werden.
Folglich sind auch  keine validen  Aussagen zur  Signifikanz  der
Genexpressionsveranderung moglich.

Auch in dieser finalen Versuchsphase konnten keine signifikanten Expressionen von IL-
1a und VCAM gemessen werden. Somit gab es auch zu diesem Zeitpunkt keine Anderung

der Genexpressionen.

Tabelle 7-5; Prozentuale Verdnderung der Genexpression von IL-6, IL-8 und MCP-1 in beiden
Versuchsgruppen wihrend der zweiten Konditionierungsphase

Versuchsgruppe IL-6 IL-8 MCP-1
PU (A) - - 66,23 % -
HO (B) - -13,98 % -
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Diagramm 7-3: Darstellung der Genexpressionen von I1-6, IL-8 und MCP-1 vor und nach der zweiten

Konditionierungsphase:

1,6

1,4

1,2

0,8

Expression

FB + EC BP

0,6

B EFB + EC AP

0,4 T

0,2 |

6PV 610 1-8PY 81O

Chemokine - Zytokine

T Trm—— T = i_l
mcP-1 ?UMCP—1 "o

Legende: FB + EC BP = vor Konditionierung der Fibroblasten und Endothelzellen; FB + EC AP = nach
Konditionierung der Fibroblasten und Endothelzellen; PU = Versuchsgruppe A; HO = Versuchsgruppe B.
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7.3.4 Graphische Darstellung der PCR-Ergebnisse

Diagramm 7-4: Zusammenfassung der Genexpressionen von IL-1a, IL-6, IL-8, MCP-1 und VCAM im Verlauf der
Versuche; Diagramm A stellt die Ergebnisse fiir Versuchsgruppe A dar, Diagramm B fiir Versuchsgruppe B:

A 1,6

1,4

1,2

0,8

Expression

0,6

0,4

0,2

IL-1a IL-6 IL-8 MCP-1 VCAM
Zytokine - Chemokine

1,4

1,2

0,8

Expression

0,6

0,4 T

0,2
TTT T T, T
0 T T 1

IL-1a IL-6 IL-8 MCP-1 VCAM

Zytokine - Chemokine
BVSM Homograft EFB EC
FB - BP EEB- AP EFB+EC-BP ®Wand 1
Wand 2 Wand 3 Segel

Legende: VSM = Vena saphena magna; FB = Fibroblastenkultur; EC = Endothelzellkultur; FB - BP =
fibroblastenbeschichtete Probe vor Konditionierung; FB - AP = fibroblastenbesch. Probe nach
Konditionierung; FB + EC - BP = fibroblasten- und endothelzellbesch. Probe vor Konditionierung.
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8 Diskussion

Durch den Anstieg der Lebenserwartung und die damit verbundene Zunahme der Uber-
60-Jahrigen, ist es notig, die Anspriiche an eine neu entwickelte Herzklappe von dieser
Zielgruppe abzuleiten.[123] Dieser demografischen Entwicklung folgend, wird sich laut
Hochrechnungen weltweit die Zahl der Patienten, welche einen Herzklappenersatz
benétigen, von ca. 290000 im Jahr 2003 auf etwa 850000 im Jahr 2050
verdreifachen.[124] Bei der Versorgung dieser Patienten ist es dringend notwendig, die
Nachteile, speziell die begrenzte Lebensdauer und die gerinnungsaktivierenden
Oberflachen bisheriger Herzklappen zu verhindern.[9, 100] Dabei wird die Entwicklung
von tissue-engineerten Herzklappen als vielversprechendster Weg angesehen.[16, 125]
Bei der Auswahl der hierfiir bendtigten Zellen miissen nicht nur ihre Eignung und
Gewinnbarkeit, sondern auch das Empfangerklientel berticksichtigt werden. So entfallen
beispielsweise embryonale Stammzellen neben ethisch-moralischen Bedenken und des
Risikos der Entartung wegen der Unmoglichkeit des autologen Einsatzes in der oben
genannten Zielgruppe.[77, 78, 126] Adulte Stammzellen, beispielsweise aus
Nabelschniiren gewonnen, wiirden sich in der Zielgruppe auch nur heterolog, also in
Verbindung mit einer Immunsuppressionstherapie einsetzen lassen koénnen und
disqualifizieren sich dadurch ebenfalls.[127, 128] Auch Zellen valvularen Ursprungs,
welche von Butcher JT et al. zwar als dufderst potent zur Verwendung in einer tissue-
enigneerten Herzklappe beschrieben wurden, haben die gleiche limitierende
Einschrankung.[129] Eine weitere Zell-Alternative stellen adulte, fertig ausdifferenzierte
Zellen, beispielsweise aus der Vena saphena magna, dar. Fiir diese Zellquelle zeigten
bereits mehrere Untersuchungen und Veroffentlichungen, auch in unserer
Arbeitsgruppe durchgefiihrt, ihre Eignung fiir den Einsatz in einer tissue-engineerten
Herzklappe.[130-132] Diese Ergebnisse bestdtigend, konnten im Rahmen unserer
Versuche zunachst zellspezifische Isolationen aus den Venen von iiber 60-jahrigen
Spendern, also der Zielgruppe entsprechend, durchgefiihrt werden. Ebenfalls in
Ubereinstimmung mit den Veréffentlichungen zeigten die gewonnenen Zellen durchweg
exzellente  Kultivierungseigenschaften und ermoglichten durch ihre hohe

Zellteilungsrate einen schnellen Einsatz. Die gute Konditionierbarkeit, welche durch den
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Riickgang der Expression pro-inflammatorischer Gene und den Aufbau einer
extrazellularen Matrix bewiesen wurden, bestdtigten aufierdem ihre Eignung als
Bestandteil einer tissue-engineerten Herzklappe. Unter Beriicksichtigung dieser
Ergebnisse bestdtigen also auch unsere Versuche, dass diese Zellquelle einen optimalen
Kompromiss  zwischen  praktikabler = Gewinnung und Herstellung einer
anpassungsfahigen tissue-engineerten Herzklappe fiir den autologen Einsatz in der
alteren Zielgruppe darstellt.

In der Entscheidungsfindung beziiglich eines Zelltragers wurden mehrere, auch bereits
in der Medizin eingesetzte Materialien bertcksichtigt. Abbaubare Werkstoffe wie
beispielsweise Polyglykolsaure (PGA), Polyhydroxyalkanoat (PHA) oder Polylactid-co-
Glycolid (PLGA) sind bereits vielfach in der Medizintechnik eingesetzt und auch schon
zur Herstellung tissue-engineerter Herzklappen verwendet worden.[133-135]
Allerdings sind von diesen Materialen zuversichtliche Ergebnisse bisher nur vom
Einsatz in Pulmonalklappenposition beschrieben worden.[83, 98] Am ehesten
zurlickzufithren auf die hohen Druck- und Scherkrifte scheinen tissue-engineerte
Herzklappen aus resorbierbaren Materialen den Anforderungen einer Aortenklappe
anscheinend nicht ausreichend bzw. schnell genug gewachsen zu sein.[136, 137] Ein
weiterer Nachteil dieser Materialien ist ihre zeitlich unkontrollierbare Degradation,
sowie mogliche inflammatorische Reaktionen wahrend der Resorptionsphase.[83, 138,
139] Unter diesen Gesichtspunkten erschien der Einsatz eines degradablen Werkstoffes
zur Herstellung einer tissue-engineerten Aortenklappe nicht sinnvoll. Eine weitere
Alternative bei der Wahl eines Scaffolds sind dezellularisierte biologische Herzklappen.
Hierbei haben Homografts bereits vielversprechende mittelfristige in-vivo Resultate
gezeigt.[140-142] Ein erheblicher Nachteil ist jedoch ihre limitierte Verfligbarkeit.[143]
Diese Problematik kénnte durch den Einsatz von dezellularisierte Xenografts umgangen
werden, jedoch konnten sie in der klinischen Erprobung bisher nicht tiberzeugen.[144]
Unter Berticksichtigung der oben genannten Argumente fiel die Wahl des Zelltragers auf
Polyurethan, als synthetisches nicht-resorbierbares Material. Seit ca. 1965 vielseitig in
den unterschiedlichsten medizinischen Produkten eingesetzt, hat es sich beziiglich
Belastbarkeit und Haltbarkeit ausgezeichnet bewahrt und wird bereits im Bereich TE
eingesetzt.[145, 146] Seine gute Biokompatibilitit wurde wahrend unserer Versuche
durch dquivalente inflammatorische Zellreaktionen im Vergleich zur Kontrollgruppe

untermauert. Als ein Nachteil sind zwar aus einigen klinischen Studien
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Alterungsprozesse an Polyurethanimplantaten bekannt, jedoch sind diese signifikant
geringer und langsamer als beispielsweise an degradablen Werkstoffen der
Medizintechnik.[147, 148] So sind bisher weder an bereits zugelassenen medizinischen
Implantaten aus identischem Polyurethan wie den eingesetzten Scaffolds
Materialprobleme beschrieben worden, noch konnten wahrend der Durchfiihrung
unserer Versuche degenerative Materialverdnderungen festgestellt werden. Bereits
erschienene Publikationen zeigten die ausgezeichnete Eignung kollagenfasern-
imitierender gespriihter Polyurethanfaden zur Zellbesiedelung.[21, 149, 150] Neben der
unkomplizierten Herstellung war es im Einklang mit oben genannten Publikationen
wahrend unserer Versuche moglich, eine effektive Zellbeschichtung durchzufiihren. Dies
wurde durch den IHC-Nachweis von FB, sowie einer konfluenten Zellschicht auf den
REM-Aufnahmen bewiesen. Zusatzlich ermoglichte die Wandarchitektur der Scaffolds
den Zellen eine stabile Verankerung, so dass auch unter Flussbelastungen keine
Zellteppichabldsung stattfand.

Die im Jahr 1962 erstmals verwendeten und seitdem vielfach eingesetzten und
etablierten Homografts dienten als Vergleichsgruppe.[54] Ein direkter Vergleich der
Zellen bzw. ihres Verhaltens auf Polyurethan gegeniiber einer natiirlichen biologischen
Oberflaiche war so wahrend des gesamten Versuchsablaufs gewdhrleistet. Durch die
Abwesenheit lebender Zellen in den Nativproben der Homografts konnten diese als
Jtotes“ Gewebe klassifiziert werden und ermoglichen so einen direkten Vergleich der
PCR-Ergebnisse, da diese von vitalem Gewebe, also den aufgebrachten Zellen, stammen
miissen. In Ubereinstimmung mit veréffentlichten Ergebnissen ist die Abwesenheit von
Zellen, in und auf den nativen Homograftproben, auf den Kryokonservierungsprozess
zurlick gefiihrt worden. So zeigten Lupinetti FM et al, dass diese Methode der
Herzklappenkonservierung bei einer signifikanten Mehrheit der Homografts zu einem
massiven Verlust von EC fithrt.[151]

Neben den PU-Klappen konnte auch auf die Homografts durch die FB-Beschichtung eine
konfluente Zellschicht aufgebracht werden. Dies steht in Einklang mit den Resultaten
von Gulbins H et al, welche mit gleicher Methode ebenfalls eine effektive
Zellbeschichtung erzielten.[107] Wie diese und andere Forschungsgruppen bereits
publizieren konnten, eignete sich diese Vorbeschichtung aus FB dann auch in unseren
Versuchen als optimaler Untergrund zu Besiedelung mit EC.[152-154] So zeigte sich

nach der Beschichtung mit EC in beiden Gruppen eine gute Zelladhdsion zur darunter
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liegenden FB-Schicht und ein insgesamt kraftiger Zellverband. Die so erzielte konfluente
Zellschicht ist aufderdem von entscheidender Bedeutung, wenn es in spateren in-vivo
Einsdtzen der tissue-engineerten PU-Klappe um die Vermeidung einer
antikoagulatorischen Therapie geht.[7] Zusatzlich konnte die Endothelialisierung eine
bemerkenswerte Minderexpression von IL-6 und MCP-1 hervorrufen. Zur Vermeidung
von inflammatorischen Reaktionen bei einem in-vivo-Einsatz ist diese Herabregulation
der pro-inflammatorischen Interleukinexpression in einer Umgebung frei von
zielrezeptor-tragenden Zellen essentiell.[116, 117] Simionescu A et al. haben in diesem
Zusammenhang in ihrem Artikel darauf hingewiesen, dass im Bereich TE die
Vermeidung pro-inflammatorischen Stimuli entscheidend zum Erfolg der
therapeutischen Mafdinahme beitrdgt.[155] Die, auf den ersten Blick negativ
imponierende, persistierende IL-8-Expression muss hier allerdings unter gesonderten
Gesichtspunkten betrachtet werden. Zum einen ist IL-8 zwar auch als chemotaktisch
wirksames Interleukin bekannt, zum anderen sind ebenso neo-angiogenetische, pro-
proliferative und anti-apoptotische Effekte beschrieben, welche als positive
Eigenschaften klassifiziert werden konnen.[118, 119, 156]

Ein essentieller Bestandteil jedes Korpergewebes ist eine gewebstypische extrazelluldre
Matrix, welche unter anderem Integritat und Stabilitit des Gewebes gewahrleistet.[157]
Die durch die Verarbeitung der Zellen in unseren Versuchen verloren gegangene EZM
muss zur Bereitstellung eines funktionstiichtigen Herzklappenimplantates erst durch
adaquate Stimuli wieder aufgebaut werden. In diesem Zusammenhang konnten
Jockenhoevel et al. und andere Forschungsgruppen bereits zeigen, dass flussabhiangiger
mechanischer Stress zur Bildung einer EZM bei kardiovaskuldren TE Produkten
essentiell ist.[94, 158-160] Diesen flussabhdngigen EZM-Aufbau konnten wir in unseren
Versuchen durch den Nachweis steigender Mengen von Collagen IV und Fibronectin in
beiden Versuchsgruppen wahrend der Konditionierungsphasen bestatigen. Aufierdem
konnte ein deutlich stirkerer Aufbau von EZM auf der flusszugewandten Seite
nachgewiesen werden und steht damit im Einklang mit der Annahme von MacKenna et
al, dass die mechanische Reizung hier ein mafdgeblicher Induktor ist.[161] Wobei
jedoch erwdahnt werden muss, dass eine wesentlich starkere Bildung von EZM durch die
zweite Konditionierungsphase hervorgerufen wurde. Ebenfalls ist durch diesen
Versuchsabschnitt die EC-abhdngige Synthese von VE-Cadherin induziert worden, was

schon von Fernandez P et al. unter Scherstressbedingungen nachgewiesen werden
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konnte.[162] VE-Cadherin ist als wichtiger Bestandteil der ,Adherens Junction fiir die
Intigritit der Endothelbarriere zustindig und somit essentiell zur Ausbildung einer
belastbaren EC-Schicht.[163] Der flussabhdngige Scherstress auf die EC bewirkte
aufderdem eine stromungsrichtungsabhdngige Zellausrichtung, insbesondere auf den
Herzklappensegeln, wo die Fliebewegung am hochsten ist. Diese fluss- und
stromungsabhingige Ausrichtung von EC in Gefiflen wurde bereits 1981 von Langille
BL et al. demonstriert.[164] Eine, durch den flussabhingigen Scherstress ebenfalls
bewirkte verstarkte Expression des Interleukins 1a, wie von Dardik A et al. beschrieben
wurde, konnte wahrend der Versuche jedoch nicht nachgewiesen werden.[165] Die
ebenfalls weder in der PCR noch in der IHC signifikant nachweisbare Expression von
VCAM bestatigt dies, da IL-1a ein Induktor dieses vaskuldren Zelladhdsionsmolekiils
ist.[120] Insgesamt waren ohnehin nur wahrend der ersten Konditionierungsphase
starkere Anstiege pro-inflammatorischer Genexpressionen zu messen, wahrend
beispielsweise die IL-8-Expression durch die EC-Konditionierung in beiden Gruppen
sogar riicklaufig war. Unter Berticksichtigung dieser Argumente und der Tatsache, dass
die zweite Konditionierungsphase eine deutlich starkere EZM-Bildung zur Folge hatte,
muss die Niitzlichkeit der FB-Konditionierung in Frage gestellt werden. Eine weitere
zeitliche Ausdehnung der EC-Konditionierung erscheint vor dem Hintergrund
regredienter pro-inflammatorischer Genexpressionen und dem Aufbau der EZM in

dieser Phase hingegen durchaus sinnvoll.

Insgesamt erscheint die Wahl des Tragermaterials und der Zellquelle fiir die
Entwicklung einer tissue-engineerten Herzklappe fiir den Einsatz im erwachsenen
Menschen ideal. Die Zellen liefen sich einfach gewinnen und effektiv auf ihr
synthetisches Tragermaterial aufbringen. Die tendenziell sogar niedrigere pro-
inflammatorische Genexpression in der Polyurethangruppe ist ein weiteres Indiz fiir die
gute Biokompatibilitit des synthetischen Werkstoffes. Aufderdem erwiesen sich die
Konditionierungsphasen als ein sehr wirkungsvolles Mittel, um die besiedelten Zellen
langsam an Stromungs- und Druckverhdltnisse zu gewo6hnen. Natiirlich kénnen die
Ergebnisse nicht direkt auf in-vivo Bedingungen tlibertragen werden, dennoch zeigen sie
die liberzeugende Eignung von Polyurethan zur Herstellung einer tissue-engineerten

Herzklappe.
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9 Zusammenfassung

Im Rahmen der Versuche lief3en sich unterschiedliche Tragermaterialien biologischen
und synthetischen Ursprungs in einem dynamischen Verfahren erfolgreich mit vendsen
Zellen beschichten. Es konnte hier gezeigt werden, dass die Beschichtungseffizienz des
Polyurethangewebes sogar etwas hoher ist als die von Homografts. Im weiteren Verlauf
der Versuche war es moglich, mit Hilfe eines Konditionierungsbioreaktors eine
flussabhdngige Adaptation der Zellen an Druck- und Scherkrifte hervorzurufen. Dies
konnte insbesondere anhand des immunhistochemischen Nachweises von
interzelluliren Verbindungen und dem Aufbau einer kompetenten extrazelluldren
Matrix, besonders auf der flusszugewandten Seite, bewiesen werden. Durch ihre
einfache Gewinnung und Kultivierung, die effektive Beschichtung und die guten
Konditionierungsfahigkeiten haben sich die vendsen Zellen dabei als Teil einer tissue-
engineerten Herzklappe bewiesen. Anhand des d&quivalenten Zellverhaltens,
insbesondere beziiglich inflammatorischer Zellreaktionen, im Vergleich beider
Versuchsgruppen wahrend der Experimente bestitigte das Material Polyurethan seine
Biokompatibilitat. Zusatzlich sind seine hohe Lebensdauer und die physikalische
Belastbarkeit weitere Griinde, den Einsatz als Scaffoldmaterial einer tissue-engineerten
Herzklappe weiter zu verfolgen. Die Verbindung venodser Zellen mit einem
Polyurethangeriist erscheint also fiir die Durchfiihrung weiterer Versuche eine sinnvolle
Kombination zu sein. Das Ziel, eine solche Herzklappenprothese moglicherweise in der
Zukunft als Aortenklappenersatz fiir den Menschen anbieten zu konnen, sollte ebenfalls

weiter verfolgt werden.

Ausblick und Weiterentwicklung

Die Ergebnisse der Referenzgruppe zeigen an mehreren Stellen die Moglichkeit auf,
durch einen verdanderten Versuchsablauf eine weiter verbesserte tissue-engineerte
Herzklappe auf Basis eines Homografts herzustellen. Zum einen konnte der Zellverband
durch eine verlangerte Ruhephase nach der Beschichtung gestirkter in die
Konditionierungsphase gehen; zum anderen konnte eine Oberflichenmodifikation der

Homografts durchgefiihrt werden. Eine verliangerte Konditionierungsperiode wiirde
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aufderdem eine weitere Vorbereitung auf die physiologischen Hochdruckbedingungen
einer Aortenklappe bewirken.

Unter Beriicksichtigung dieser Uberlegungen ist ein Anschlussversuch konzipiert und
durchgefithrt worden. Hierfir wurden die Homografts zundchst einem
Dezellularisierungsschritt nach beschriebener Methode [102] unterzogen. In Kiirze:
Einem dynamischen 24-stiindigen Dezellularisierungsschritt mittels der anionischen
Tenside Deoxycholsdure (0,5 %) und Natriumdodecylsulfat (0,5 %), folgten sechs 24-
stiindige Waschgange mit PBS (500 ml + 1 ml Penicillin-Streptomycin). Daraufhin wurde
die FB-Besiedelung nach bekannter Methode durchgefiihrt (Kapitel 5.2.3.
Zellbesiedelung), gefolgt von einer, nun auf sechs Tage verlangerten Ruhephase. Die
anschlieffende Endothelialisierung und die zweite Ruhephase wurden unter gleichen
Bedingungen durchgefiihrt. AbschliefRend fand eine 12-tdgige Konditionierungsphase,
mit einer Flusssteigerung am neunten Tag statt. An Puls und Minutenvolumen gab es
keine Veranderungen im Bezug zu den Originalversuchen (Kapitel 5.2.4.
Zellkonditionierung). Proben wurden zu den gleichen Zeitpunkten wie in den
Originalversuchen genommen und mittels REM und IHC Farbungen ausgewertet.

Eine faserige und raue Oberfliche in der rasterelektronischenmikroskopischen
Auswertung der Proben konnte zundchst eine erfolgreiche Dezellularisierung
nachweisen. Die effektiven Zellbeschichtungen konnten anhand von homogenen und
konfluenten Zellschichten auf den REM-Aufnahmen, sowie den IHC-Farbungen
dargestellt werden. Nach der 12-tdgigen Konditionierungsphase zeigte sich auf allen
Proben ein homogener und Kkonfluenter Zellteppich. Die endothelzelltypische
pflastersteinartige Oberflache sowie eine deutliche stromungsabhéngige Zellausrichtung
konnte nachgewiesen werden. Die Bildung einer konditionierungsbedingten EZM wurde
durch starke positive Farbungen gegen Collagen IV und Fibronectin bewiesen. (REM-
und IHC-Bilder siehe Anhang: 7. Weiterfiihrender Versuch)

Die Veranderung der Versuchsbedingungen nach oben genannten Kriterien erzielte eine
eindeutige Verbesserung der Ergebnisse im Vergleich zu den Originalversuchen.
Keinerlei erosive Verdanderungen an der Zelloberflache bestitigten die Wahl einer
verldngerten Ruhephase sowie auch den erfolgreichen Einsatz der dezellularisierenden
Vorbehandlung. Durch die Verlangerung der Zellkonditionierung konnte nicht nur eine
starke EZM und gute Zelladhdsion nachgewiesen, sondern auch eine

stromungsrichtungsabhangige Zellausrichtung beobachtet werden.
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Zusammenfassend erscheinen die neu gewahlten Versuchsbedingungen optimale
Voraussetzungen bei der Herstellung tissue-engineerter Herzklappen auf Basis eines

Homografts darzustellen.
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11 Anhang

1. Materialien

Medien und Reagenzien

Artikel Art.-Nr. Hersteller / Lieferant

ACE Substrate Kit SK4200 Vector Alexis Deutschland

2-Mercaptoethanol, 99% 63689 Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim,
D

Acetone for analysis 1.00014.5000 | Merck KGaA, Darmstadt, D

Antibody Diluent S3022 DakoCytomation, Hamburg, D

Bacillol AF 973380 Bode Chemie, Hamburg, D

Buffer TE, Endotoxin-free 1018499 Qiagen GmbH, Hilden, D

Collagenase Type 2 4176 Worthington Corp., Lakewood,

(M6P752) US

Cryomatrix 6769006 Richard-Allan Scientific, MI, USA

Diethyl Pyrocarbonate (DEPC) D5758 Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim,
D

Dimethyl Sulfoxid D2438 Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim,
D

DNA-Exitus Plus A7089.0500 | Applichem GmbH, Darmstadt, D

Endothelial Cell Growth Medium C-22010 Promocell GmbH, Heidelberg, D

Endothelial Cell Growth Medium | C-39210 Promocell GmbH, Heidelberg, D

Supplement Pack

Envision + Dual Link System - HRP K4061 DakoCytomation, Hamburg, D

Ethanol <99,8 %, DAB, reinst K928.5 Carl Roth GmbH, Karlsruhe, D

Ethanol 30 %, vergallt EO05 Apotheke Klinikum Grofshadern

Ethanol 50 %, vergallt L0147 Apotheke Klinikum Grofshadern

Ethanol 70 %, vergallt L148 Apotheke Klinikum Grofshadern

Ethanol 96 %, vergallt Apotheke Klinikum Grofshadern

Ethanol absolut, vergallt Apotheke Klinikum Grofshadern

FBS Lot No: 9SB025 DE14-801C Lonza Group Ltd., Basel, Schweiz

Fermacidal D2, Desinfektionsmittel | N24040 DROL-Laborgerate,

far Flachen und Gegenstdnde Reichertshausen, D

Fibroblast Growth Medium C-23010 Promocell GmbH, Heidelberg, D

Fibroblast Growth Medium | C-23110 Promocell GmbH, Heidelberg, D

Supplement Pack

Flash Gel DNA Marker 50 bp — 1,5 K | 57033 Lonza Group Ltd., Basel, Schweiz

bp

Flash Gel Loading Dye 50462 Lonza Group Ltd., Basel, Schweiz

Gentamycin 10 mg/ml A2712 Biochrom GmbH, Berlin, D

Glutaraldehyd Lésung Lot: 430638/1 | 49630 Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim
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Glutaraldehyd Lsg., 25 Gew. % G400-4 Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim,
D

Glycerin 7530 Carl Roth GmbH, Karlsruhe, D

Heparin 5000 i.E. 5394.00.00 Ratiopharm GmbH, Ulm, D

Humanes Serumalbumin 200 g/I 03272.01.1 Baxter GmbH, Unterschleifdheim,
D

Hydrocloric Acid 1N Solution 194055 ICN GmbH, Northeim ,D

Mayers Hamalaunlésung 1.09249.0500 | Merck KGaA, Darmstadt, D

Medium (M) 199 F-0665 Biochrom GmbH, Berlin, D

PBS L-1825 Biochrom GmbH, Berlin, D

PBS Dulbecco Instamed 9,55 g/I L182-50 Biochrom GmbH, Berlin, D

Penicillin ~ Streptomycin  Solution | P4458 Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim,

Stabilized D

Pronase P8038 Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim,
D

Quanti Fast SYBR Green PCR Kit 204054 Qiagen GmbH, Hilden, D

Quanti Tect Reverse Transcription Kit | 205311 Qiagen GmbH, Hilden, D

Rnase-Exitus Plus A- Applichem GmbH, Darmstadt, D

7153,1000RF

Rneasy Plus Mini Kit

74134

Qiagen GmbH, Hilden, D

Roti-Histofix 4 % P087.3 Carl Roth GmbH, Karlsruhe, D

Schweineserum X0901 DakoCytomation, Hamburg, D

Sodium cacodylate trihydrate (Na- [ C0250 Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim,

CaCo) D

Sterillium 975512 Bode Chemie, Hamburg, D

Target  Retrieval Solution 10x | S1699 DakoCytomation, Hamburg, D

Concentrate

Tris-Bolerate-EDTA,  Buffer,  10x | T4415-4L Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim,

Concentrate D

Triton X 3051 Carl Roth GmbH, Karlsruhe, D

Trypanblau Sol. 0,4 % T8154 Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim,
D

Trypsin-EDTA 10x Solution T-4174 Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim,
D

Ultramount, Aqueos Permanent | S1964 DakoCytomation, Hamburg, D

Mounting Medium

Wasserstoffperoxid 30 % 21676-3 Merck KGaA, Darmstadt, D

Xylol 9713.3 Carl Roth GmbH, Karlsruhe, D
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Antikorper der Immunhistochemie

Antikorper Konzentration | Artikelnummer Hersteller
(Verdiinnung)

Anti-Fibroblast, clone TE-7 | 0,1 mg/ml CBL 271 Chemicon-Millipore
GmbH,
Schwalbach/Ts., D

Anti-Fibronectin 0,6 mg/ml F-3648 Sigma-Aldrich GmbH,
Steinheim, D

Anti-ICAM-1, clone W-CAM- | 1:20 MAB 2130 Chemicon-Millipore

1 GmbH,
Schwalbach/Ts., D

CD 31 Antikorper 1:30 DLN-10338 Dianova GmbH,
Hamburg, D

Collagen Typ IV 5,4 mg/ml C-1926 Sigma-Aldrich GmbH,
Steinheim, D

Connexin-43 1 mg/ml MAB 3067 Chemicon-Millipore
GmbH,
Schwalbach/Ts., D

LAB CD106 / VCAM-1 AB-3 | 200 ug/ml MS-1101-P ThermoFisher

Maus Scientificc Waltham ,
USA

SMC-myosin Antikorper 954 mg/1 M-3558 DakoCytomation,
Hamburg, D

VE-Cadherin Clone TEA 1/31 | 0,2 mg/ml PN IM 1597 Beckman Coulter
GmbH, Krefeld, D

a-actin Antikorper 44 mg/1 DakoCytomation,
Hamburg, D

Primer der rt-PCR

Primer Artikelnummer | Hersteller

Quanti Tect Primer Assay CCL2 QT 00212730 | Qiagen GmbH, Hilden, D

Quanti Tect Primer Assay GAPDH QT 01192646 | Qiagen GmbH, Hilden, D

Quanti Tect Primer Assay IL-1a QT 00001127 | Qiagen GmbH, Hilden, D

Quanti Tect Primer Assay IL-6 QT 00083720 | Qiagen GmbH, Hilden, D

Quanti Tect Primer Assay IL-8 QT 00000322 | Qiagen GmbH, Hilden, D

Quanti Tect Primer Assay VCAM QT 00018347 | Qiagen GmbH, Hilden, D
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Medium Reagenz Menge
EDTA-LOsung pH 8 EDTA 0,744g
-Lagerung: RT 0,1N NaOH Bis pH =8

Aqua dest. 21
Fix 11 (500 ml) Aqua bidest 456 ml
-Lagerung: 4 °C Glutaraldehyd (25 %) 43,5 ml

HCL (1 N) 0,75 ml

Na-CaCO 565g
Kulturmedium Endothelzellen (6 % FBS) Endothelial Cell Growth | 500 ml
-Lagerung: 4 °C Medium

Endothelial Cell Growth

Medium Suppl. Pack

FBS 30 ml

Penicillin-Streptomycin 1 ml
Kulturmedium Fibroblasten (11 % FBS) Fibroblast Growth Medium | 500 ml
-Lagerung: 4 °C Fibroblast Growth Medium

Suppl. Pack

FBS 55 ml

Penicillin-Streptomycin 1 ml
Mayer’s Hamalaunlosung (1:4) Hamanlaun 50 ml
-Lagerung: RT PBS 150 ml
PBS-BRIJ-35 PBS 11
-Lagerung: RT BRIJ-35 1,25 ml
Spulmedium (500 ml) M 199 494 ml
-alig.: 15 ml Gentamycin (10 mg/ml) 5 ml
-Lagerung: -20 °C Heparin (5000 i.E.) 1 ml
Stoppmedium (500 ml) M 199 444 m]
-aliquotiert (alig.): 15 ml Heparin (5000 i.E.) 1 ml
-Lagerung: -20 °C Gentamycin (10 mg/ml) 5 ml

FBS 50 ml
Tris 10 mM fiir RNA-Messung Aqua bidest 250 ml

DEPC 0,25 ml

Tris-Chlorid 394 mg
Trypsin 1:20 (500 ml) PBS 475 ml
-alig.: 50 ml Trypsin (10x) 25ml

-Lagerung: -20 °C
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Artikel

Artikelnummer

Hersteller / Lieferant

Aquarellpinsel Serie 1520L 372610002 Reiss Laborbedarf e.K., Mainz-
Mombach, D

Biosphere Filter Tips 10 ul, steril | 70.1116.210 Sarstedt GmbH, Niimbrecht, D

Biosphere Filter Tips 100 ul, [ 70760212 Sarstedt GmbH, Niimbrecht, D

steril

Biosphere Filter Tips 1250 ul, [ 70.1186.210 Sarstedt GmbH, Niimbrecht, D

steril

Borstenpinsel Serie 7179L 372640012 Reiss Laborbedarf e.K., Mainz-
Mombach, D

Bottle Top Filter 0,2 um 595-4520 Nalgene, Rochester, USA

Bottle Top Filter 0,45 um 295-4545 Nalgene, Rochester, USA

Cell culture flask 12,5 cm? 353107 BD Biosiences

Costar, cell culture flask 162 | 3151 Corning  B.V. Life  Sience,

cm? Amsterdam, NL

Costar, cell culture flask 75 cm® | 3290 Corning B.V. Life Sience

Cover Slides 4 Kammern 354104 BD, Heidelberg, D

Cover Slides 8 Kammern 354108 BD, Heidelberg, D

Cryotube 1,8 ml Lot: 107909 375418 Nunc A/S, Kamstrup, Ddnemark

Deckglaser 50x24 mm 631-0146 VWR International GmbH,
Darmstadt, D

Deckgldser 20 mm, rund P234.2 Carl Roth GmbH, Karlsruhe, D

Dreiwegehahn 16494 C B. Braun Medical AG,
Escholzmatt, Schweiz

Flasche 500 ml, steril 8393 Corning Inc., Corning, USA

Handschuhe OP GroRe 7,5, | 74665 MaiMed GmbH, Neuenkirchen, D

steril

Handschuhe Peha-soft GroRe | 942727 Hartmann AG, Heidenheim, D

M, unsteril

Kantle 0,90 x 70,0 mm NN-2070S Terumo N.V., Leuven, Belgien

Low Profile Blades SEC 35 152200 Richard-Allan Scientific,
Kalamazoo, USA

Luer-Lock mannlich 28834 Novodirect GmbH, Kehl/Rhein, D

Multi ReaktionsgefaRe 0,65 ml 7060.1 Carl Roth GmbH, Karlsruhe, D

Objekttrager 25x75x1,0 mm, | JIBOOAMNZ Menzel GmbH, Braunschweig, D

Superfrost

Perfusorspritze o. Kan. 50 ml, | 300137 BD, Heidelberg, D

steril

Pipetboy Sterilfilter 153015 Integra Bioscience GmbH,
Fernwald, D

Pipette serol. 1 ml, steril 4485 Corning Inc., Corning, USA

Pipette serol. 10 ml, steril 4488 Corning Inc., Corning, USA

Pipette serol. 2 ml, steril 4486 Corning Inc., Corning, USA

Pipette serol. 25 ml, steril 4489 Corning Inc., Corning, USA
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Pipette serol. 5 ml, steril 4487 Corning Inc., Corning, USA

Pipette serol. 50 ml, steril 768180 Greiner Bio-One GmbH,
Frickenhausen, D

PP-Dose mit Deckel, 38/54 mm | 216-3180 VWR International GmbH,
Darmstadt, D

PP-Dose mit Deckel, 54/62 mm | 216-3182 VWR International GmbH,
Darmstadt, D

PP-RAhrchen 15 ml, steril 62554502 Sarstedt GmbH, Nimbrecht, D

PP-R6hrchen 50 ml, steril 210261 Greiner Bio-One GmbH,
Frickenhausen, D

PP-RAhre 50 ml, steril 62547254 Sarstedt GmbH, Nimbrecht, D

SecuDrape 45 x 75 cm|504572 Sengewald GmbH, Rohrdorf-

Abdecktuch Thansau, D

Silikonspray 500 ml 198102 Seidel Medizin GmbH,

Buchendorf, D

Skalpell Fig. 11, steril

02.001.30.011

Feather Safety Razor CO., LTD,
Osaka, Japan

Skalpell Fig. 20, steril 02.001.30.020 Feather Safety Razor CO., LTD,
Osaka, Japan

Spritze 20 ml 300296 BD Biosciences, Heidelberg, D

Strip tubes and Caps 0,1 ml 981103 Qiagen GmbH, Hilden, D

Suprolene 3/0, 75 cm, griin 91513 Resorba, Niirnberg, D

Syringe Driven Filter Unit 0,22 [ SLGS 03355 Miller-GS

pum

Tissue culture coverslip 25 mm | 83.1840 Sarstedt GmbH, Nimbrecht, D

Transferpipette 3,5 ml, steril, | 861171001 Sarstedt GmbH, Niimbrecht, D

einzeln verp.

Warmeleitpaste, silikonfrei 650180 Fischerelektronik GmbH,
Lidenscheid, D

Zahlkammern, C-Chip PDHC-NO1 Biochrom GmbH, Berlin, D

Zentrifugenrohrchen 30 ml, [ 201170 Greiner Bio-One GmbH,

steril Frickenhausen, D

Zentrifugenrohrchen 50 ml, [ 210261 Greiner Bio-One GmbH,

steril Frickenhausen, D

100




Gerdteliste

11 Anhang

Gerat

Model / Typ

Hersteller

Biophotometer

Eppendorf, Hamburg, D

Brutschrank Binder CB 150 Binder, Tuttlingen, D

Brutschrank HeraCell Heraeus Holding GmbH, Hanau,
D

Kihleinheit Microm KS 34 ThermoFisher Scientific,
Waltham , USA

Laminaflow HeraSafe Heraeus Holding GmbH, Hanau,

D

Lichtmikroskop

Axiovert 35

Carl Zeiss GmbH, Jena, D

Lichtmikroskop Leica DMR Leica Camera AG, Solms, D

Mastercycler gradient Eppendorf, Hamburg, D

Mikrotom MH 400 R Microm International GmbH,
Walldorf, D

PCR-Workstation Peqlab GmbH, Erlangen, D

Rotor-Gene Q Qiagen GmbH, Hilden, D

Warmebad Julaba SW 23 Julaba

Warmeschrank WTC Binder, Tuttlingen, D

Wasserbad Medax Nagel GmbH

Zentrifuge Mikro 22 R A. Hettich GmbH, Tuttlingen, D

Zentrifuge Rotina 46 R A. Hettich GmbH, Tuttlingen, D
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2. Einverstandniserklarung fiir Patienten zur Einwilligung der
Verwendung ihrer Venenstiicke

M.Sc. Bassil Akra

Klinikum der Universitiit Miinchen * Herzchirurgische Klinik . . .
Biomedical Engineer

nd Poliklinik Tel. +49 (0) 89 7095 - 6465
Labor fiir Tissue Engineering « Marchioninistr. 15 « 81377 Fax. +49 (0) 89 7095 - 8873
Miinchen Bassil.akra@med.uni-muenchen.de

Marchioninistr. 15, D-81377 Miinchen

Thr Zeichen: Unser Zeichen: Miinchen .

Patienteneinverstindniserkléirung zur klinischen Forschung

Sehr geehrte/r Frau/Herr
nach Threr Bypassoperation in unserem Hause hoffe ich, dass Sie weiterhin auf dem Weg der
Besserung sind.

Mein Anliegen an Sie ist folgendes:

Ich bin Ingenieur der Biomedizintechnik und forsche auf dem Gebiet der Herzchirurgie an
verschiedenen Moglichkeiten zur Verbesserung der zur Zeit verfiigbaren Implantate und der
Entwicklung neuer Therapiemdoglichkeiten. Dazu ist es notwendig humane Zellen zu
isolieren, zu vermehren und in vitro Untersuchungen und Tests durchzufiihren.

Bei Ihrer Bypassoperation wurden Venen entnommen, nach Bedarf auf die richtige Linge
zurechtgeschnitten und implantiert. Bei diesem Verfahren ist es so, dass die nicht
verwendeten Venenstiicke entsorgt werden. Diese Venenreste stellen allerdings eine geeignete
Quelle fiir die o. g. Zellisolierung dar. Deshalb bitte ich Sie, die beiliegende
Einverstiandniserkldrung gut durchzulesen und zu unterschreiben um so auch einen Anteil an
der zukunftsweisenden Medizin beitragen zu konnen.

Ich bedanke mich schon jetzt fiir Ihr Verstindnis. Einen frankierten Riickumschlag habe ich
beigelegt. Sollten Sie Fragen dazu haben, konnen Sie mich jederzeit unter o. g.
Telefonnummer erreichen.

Mit freundlichen Griilen

M. Sc. Bassil Akra

Anlage
1 frankierter Riickumschlag
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3. Immunhistochemische Analyse der Zellkulturen

Nachweis der Reinheit und Spezifitit der isolierten und geziichteten Endothel- und
Fibroblastenkulturen mittels EC- (CD31) und FB-spezifischen (TE-7) Antikérpern vor
der Verwendung dieser Zellen. Die dokumentierten stark positiven Reaktionen (Abb 3-

1: rot-braune Anfarbung) bei der Anfarbung aller verwendeten Kulturlinien bestatigten

dies.

misch gefarbten
Zellkulturen: Die Farbung der FB-Kultur mit dem FB-spezifischen TE-7-Antikorper zeigt starke positive
Reaktionen an den Zellen und bestitigt die Anwesenheit von FBs (Bild A); Bei der Inkubation mit EC-
spezifischem CD-31-Antikérper wird durch die positive Reaktion die Anwesenheit von EC bestitigt (Bild B);
Maf3stabsbalken = 20 pm.
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4. Standardkurven der rt-PCR

I. IL-1a
F H J Cycling A Green (IL-1a):
CI S AR P R=0.95770
sl e TN ngnnneee - - R"2=0 97556
: : : M=-2.195
EER e B=24 638
Y1 A L ..................... ____________ Efficiency=1.86
O , .
234------- e e o S S e i i
224------- S RCCEGREEEEEEPEERE Jommm e T g
2 4------- R R EREEEEEEEEEE T e T e T T T T P EEP R
20""“: """" : “““““ l-“"": """"" '"""-_: ““““ " ““““ """"': '''''''''' "'""""' '''' """" -
-1 d 1 & 1 ElI 10
Concentration

Abbildung 4-1; Konzentration des Primers IL-1a gegen den CT-Wert (Schnittpunkt mit dem Threshold)
aufgetragen.

1.5
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Abbildung 4-2; Anzahl der Replikationszyklen gegen die gemessene Fluoreszenz aufgetragen; Doppelwerte
weichen nicht signifikant voneinander ab.
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. IL-6
26w Y r T - .
| ! Cycling A Green (IL-6).
2k S T | R=0.99935
A R e e 177777 R*2=0.99869
ke R R oooo| M=-3.430
7} D AR, S SO F— B=21 615
[ R— R S TR Efficiency=1.03
. | Te— RRRRSASE— SRR T O —
194 deeeeeeessssenenene. e OOy [LLITIRERTEEEEEEEeE et
184------- e EEGRECITELRCIRE R RGCETCTEETEEETRED R T LEPELPREPREEREES
174--meee . R R T
16 dresesesnnnannnnneeenns e i ¢
-1[‘ 1&’ 1d 10
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Abbildung 4-3; Konzentration des Primers IL-6 gegen den CT-Wert (Schnittpunkt mit dem Threshold)

aufgetragen.
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Abbildung 4-4; Anzahl der Replikationszyklen gegen die gemessene Fluoreszenz aufgetragen; Doppelwerte
weichen nicht signifikant voneinander ab.
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]| IL-8
32 S “““““ Cycling & .Green (IL-8):
C1E TLELEbte, TXTTILLLEITILELIILE SLLLILEIITTILITLLLLIILLL decenees R=0.99341
. L SRR, SR ——— R —— N ——— R*2=0.99883
28 1. _: _______________________ L o e e e e ; _______ M=-3250
PTE e L B=18.587
. ; : Efficiency=1.03
O 22 PN e
204 -3enmesnmeanneannannanees oneanneanneanes g fesneeaneennnnnnn e
18F-q----vvecmeememneccnnne... S e e e e o P L P L L L LEEELL L
16 F-d--vcvmecmecmecnncnncnn... beceeecnecnemmneeneeneeeadecee e e Mg aenenenne..
([E EEIETECERETEPEETRRETRPEORRE e ET TR LR e LR T FRETEREUPREETRRE ST P
L O T T T TPV
' ' ’ ] ' ' ' ' ' ’ A
-1d -10 13 10
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Abbildung 4-5; Konzentration des Primers IL-8 gegen den CT-Wert (Schnittpunkt mit dem Threshold)
aufgetragen.
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Abbildung 4-6; Anzahl der Replikationszyklen gegen die gemessene Fluoreszenz aufgetragen; Doppelwerte
weichen nicht signifikant voneinander ab.
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Iv. MCP-1
2? | | " . .
! ! ! Cycling & Green (MCP-1).
e e oI T R=0.99939
POl e bbbl [ SSeSSSESSsessssssssss 17 -+ R"2=099877
y [ SRR T RRI N L RCRTE R <] M=-3.070
234------1 R CELCITTTT TR VP P PR RRT PR RRTRRR - B=22.747
P B Efficiency=1.12
& |
21T S einin i s s s R e -
204 -eneeaneenneennenn e (R - S U —
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184------- S e T ey EE L L L LT e PR TEELEE
17 4------ E S SOOI (SO OOy . S 4
A1 10 10
Concentration

Abbildung 4-7; Konzentration des Primers MCP-1 gegen den CT-Wert (Schnittpunkt mit dem Threshold)
aufgetragen.
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Abbildung 4-8; Anzahl der Replikationszyklen gegen die gemessene Fluoreszenz aufgetragen; Doppelwerte
weichen nicht signifikant voneinander ab.
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V. VCAM
p £ e ©__ | Cycling A Green (VCAM).
0 e S S | R=0.99896
! : | RM2=0.99791

i RER e e 1 M=-3.231
/8 R AR o A | B=26.069
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Abbildung 4-9; Konzentration des Primers VCAM gegen den CT-Wert (Schnittpunkt mit dem Threshold)
aufgetragen.
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Abbildung 4-10; Anzahl der Replikationszyklen gegen die gemessene Fluoreszenz aufgetragen; Doppelwerte
weichen nicht signifikant voneinander ab.
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VI. GAPDH
Cycling & Green (GAPDH):
; ; R=0.99592
| o o o S e R*2=099784
M=-3.128
25‘ ________________ 1 __________________ % ____________________ 8=16958
- | . Efficiency=1.09
§) . ;
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Abbildung 4-11; Konzentration des Primers GAPDH gegen den CT-Wert (Schnittpunkt mit dem Threshold)
aufgetragen.
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Abbildung 4-12; Anzahl der Replikationszyklen gegen die gemessene Fluoreszenz aufgetragen; Doppelwerte
weichen nicht signifikant voneinander ab.
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5. Schmelzkurve

dF /dT

1 1

90 9%

Abbildung 5-1; Reprisentative Schmelzkurve mit chemo-/ zytokinspezifischen Peaks; A: MCP-1; B: Il-1a; C:
VCAM; D: IL-6; E: IL-8; F: GAPDH; Die Reinheit der PCR-Produkte wird durch den Verlauf der Kurven mit
jeweils nur einem grof3en Peak bewiesen.
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6. Gel-Elektrophorese

Aufnahme des Bandenmusters eines ,Laufs” der Gel-Elektrophorese mit PCR-Produkten und Leerwerten:

Norm-Fragmente = Lane marker

Leerwerte

PCR-Produkte

Anhand der Norm-Fragmente, welche vordefinierte Lingen haben, ist eine Lingenabschitzung der Fragmente
der PCR-Produkte moglich; Schmale Einzelbanden sind ein Indikator fiir eine hohe Reinheit der PCR-
Produkte; Die Abwesenheit von Banden bei den ,PCR-Produkten” der Leerwerte bestitigt die Spezifitit der
Messungen.
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7. Abbildungen des weiterfiihrenden Versuchs

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen von Proben des Zusatzversuches im Verlauf

100 um

Abbildung 7 1; A 1: Eine glatte und homogene Oberflache stellt sich auf der Nativprobe des Homografts dar
(3700 x Vergriofierung); A 2: Nach dem 24-stiindigen Dezellularisierungs-Schritt zeigt sich eine raue und
faserige Oberfliche (3700 x Vergrof3erung); B: Nach der FB-Besiedelung kénnen die einzelnen FB anhand
ihrer spindelférmigen Morphologie abgegrenzt werden; C: Lumenseitige Stromungsausrichtung der Zellen
(siehe Pfeil) in Flussrichtung nach 12-tigiger Konditionierung von FB + EC; D: Die Auf3enseite des Homografts
zeigt keine stromungsabhingige Zellausrichtung nach der Konditionierungsphase; Bilder B, C und D in 160 x
Vergrofierung dargestellt.
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Immunhistochemische Firbungen von Proben des Zusatzversuches im Verlauf
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Abbildung 7-1; A: Gegen Collagen IV gefirbte Proben nach der Konditionierungsphase zeigen eine starke
positive Reaktion als oberflichlicher Randsaum der Probe. Eine verstirkte Ausprigung ist auf der
flusszugewandten Seite zu erkennen; B: Die Firbung gegen Fibronectin zeigt ebenfalls positive Reaktionen,
als oberflichlicher Randsaum dargestellt, nach Abschluss der Konditionierung; Maf3stabsbalken = 100 pm.
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The aim of the study was to compare the behavior of seeded
cells on synthetic and natural aortic valve scaffolds during
a low-flow conditioning period. Polyurethane (group A) and
aortic homograft valves (group B) were consecutively seeded
with human fibroblasts (FB), and endothelial cells (EC) using a
rotating seeding device. Each seeding procedure was followed
by an exposure to low pulsatile flow in a dynamic bioreactor
for 5 days. For further analysis, samples were taken before
and after conditioning. Scanning electron microscopy showed
confluent cell layers in both groups. Immunohistochemi-
cal analysis showed the presence of EC and FB before and
after conditioning as well as the establishment of an extracel-
lular matrix (ECM) during conditioning. A higher expression
of ECM was observed on the scaffolds’ inner surface. Real-
time polymerase chain reaction showed higher inflammatory
response during the conditioning of homografts. Endothelial-
ization caused a decrease in inflammatory gene expression.
The efficient colonization, the establishment of an ECM, and
the comparable inflammatory cell reaction to the scaffolds
in both groups proved the biocompatibility of the synthetic
scaffold. The newly developed bioreactor permits condition-
ing and cell adaption to shear stress. Therefore, polyure-
thane valve scaffolds may offer a new option for aortic valve
replacement. ASAIO Journal 2013;59:309-316.

Key Words: tissue engineering, heart valve, homograft, cell
conditioning, bioreactor, synthetic scaffold

Cardiovascular diseases are currently the major cause of
death. With the growing global population and the increasing
life expectancy, this problem will continue to grow. The num-
ber of patients requiring heart valve surgery will increase from
290,000 in 2003 to 850,000 in 2050.
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Currently, there are two different types of heart valve pros-
theses in use: mechanical and biological implants. Both types
of implants offer the possibility to recover the normal valve-
function, but unfortunately with a large number of limitations.
On the one hand, mechanical prostheses require life-long oral
anticoagulation therapy,” and on the other hand, the lifetime
of the biological prostheses is limited.> Therefore, it is neces-
sary to develop a new kind of heart valve whose properties
do not include the most critical disadvantages of the currently
available prostheses. The development of a tissue engineered
heart valve seems to be the most promising way: “Advantages
of an engineered tissue heart valve would likely include non-
thrombogenicity, infection resistance, and cellular viability.”

The field of tissue engineering has the aim of restoring dis-
eased organs or lost functions by a combination of cells with
scaffolds.” Heart valve tissue engineering attempts, by an intel-
ligent combination of these resources, to develop prostheses
with a high durability and an inert surface, concerning coag-
ulation. At the moment, three different approaches are used
by research groups to achieve this aim. One possibility is the
development of tissue engineered heart valves based on biode-
gradable scaffolds.® The application of decellularized biologi-
cal valves presents the second possibility.” The development
of a third cell-based option by using nondegradable scaffold
materials is also under investigation.

The aim of the study was to compare new synthetic poly-
urethane (PU) scaffolds (group A) with conventional cryo-
preserved/thawed aortic homograft valves (group B) under
analogous conditions in a newly developed bioreactor. Group
B was used as a control group. The main interest was to study
the reaction of seeded cells on variable materials to low flow
shear stress after a short resting period of 24 hours.

Material and Methods
Cell Isolation and Cultivation

Saphenous vein segments, leftover from bypass operations,
were used for vascular cell isolation. The study was
approved by the Ethics Committee of Ludwig-Maximilian
University Munich and before operation, patients gave
their written informed consent for the use of their venous
cells. Cells were isolated according to previously published
methods.® However, collagenase was replaced with trypsin/
ethylenediaminetetraacetic acid (EDTA) solution (10x;
Sigma-Aldrich GmbH, Taufkirchen, Germany) to preserve the
remaining fibroblast (FB) cell layer. First, the vein segments
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were cannulated and rinsed with 500ml M199 (Biochrom
AG, Berlin, Germany) supplemented with 1 ml heparin (5000
i.E.; Ratiopharm GmbH, Ulm, Germany) and 5 ml gentamycin
(10mg/ml; Invitrogen AG, Darmstadt, Germany). For
endothelial cell (EC) isolation, the segments were filled with
trypsin/EDTA solution and incubated for 25 minutes at 37°C.
For FB isolation, the segments were incubated for 30 minutes at
37°C with 20mg collagenase solved in 1T0ml of human serum
albumin (200 g/L; Baxter GmbH, Unterschleiheim, Germany).
The obtained cells were initially cultivated in 12.5cm? culture
flasks in EC growth medium (ECGM; Promocell GmbH,
Heidelberg, Germany) supplemented with 6% fetal calf
serum (Lonza GmbH, K&ln, Germany) and 0.2% penicillin/
streptomycin (Sigma-Aldrich GmbH, Hamburg, Germany)
and FB growth medium (FGM; Promocell GmbH, Heidelberg,
Germany) supplemented with 11% fetal calf serum and 0.2%
penicillin/streptomycin, respectively. Medium was changed
every 2-3 days. Cells were passaged at confluency.

Scaffolds

Polyurethane valves (group A, n = 4; Figure 1A) and homo-
grafts (group B, n = 4; Figure 1B) were used as scaffolds for the
development of a new tissue engineered heart valve.

Polyurethane scaffolds. Polyurethane scaffolds with a di-
ameter of 24 mm were manufactured by a spraying technique
(patent DE 28 06 030 C2). Randomly oriented PU fibers were
measured to have a median diameter of 1.55 um (Figure 3A).
The fibers formed a sheet with a thickness of 0.3 mm. Surface
modification was not realized for the cell-seeding procedure.
For seeding purpose, PU scaffolds were sent to a certified
sterilization supplier and were vy-sterilized at 10 kGy. For safe
handling, the scaffolds were fixed to a special Teflon (Sahlberg
GmbH&Co. KG, Munich, Germany) mounting (Figure 1C) by
a continuous circular suture using a surgical thread (Suprolene
3/0, Resorba GmbH, Niirnberg, Germany) prior to cell seed-
ing. The mounting was designed for application in the seeding
device and the conditioning bioreactor.

Homografts. Heart valve donors had an average age of
52.25+5.74 years at the date of explantation. Exclusion criteria

for the experiment were any signs of insufficiency or any mac-
roscopic damage. Average storage time was 7.33+2.11 years.
Cryopreservation of the homografts was performed according
to previously published methods.? Scaffolds with a diameter of
27 mm were thawed in Ringer solution at 56°C and washed in
Earle’s M199 (Biochrom AG, Berlin, Germany) for 2 hours at
room temperature (RT). Homografts were sutured to the Teflon
mounting (Figure 1C) by single stitches using a surgical thread
(Suprolene).

Cell Seeding and Conditioning

For better endothelialization results, the scaffolds were
pre-seeded with FB, followed by colonization with EC.
The seeding procedure using a 3D rotating seeding device
(Figure 2A) was performed as previously described.”'® Briefly,
92.11+£11.08x10° FB (difference of counted cells in the
suspension before and after seeding procedure) in 100ml
supplemented FGM were dynamically seeded onto the native
scaffolds for 24 hours (running phase: 2.5 minutes; holding
phase: 30 minutes). Gas exchange was ensured by a silicone
membrane. After FB seeding, the scaffolds were transferred to a
glass bin containing 200 ml fresh supplemented FGM and were
cultured for 24 hours under static conditions. In the following
5 days, the valves were incubated in a novel self-made
conditioning bioreactor (EU-Patent pending: EP10166094.2;
Figure 2B)."" During this period, the valves were perfused with
400 ml supplemented FGM by an increasing sinusoidal pulsatile
flow for 48 hours at 750ml/min (=24 bpm) and 72 hours at
1100 ml/min (=35.5 bpm). Half of the supplemented FGM was
exchanged after 2 days. The conditioning period was followed
by a second seeding procedure for the EC (96.48+8.05 x 10°
cells). The EC seeding, the subsequent second resting period,
and the final conditioning procedure were performed as
described for FB; however, supplemented ECGM was used
for cell nutrition. The performance of the valve leaflets was
controlled and documented using an endoscope (Figure 2B5).

Figure 1. A: Sprayed polyurethane (PU) scaffold, diameter: 24 mm, group A (n = 4). B: Cryopreserved/thawed homograft, diameter: 27 mm,
group B (n = 4). C: Teflon mounting for valve fixation in the seeding device and the conditioning bioreactor. Valves were fixed with a surgical
thread in a continuous suture technique (polyurethane), respectively, single stitches (homograft).
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Figure 2. A: Bioreactor for 24 hours 3D cell seeding (running phase = 2.5min, holding phase = 30 min).* B: Bioreactor for 5 day condition-
ing period' (750-1100ml/min). B1: Mounting with polyurethane scaffold placed in the incubation chamber filled with 400 ml culture medium
during the experiment. B2: Silicone membrane for conduction of pulsatile movement to the culture medium. B3: Piston for generation of
pulsatile movements. B4: Electronic motor with eccentric piston rod. B5: Endoscope for the monitoring of valve performance.

Evaluation Methods

Scanning electron microscopy (SEM), immunohistochemis-
try (IHC), and real-time polymerase chain reaction (PCR) were
used for evaluation. Samples were taken from veins, cell cul-
tures, and native scaffolds, before and after each processing
step. After the second conditioning period, samples were taken
from the supravalvular, valvular, and subvalvular region of the
aortic wall as well as from the valvular cusps.

SEM evaluation. For this procedure, the samples were
fixed in a solution of 456ml aqua bi-distilled (Ampuwa,
Fresenius Kabi Deutschland GmbH, Bad Homburg v.d. H.,
Germany), 0.75ml 1 N hydrochloric acid (Titrisol, Merck
KGaA, Darmstadt, Germany), 43.5ml glutaraldehyde, and
5.65 gm sodium cocodylate trihydrate (Sigma—Aldrich Chemie
GmbH, Steinheim, Germany) at 4°C for a minimum of 48
hours. Subsequently, they were dehydrated by an ascending
ethanol series (30, 50, 70, and 96%) and 100% acetone (Merck
KGaA, Darmstadt, Germany), followed by critical point dry-
ing and gold sputtering (28 mA; 570V) of 180 s at 10~> mbar.
A “Zeiss Evo LS 10” (Carl Zeiss AG, Oberkochen, Germany)
scanning electron microscope was used for microscopy and
documentation.

IHC analysis. In IHC evaluation, an indirect staining meth-
od was used. After at least 3 days of fixation time in a for-
malin solution (Roti-Histofix 4%, Carl Roth GmbH, Karlsruhe,
Germany), the samples were embedded in paraffin and sec-
tioned with a thickness of 10 um. In a few interim stages, the
paraffin was washed out, the cell membrane was permeabi-
lized, and the antigens were unmasked. Samples were incu-
bated for 16 hours at 4°C with monoclonal mouse antibod-
ies (AB) against cluster of differentiation (CD)31 (dilution:
1:30; Dianova GmbH, Hamburg, Germany), Human Thymic
Fibroblasts Antibody (TE)-7 (0,1 mg/ml; Chemicon-Millipore
GmbH, Schwalbach, Germany), smooth muscle cell (SMC)-
myosin (954 mg/L; DakoCytomation, Hamburg, Germany),
-actin (44 mg/L; DakoCytomation), vascular endothelial
(VE)-cadherin/CD144 (0.2 mg/ml; Beckman Coulter GmbH.,
Krefeld, Germany), connexin-43 (1 mg/ml; Chemicon-Millipore
GmbH), fibronectin (0.6 mg/ml; Sigma—Aldrich GmbH), inter-
cellular adhesion molecule (ICAM; clone: W-CAM-1; dilu-
tion: 1:20; Chemicon-Millipore GmbH), CD106 (200 pg/ml;

Thermo Fisher Scientific GmbH, Dreieich, Germany), and col-
lagen IV (5.4mg/ml; Sigma-Aldrich GmbH). In the following
step, the samples were incubated for 30 minutes at RT with
the second AB (Dual Link System-HRP, Dianova GmbH). This
horseradish-peroxidase-linked AB allowed the visualization of
the AB complexes. Furthermore, nuclear counter staining with
Mayer’s hemalum solution (Merck, Darmstadt, Germany) was
performed.

PCR evaluation. Samples, stored in liquid nitrogen,
were used for the RNA isolation using RNeasy Plus Mini kit
(Qiagen GmbH, Hilden, Germany) according to the manu-
facturer’s protocol. The purity and quantity of the RNA were
measured by photometry (BioPhotometer, Eppendorf AG,
Hamburg, Germany). Reverse transcription (QuantiTect
Reverse Transcription kit, Qiagen GmbH) was performed ac-
cording to Qiagen protocol. For PCR, a Rotor-Gene Q 2plex
System (Qiagen GmbH) with SYBR Green detection was
used. To determine the primer concentration, a dilution se-
ries (1:5, 1:10, 1:100, 1:1000, 1:10000) for standard curve
graphing was compiled. During measurement, 35 replication
cycles were performed, including, respectively, one negative
control using water instead of the primer. Temperatures of
95°C (10 seconds) in the denaturation phase and 60°C (30
seconds) in the replication phase were used. The expressions
of interleukin (IL)-1a (QuantiTect Primer Assay IL-1a, Qiagen
GmbH), IL-6 (QuantiTect Primer Assay IL-6, Qiagen GmbH),
IL-8 (QuantiTect Primer Assay IL-8, Qiagen GmbH), monocyte
chemotactic protein (MCP)-1 (QuantiTect Primer Assay CCL2,
Qiagen GmbH), vascular cell adhesion molecule (VCAM;
QuantiTect Primer Assay VCAM, Qiagen GmbH]), and glyc-
eraldehyde 3-phosphate dehydrogenase (GAPDH; QuantiTect
Primer Assay GAPDH, Qiagen GmbH) were measured. The
obtained Ct-values were normalized to the housekeeping gene
GAPDH. The specificity of the PCR products was checked by
melting curve analysis (from 60-90°C; +1°C/10sec) and gel
electrophoresis (FlashGel System, Lonza GmbH, Cologne,
Germany).

All values are expressed as means + standard deviation. Stu-
dent’s t-test was performed for comparison of data; the prob-
ability value p < 0.05 was considered significant.
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Figure 3. A: Native samples of polyurethane (PU) scaffolds dem-
onstrated randomly orientated fibers with a median diameter of 1.55
um. B: Native samples of the homografts showed an abrasive sur-
face with some cell fragments. C: Complete coverage of the PU
fibers after fibroblasts (FB) seeding. The typical fusiform shape of
FBs is recognizable. D: Smooth and homogenous surface after FB
seeding due to a complete coverage of the scaffold. E: Endothelial
cell (EC) seeding of PU scaffolds resulted in a confluent cellular cov-
erage with the characteristic cobblestone pattern. F: EC seeding of
the homografts also generated a confluent EC layer. The fissures
found on the scaffold are dehydration artifacts. G: A cobblestone-
like relief indicates a confluent endothelial lining of PU scaffolds
after the second conditioning period. H: Homografts were also
covered with EC after conditioning. A few areas revealed marginal
damage (black arrows); samples C, D, E, and F were taken after
the resting period (24 h after conditioning). Samples G and H were
taken directly after the second conditioning period; scale bars: A =
20 um, B-H = 150 um.

Results
Topography of the Scaffolds Surface

SEM analysis was performed to assess the topography of
the cell layer. The recordings showed an uneven, abrasive
but homogenous surface in the native samples of both groups
(Figure 3, A and B). The structure of the sprayed randomly
orientated PU fibers (group A) was clearly visible (Figure 3A).

After FB seeding procedure, a nearly confluent cell layer was
visible in both groups. On homograft surfaces at few positions,
the cells were not clearly identifiable. Overall, the surface

Figure 4. After fibroblasts (FB) seeding, TE-7 staining displayed
a compact and confluent FB layer on polyurethane (PU) scaffolds
(A; arrows); and a thin cell layer on homografts (B; arrows); staining
against CD31 revealed successful endothelial cells (EC) seeding on
PU scaffolds (C; arrows) and on homografts (D; arrows). After the
final conditioning period, confluent cell layers of FB were detected
on PU (E1; arrows) and on homografts (F1; arrows) by staining
against TE-7. The presence of EC on the surface of the PU (E2;
arrows) and of the homografts (F2; arrows) was demonstrated by
CD31 staining. The establishment of a distinct extracellular matrix
during the second conditioning period was found by positive stain-
ing against Collagen IV on polyurethanes (G; arrows) and homo-
grafts (H; arrows). Cell nuclei were stained with hemalaun (purple);
scale bars: 300 um. CD, cluster of differentiation; TE, human thymic
fibroblasts antibody.

appeared smoother and in group A, the PU fibers were com-
pletely covered with cells. Partially the fusiform shape of the
FB was recognizable (Figure 3, C and D).

The structure of the surface in both groups seemed to be
changed after cellularization with EC. The seeded endothelial
layer appeared as a cobblestone surface. In group A, a totally
confluent cell layer was visible (Figure 3E). In group B, a nearly
confluent cell layer was observable; however, several small
unseeded regions were noticeable (Figure 3F).

At the end of the second conditioning period, the samples
showed a slightly different sight. On several spots the surface
of the conditioned homografts seemed lacerated (Figure 3H,
arrows). In group A, a few PU fibers were visible. However,
nearly the entire surface was covered with a cobblestone-like
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Table 1. Pooled IHC Staining Results

Cell Culture
Nativ After FB After EC After EC
EC FB Scaffold Seeding Seeding Conditioning
Group A
CD 31 +++ 0 ND 0 +++ +++
TE-7 0 +++ ND ++ + +++
SMC-myosin ND ND ND 0 0 0
a-actin ND ND ND + + +++
VE-cadherin ND ND ND + + -+
Connexin-43 ++ ND ND 0 + +
Fibronectin ND +++ ND + + +++
ICAM ND ND ND + ++ +++
CD 106 ND ND ND 0 0 +
Collagen IV ND ++ ND + ++ +++
Group B
CD 31 +++ 0 0 0 ++ ++
TE-7 0 +++ 0 +* ++* ++*
SMC-myosin ND ND 0* o* 0* +*
a-actin ND ND o* +* +* +4*
VE-cadherin ND ND 0 0 + ++
Connexin-43 ++ ND 0 + + +
Fibronectin ND +++ 0" 0* +* +++
ICAM ND ND 0* +* ++* ++*
CD 106 ND ND 0 0 o* +*
Collagen IV ND ++ 0* 0~ +* +++*

0 denotes no staining visible; +, light staining; ++, moderate staining; +++, strong staining.

*Positive reaction on scaffold material.

CD, cluster of differentiation; EC, endothelial cells; FB, fibroblasts; ICAM, intercellular adhesion molecule; IHC, immunohistochemistry; ND,
not done; SMC, smooth muscle cell; TE, human thymic fibroblasts antibody; VE, vascular endothelial.

cell layer (Figure 3G). The cusps were completely coated with
a continuous cell layer.

Protein Expression

The presence of EC and FB in the respective cell cultures
was displayed by staining against CD31 (EC antibody) and TE-7
(FB antibody). Cell nuclei were stained with hemalaun (A-H
purple). The native samples of group B showed no superficial
cell layer stainable by hemalaun, but some positive reactions
in the internal space of the scaffold wall. Additionally, staining
against fibronectin and collagen IV (extracellular matrix [ECM]
specific) evoked a strong reaction.

Staining of FB-seeded scaffolds displayed a moderately posi-
tive reaction of TE-7 AB, pointing to a successful FB seeding
procedure (Figure 4, A and B; arrows). ICAM and a-actin ABs
also showed a lightly positive reaction (Table 1). The moderately
positive reaction of CD31 AB (Figure 4, C and D; arrows) after
the EC seeding procedure suggested successful seeding of EC
in both groups. ICAM and collagen IV expression increased, as
shown by a stronger staining reaction (Table 1). Strong positive
peroxidase reactions in the staining against TE-7 and CD31 of
both groups after the second conditioning procedure confirm
the unchanged presence and integrity of the FB and EC layers,
respectively (Figure 4, E1, E2, F1, F2; arrows). An enhance-
ment of ECM and cellular adhesion after the EC conditioning
period was detected by a strong, intensified positive reaction of
a-actin, VE-cadherin, fibronectin, ICAM, and collagen IV (Fig-
ure 4, G and H, arrows; Table 1). A higher expression of ECM
was observed on the scaffold’s inner surface.

Gene Expression

Figure 5 demonstrates the mean values of gene expres-
sion before and after the conditioning period of FB-seeded as
well as FB- and EC-seeded PU valves and homografts, respec-
tively. Gene expression was normalized to the expression
of the housekeeping gene GAPDH. The analysis of different
segments of the heart valves (aortic wall and cusps) in both
groups showed equivalent gene expressions for all cytokines
and chemokines.

IL-1Ta and VCAM presented a negligible expression in both
groups during the whole experiment. Negligible pro-inflam-
matory gene expression change of IL-6 (-1.12%) was detected
while the seeded FB layer in Group A (Figure 5A) was con-
ditioned, whereas the level of IL-8 gene expression decreased
(=59.48%) and an increase of MCP-1 (+138.78%, p < 0.05) was
detected during the conditioning of FB in group A. An increase
in the expression of most genes was observed (IL-6: +122.61%;
IL-8: +454.38%; MCP-1: +45.39%) in group B (Figure 5B).

In both groups, the endothelialization caused a decrease in
inflammatory cell response (group A, Figure 5A: 1L-6: —78.82%;
MCP-1: -68.71%; group B, Figure 5B: IL-6: —97.42%;
IL-8: =67.01%; MCP-1: —89.44%, p < 0.05). For IL-8 in group
A only, an increase of +559.7% (p < 0.05) was observed.
Nonetheless, IL-8 expression after endothelialization is slightly
lower than that in group B.

During the second conditioning step of the scaffold colo-
nized with FB and EC, a slight decrease in IL-8 (group A, Figure
5A: -66.23%; group B, Figure 5B: —13.98%) was observed.
IL-6- and MCP-1 expression was approximately on the same
level in this period.



314

1D 4

0B

Expression

05 1

Expression
o
w

L-6 L-8

THIERFELDER ET AL.

Group A
Polyurethane valves
mFBBP

BFBAP

BFB+EC BP

OFB+EC AP Wal

B FB+EC AP Cusps

Group B
Homografts
@FBBP

WFE AP

BFB+EC BP
OFB+EC AP Wal
BFB+EC AP Cusps

MCP-1

Figure 5. Cyto- and chemokine expressions of fibroblast and fibroblast-endothelial cell seeded scaffolds before (BC) and after condition-
ing (AC) A: Gene expression of interleukin (IL)-6, IL-8, and monocyte chemotactic protein (MCP)-1 in cells seeded onto polyurethane valves:
fibroblasts (FB) conditioning induced a decrease in IL-8 and an increase in MCP-1 expression. IL-6 expression remained at a constant level.
The endothelialization step caused decrease in IL-6 and MCP-1 expression. Measured IL-8 increased in this step, which regresses in the fol-
lowing conditioning step. For IL-6 and MCP-1 no significant change was observed during endothelial cell (EC) conditioning. B: Gene expres-
sion of IL-6, IL-8, and MCP-1 in cells seeded on homografts: conditioning of FB causes an increase of the gene expression of IL-6, IL-8,
and MCP-1, which is regressive after EC seeding. EC conditioning does not cause a significant change in gene expression. No significant
difference was found between the gene expression of cells in aortic walls and cusps in either group; samples were taken directly BC and AC
periods; values are normalized to glyceraldehyde 3-phosphate dehydrogenase (GAPDH).

Discussion

The mean age of patients requiring cardiac valve replacement
increases every year.'"? Therefore, the most beneficial form of
therapy seems to be the extraction and the use of adult cells
with good cultivation characteristics for the manufacturing of
a tissue engineered heart valve. It has already been described
that cells of aortic valvular origin appear as one of the most
suitable cell types for aortic valve tissue engineering; however,
there is no reasonable mode of autologous application.’* On
the other hand, cell source comparisons, also performed in our
department,' have shown excellent results for cells isolated
from saphenous vein segments.'>'® Corresponding to these
results, a specific isolation of EC and FB from saphenous vein
segments was possible, a good replication rate in cell culture
enabled a fast usage, and good conditioning attributes were
observed. Considering these arguments, this cell source seems
to be a good consensus concerning a practicable harvesting
and the creation of a durable and viable tissue engineered
aortic valve for an autologous application.

In the choice of the scaffold, several reasons militated for
taking a nondegradable material, such as PU, for a tissue

engineered aortic heart valve. Polyurethane is known as one
of the most bio- and hemocompatible materials used in the
development of medical devices.'” However, aging of PU has
been found to be a possible drawback of this material in clini-
cal studies. Nevertheless, its degradation rate is significantly
lower than that of most degradable materials used for tissue
engineering applications (e.g., polyglycolic acid and polylac-
tic-coglycolic acid).'®'® Another reason against degradable
scaffolds is the high pressure stress in aortic position, mean-
ing that proper function and a high life expectancy cannot be
guaranteed.”*?' Under these conditions, just decellularized
homografts showed a promising in vivo short- and mid-term
performance.?>* Baraki et al.*® showed in their comparison
between decellularized homografts and a native control group
that the decellualrized valves had even a better outcome con-
cerning morphology and function after 9 months in systemic
circulation. A drawback of this kind of scaffold is, however,
the limited availability of homografts.”> Up to now, synthetic
degradable materials proved their qualification only in pulmo-
nary arterial position.® The uncontrollable absorbability and
the possible inflammatory reaction during the resorption time
are additional arguments against biodegradable materials.*?®
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The untreated cryoconserved/thawed homografts, which are
established prostheses in modern heart surgery, were used as a
control group in our study. In this way, it was possible to com-
pare the behavior of seeded cells on native tissue and synthetic
scaffold. The absence of endothelial and interstitial cells on
native homografts surface, shown by negative CD31- and HE-
staining results, could be explained by the cryopreservation
process. Confirming these results, Lupinetti et al.?” showed that
cryopreservation of homografts can result in a severe loss of
EC coverage.

In all experiments, both scaffold materials showed an
adequate cell-seeding efficiency and presented a nearly
completely confluent FB cell layer on the surface. The already
described preseeding with FB resulted in a good subsurface
for a confluent EC layer with good cell adherence.’? The
achieved intact endothelial surface plays a decisive role for
the avoidance of the anticoagulation therapy in a following
in vivo use.? Additionally, the endothelialization caused a
desirable decrease in IL-6 and MCP-1 gene expression in both
groups. Due to the known importance of these cytokines and
IL-8 on inflammatory reaction, a downregulation in a target-
cell-free surrounding is crucial.?®? A low inflammatory cell
response plays in vivo a decisive role in the healing process
after a heart valve implantation and the long-term functionality
of a bio-prosthetic valve.’** However, IL-8 is also known as
a pro-proliferative, a pro-angiogenic, and anti-apoptotic
cytokine.*'*2 This might explain the persistent expression after
endothelialization and during the second conditioning period.

An essential component of each tissue is a specific ECM.3®
To provoke the establishment of an ECM by the seeded cells
of a tissue engineering construct, an appropriate stimulus is
necessary. In cardiovascular tissue engineering, Jockenhoevel
et al.** and other research groups showed that flow-depending
mechanical stress induces ECM formation.* In line with these
results, the establishment of an ECM and the habituation of
the cells were observed during the 5-day conditioning peri-
ods, demonstrated by positive staining against collagen IV and
fibronectin. An increased ECM growth on scaffolds’ inner/flow
surface proved the flow dependence. The major construction
of the ECM was observed during EC conditioning and due
to the increased inflammatory influence, the first condition-
ing period did not appear to be beneficial. Additionally, the
desired effect of downregulation of chemotactic factors, such
as IL-8 and MCP-1,%* was mainly observed after endothelial-
ization. So, longer resting periods and longer EC conditioning
for a further decrease in inflammatory cell reaction and less
possible arteriosclerotic effects should be investigated.*®

The PU scaffold showed a good cell-seeding efficiency and
provoked no higher, or even a lower, inflammatory cell reaction
during the whole experiment. The endothelialization results
were similar in the control group (group B). In summary, the
PU scaffolds proved their good biocompatibility. Our condi-
tioning bioreactor allowed the cells to adapt to shear stress by
establishing a strong ECM. At this point, these results cannot yet
be transferred to the in vivo environment; however, the results
have suggested that the polymer-based scaffold is a good can-
didate for this step. Thus this new tissue engineered heart valve
may offer a new option for aortic valve replacement surgery.
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Abstract

Cardiovascular tissue engineering has emerged as a
promising approach to overcome limitations of conventional
heart valve substitutes regarding lack of growth, repair, and
remodeling capability by mimicking a native heart valve.
The present study has demonstrated that long-term
conditioning of decellularized and re-seeded aortic
homografts in a low-flow pulsatile bioreactor results in an
improved quality of tissue engineering constructs.
Cryopreserved and thawed homografts were decellularized
by a detergent mixture. Decellularized homografts were
primarily seeded with fibroblasts (FB) followed by
colonization with endothelial cells (EC), both isolated from
human saphenous vein segments. Re-seeded homografts
were exposed to low-flow conditions (750 — 1 100 mL/min)
for a time period of 12 d. Topographical examination was
performed by scanning electron microscopy (SEM). Cell
layer thickness, composition of extracellular matrix (ECM)
and inflammatory response was investigated by
immunohistochemistry (IHC). SEM analysis of re-seeded
homografts showed a confluent and intact cellular coverage
before and after conditioning. IHC demonstrated a distinct
thickening of cellular layer. Cell specific staining
demonstrated a confluent EC lining with a multilayer of FB
underneath. The
cytoskeletal and gap junctional proteins increased by
conditioning. Inflammatory proteins were expressed in a
low level. The novel pulsatile bioreactor provides a strong
tool for conditioning of re-seeded decellularized homografts.
Moreover, conditioning results in an increased quality of
ECM in regard to connectivity, stability and cell
communication, creating native-like heart valve prostheses.

expression of ECM components,

Keywords

Conditioning; Pulsatile Bioreactor; Aortic Homograft; Low-Flow;
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Introduction

Heart-valve replacement is one of the most common
surgical interventions for the therapy of end-stage
valvular diseases (Capewell, Ford et al. 2010).
Currently, two types of heart valve substitutes are
commercially available: mechanical heart valves and
bioprosthetic heart valves like bovine or porcine
xenografts, as well as human-derived allografts (Sacks,
Schoen et al. 2009). Both types of implants offer the
possibility to recover the function of the heart valve,
however, with several limitations affecting recipients’
life quality. Mechanical heart valves exhibit a
redundant noise derivation and necessitate a lifelong
anticoagulation therapy to control thromboembolism
(Campos, Andrade et al. 2010). Animal-derived
biological heart valves tend to dystrophic calcification
and primary degradation of tissue resulting in a loss of
function (Vesely 2005). An alternative to animal-
derived xenografts are human allografts. This type of
prostheses offers the most suitable substitute by
providing a multitude of benefits: homografts exhibit
an excellent physiologic flow profile, a low incidence
of thromboembolic complications without the need for
a long-term anticoagulation therapy, and a high
resistance to infections (Cebotari, Mertsching, et al.
2002). However, homografts are limited in availability
due to a donor shortage. Another problem of human-
derived prostheses is the occurrence of endocarditis as
the most common late complication, necessitating
reoperations or in worst case resulting in the death of
patients (Gott, Gillinov, et al. 1995). Moreover, the risk
of long-term immunological reactions against the
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foreign tissue of donator remains (Fischlein, Schutz, et
al. 1995).

Tissue engineering (TE) has emerged as a rapidly
expanding approach to address above-mentioned
limitations of conventional substitutes by generating
bioartificial substitutes in vitro. Hereby a widely
accepted guideline is predicted by cell seeding of
scaffold matrices which are subsequently conditioned
in a bioreactor (Mendelson and Schoen 2006). In heart
valve TE, a multitude of different approaches is
described in literature concerning scaffold selection,
cell source and bioreactor systems. Currently, there
are several synthetic materials which can be
degradable or non-degradable, natural polymers like
collagen and fibrin, as well as decellularized tissues
scaffolds
investigation (Fuchs, Nasseri, et al. 2001). Synthetic

like biological porcine-derived under
degradable polymers serve as a temporary matrix,
which is often accompanied by immunological
reactions (Mendelson and Schoen 2006). However,
non-degradable polymers, feature poor cell retention
(Taylor and Penhallow 1986). Cell sources comprise
bone marrow derived mesenchymal stem cells,
hematopoetic stem cells like endothelial progenitor
cells (EPC) or autologous cells like fibroblasts (FB) and
endothelial cells (EC) (Flanagan and Pandit 2003).
However, methods for stem cell differentiation have
not been clearly approved yet (Breitbach, Bostani et al.
2007). EPC are controversy discussed due to their
origin and an exact identification concerning their rare
number circulating in blood (Urbich and Dimmeler
2004). In contrast, differentiated cells from vena
saphena magna are described as an appropriate cell
population for TE applications (Schaefermeier, Cabeza,
et al. 2009). The development of bioreactors for tissue
formation under diverse mechanical forces reaches
from pulsatile and radial stress up to translational and
rotational straining (Chen and Hu 2006; Mironov,
Kasyanov, et al. 2006). In this context, dynamic
conditioning of tissue engineered heart valves
predominates the static one, resulting in an improved
collagen formation (Barron, Lyons, et al. 2003).
Especially perfusion under pulsatile low-flow
conditions promotes cell proliferation and ECM
formation, which are responsible for mechanical
stability, connectivity and remodeling capability of
tissue (Lichtenberg, Cebotari, et al. 2006). This study
aims to evaluate the effect of long-term conditioning
of decellularized and re-seeded homografts in a self-
made pulsatile bioreactor.
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Material and Methods

Cell Cultivation
1) Cell Isolation

EC and FB were isolated from human saphenous
vein segments, left over from bypass operations
with informed consent from patients. Veins were
stored in M199 media (Biochrom AG, Berlin,
Germany) at 4°C for a maximum of 5 d until cell
isolation. Segments were cannulized and washed
with M199 containing 0.2% heparin (5000 LE.,
Ratiopharm GmbH, Ulm, Germany) and 0.5%
gentamicin (10 mg/ml, Biochrom AG, Berlin,
Germany). For EC isolation, veins were filled with
1 mg/mL collagenase II (280 u, Worthington
Biochemical Corporation, NJ, USA) and were
incubated for 30 min at 37°C/5% CO.. For FB
isolation, veins were incubated with 2 mg/mL
collagenase II for 40 min at same conditions.
Obtained cell solutions were rinsed out, centrifuged
for 7 min at 500 rpm and were cultivated in
appropriate growth media (Promocell GmbH,
Heidelberg, Germany) supplemented with 0.2%
penicillin/streptomycin ~ (Sigma-Aldrich Chemie
GmbH, Steinheim, Germany) and 6% fetal calf
serum (FCS, Lonza AG, Verviers, Belgium) for EC
and 11% FCS for FB in culture flasks (12.5 cm?,
Becton Dickinson GmbH, Heidelberg, Germany) at
37°C/5% CO2. Medium was changed every 2 - 3
days. Cells were passaged at confluency.

2) Phenotypic Cell Verification

Phenotypic determination of FB and EC was
performed by morphological classification using
phase contrast microscopy (Carl Zeiss Mikrolmaging
GmbH, Géttingen, Germany). FB were recognized
by their elongated spindle-like appearance (Mauch
1988). EC were identified by their typical cobblestone
morphology (Kubota 1988). Additionally, the cell
types were verified by immunocytochemistry.
Cells were seeded and cultured on culture slides
(eight-chamber; BD Biosciences, Bedford, USA). At
confluency cells were fixed and stored in 96%
ethanol (Merck KGaA, Darmstadt, Germany) at
-80°C for a minimum of 48 h. Slides were washed
three times with PBS (Biochrom AG, Berlin, Germany)
and endogenous peroxidase activity was subsequently
blocked via treatment with hydrogen peroxide
(H202, Merck KGaA, Darmstadt, Germany). Primary
antibody for CD31 (EC;, 0.14 pg/mL, Dianova
GmbH, Hamburg, Germany) and TE-7 (FB; 0.67
ug/mL, Millipore Corporation, BioScience Division,
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Temecula, CA, USA), were applied respectively
and the slides were incubated for 30 min. After
washing, slides were covered with biotinylated
link (HRP Detection System, Biozol GmbH, Eching,
Germany) according to manufacturer’s protocol
and were incubated for 10 min. Cells were labelled
with HRP streptavidin for 10 min and were
subsequently incubated with AEC-peroxidase
substrate (Vector Laboratories, Inc.,, Burlingame,
USA) for another 10 min. All steps were performed
at room temperature (RT). Cell nuclei were stained
with hemalaun (1:4 in PBS; Merck KGaA,
Darmstadt, Germany). A bright field microscope
(Carl Zeiss Mikrolmaging GmbH, Goéttingen,
Germany) was used for qualitative evaluation.

Homograft Processing

1) Thawing

Cryopreserved aortic homografts (n = 6; h = 50 mm,
d = 19 mm) were thawed in pre-warmed PBS at
56°C, cryoprotectiva were subsequently removed
by washing once with PBS and once with M199 at
56°C.

2) Fixation

Aortic wall of heart valves were sutured (Supolene®
suture, Resorba Wundversorgung GmbH & Co.
KG, Niirnberg, Germany) to the base ring of special
Teflon™ fixation unit (manufactured in house).
The units consist of two circular plates (outer
diameter do = 5.0 cm, inner diameter di = 2.0 cm)
connected by four struts (h = 5.0 cm, d = 0.6 cm).
Additionally inserts (h = 1.0 or 2.0 cm, d = 4.0 cm)
variable in height were used for compensation of
homografts” length restriction due to sampling.

3) Decellularization

After the storage in M199 for 24 h at 4°C,
homografts were decellularized in a detergent
mixture of PBS supplemented with 0.5% sodium
dodecyl sulfate and 0.5% sodium deoxycholate
(Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim, Germany)
at RT for 24 h. Decellularized homografts were
washed six times for 24 h with PBS at RT under
agitation to remove toxic residue.

4) Seeding

Decellularized homografts were seeded as
previously described (Gulbins, Goldemund et al.
2003). Briefly, scaffolds were first seeded with FB,
followed by colonization with EC. For both cell
types a seeding density of 1.5°10¢ cells/cm? was
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used. To ensure a uniform cell distribution, the
seeding procedure was performed in a special
rotating seeding device (running phase: 2.5 min,
holding phase: 30 min) for 24 h at 37°C/5% CO..
After FB seeding, the seeded heart valves were
cultivated for 7 d at 37°C/5% CO: under static
conditions. Medium was exchanged every 2-3 days.
After this cultivation period, FB-seeded heart
valves were analogously seeded with EC.

5) Conditioning

Re-seeded homografts (n = 6) were conditioned in
a novel pulsatile bioreactor with an endoscopic
monitoring unit (EU-Patent pending EP10166094;
manufactured in-house (Konig, Hollweck, et al.
2012)) for 9 d at 750 mL/min and 3 d at 1100
mL/min medium flow, using EC growth medium
supplemented with 6% FCS and 0.2% penicillin/
streptomycin. Cell medium was partially changed
every two days.

For further analysis, sampling was performed from
native, decellularized and re-seeded homografts
before, as well as after conditioning. Samples after
conditioning were taken from the supravalvular,
valvular and subvalvular region of the aortic wall,
as well as from the valvular leaflets.

Analytics

1) Scanning Electron Microscopy

In order to analyze surface topography of human
heart valve scaffolds in native, decellularized,
seeded and conditioned status, samples were
analyzed by scanning electron microscopy (SEM).
Specimens were fixed in an aliquot of 456 mL aqua
bi-dest. (Ampuwa, Fresenius Kabi Deutschland
GmbH, Bad Homburg v.d. H., Germany), 0.75 mL
1 N hydrochloric acid (Titrisol, Merck KGaA,
Darmstadt, Germany), 43.5 mL glutaraldehyde and
5.65 g sodium cocodylate trihydrate (Sigma-
Aldrich GmbH, Steinheim, Germany) at 4°C for
48 h at least. Afterwards, samples were dehydrated
in an ascending ethanol series (30%, 50%, 70%, 95%)
and subsequently in 100% acetone at RT.
Specimens were dried at the critical point,
sputtered with gold for 180 s at 10° mbar and
analyzed using a scanning electron microscope
(EVO® LS 10; Carl Zeiss Mikrolmaging GmbH,
Gottingen, Germany).

2) Immunohistochemistry

Analysis by immunohistochemistry (IHC) was
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performed to determine the seeding efficiency and
integrity of the cellular coverage before and after
conditioning. Samples were stained against CD31
(0.03 pg/pL; Dianova GmbH, Hamburg, Germany)
and VE-cadherin (0.2 ug/uL; Beckman Coulter
GmbH, Krefeld, Germany) for detection of EC. TE-
7 staining (0.1 pg/pL, Chemicon-Millipore GmbH,
Schwalbach, Germany) was used for the visualize-
ation of FB. To exclude the presence of smooth
muscle cells (SMC), staining against SMC-myosin
(1.0 pug/uL; DakoCytomation, Hamburg, Germany)
was performed. Moreover, staining against
connexin 43 (1.0 pg/pL; Chemicon-Millipore
GmbH, Schwalbach, Germany) was used for
quantification of gap junctioning, collagen IV
(5.4 pg/ul; Sigma Aldrich GmbH, Steinheim,
Germany) and fibronectin (0.6 ug/uL; Sigma
Aldrich GmbH, Steinheim, Germany) for
observation of extracellular matrix formation, and
alpha actin (0.04 pg/ul; DakoCytomation,
Hamburg Germany) for cytoskeletal visualization.
Additionally staining against ICAM-1 (0.05 ug/uL;
Chemicon-Millipore GmbH, Schwalbach, Germany)
and VCAM-1 (0.2 pg/uL; Thermo Fisher Scientific
GmbH, Dreieich, Germany) was performed to
render inflammatory response while processing.
Native, decellularized, re-seeded and conditioned
samples were fixed in 4% formaldehyde (Microcos
GmbH, Garching, Germany) for a minimum of 10 d
at 4°C. Fixed specimens were paraffin-embedded
and sectioned at 10 pm using a microtome.
Removal of paraffin was performed by a
descending solvent series in xylene (Carl Roth
GmbH + Co. KG, Karlsruhe, Germany), 100%, 96%,
70% ethanol and subsequently in distilled water
(Ampuwa, Fresenius Kabi Deutschland GmbH,
Bad Homburg v.d. H.,, Germany) and PBS. Cell
membranes were permeabilized by 0.5% Triton X-
100 (Sigma Aldrich Chemie GmbH, Taufkirchen,
Germany) in PBS for 10 min at RT. Samples for
staining against VE-cadherin, connexin 43,
fibronectin and collagen IV were exposed to 10%
protease (Dako Deutschland GmbH, Hamburg,
Germany) in distilled water for 10 min at RT. For
demasking antigens, specimens were boiled for
15min in different buffers: 0.1 mM ethylene-
diamine-tetraacetic acid (EDTA) buffer (pH 8.0,
Sigma Aldrich Chemie GmbH, Taufkirchen,
Germany) was used for demasking TE-7, ICAM-1
and VCAM-1. For demasking of alpha actin,
tris/EDTA buffer (pH 9.0; Sigma Aldrich Chemie
GmbH, Taufkirchen, Germany) was used.
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Demasking of CD31, VE-cadherin and connexin 43
was performed by Target Retrieval solution (pH 6.0,
Dako Deutschland GmbH, Hamburg, Germany).
After a cooling period of 20 min, samples were
washed twice with distilled water and PBS.
Specimens were blocked for endogenous peroxidase
with 0.4% H20: in PBS for 10 min and were
incubated overnight with primary antibody at 4°C.
After washing with PBS, samples were covered
with Dbiotinylated link for 10 min and HRP
Streptavidin label for 10 min according to
manufacturer’s protocol for HRP-Detection Kit,
followed by chromogen labelling for 10 min using
AEC-peroxidase substrate kit. All incubation steps
were performed at RT. Cell nuclei were stained
with hemalaun (1:4 in PBS). Controls for non-
specific binding of chromogen label were performed
by excluding primary antibody. Stained samples
were observed using bright field microscopy.
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FIG. 1 CELLULAR COVERAGE IN DIFFERENT PROCESSING
STATES. SCALE BARS: a, ¢, e, g =30 pm, b, d, f, h=100 pm

Results

Re-seeded Homografts Reveal a Confluent Cellular

Coverage after Conditioning

Figure 1 demonstrates SEM (a - d) and IHC (e - h)
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analysis of homografts inner surface in native (a, b),
decellularized (c, d), re-seeded (e, f) and conditioned
(g, h) state. The topographic alteration of surface is
demonstrated by SEM analysis additional to selected
images from IHC for lateral view. All pictures concern
the inner aortic wall.

Native homografts showed an inhomogeneous and
slightly rough surface without cells (a). Lateral view,
however, revealed a multitude of cell nuclei in deeper
tissue layers (b, purple). Decellularized samples
demonstrated emerged randomly orientated fibers
without cellular components resulting in a roughened
surface (¢, d). After re-seeding with FB and EC,
specimens revealed a confluent and homogenous
cellular coverage concealing scaffold fibres (e).
Staining against CD31 also represented a confluent cell
layer of EC on smoothened surface (f, red). Analysis of
conditioned samples demonstrated the integrity of the
cellular coating (g) with cell alignment in flow
direction. Moreover, a distinct thickening of the
cellular layer was observed. Besides an increase of cell
number (cell nuclei, purple), formation of ECM was
also enforced (h).

Cell Adherence on Conditioned Homografts Was Best
at Leaflets

SEM analysis of supravalvular regions (Fig. 2a) of
conditioned homografts showed a cell layer with only
marginal fissure formation. Valvular (Fig. 2b) and
subvalvular regions (Fig. 2c) of the aortic wall
revealed a homogenous and confluent cellular layer
without any damages. Leaflets (Fig. 2d), though to be
the stressed part of the heart wvalve,
demonstrated the typical cobblestone morphology of
EC indicating an intact complete cellular coverage.

most

FIG. 2 TOPOGRAPHY OF DIFFERENT VALVULAR REGIONS
SCALE BARS: a - d=30 um
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Homografts were Endothelialized after Conditioning

Figure 3 demonstrated staining of homograft aortic
wall against TE-7 (FB; a, b; brown) and CD31 (EC; ¢, d;
brown) before (a, c) and after conditioning (b, d). Cell
nuclei were stained with hemalaun (purple). Before
conditioning, re-seeded specimens represented a FB
monolayer (a, brown). In contrast, conditioned
samples offered a bulky multilayer completely
covering the scaffold (b, brown). CD31 staining
revealed a color reaction on top of re-seeded

homografts before (c, brown) and after conditioning (d,

brown), indicating the presence of EC. Before
conditioning the cell layer was rather thin and showed
slight coloring of EC. Conditioned samples
represented a thick cellular coverage and a well-
established networking of cells. Color intensity and
therefore protein expression, were also higher than
those in non-conditioned specimens.

—

TR — b

FIG. 3 MECHANICAL INTEGRITY OF THE CELLULAR
COVERAGE. SCALE BARS: a -d =100 um

ECM Formation, Cell Connectivity and Communication
Increased Through Conditioning

As demonstrated in Figure 4, collagen type IV, a main
component of ECM was expressed less before
conditioning (a). In contrast, after conditioning (b) a
high expression of type IV collagen was detected
accompanied by an enormous thickening of cell layer.

Non-conditioned cell layer represented marginal
coloring after staining against fibronectin, indicating a
low level of this ECM protein (c). The content of
fibronectin increased after low-flow conditioning,
represented by a brighter intense of reddening (d). In
addition, the cellular coverage was thickened by
conditioning treatment.

For the detection of an important protein of the
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cytoskeleton, staining against alpha actin was
performed. Results showed a high expression before (e)

and after (f) conditioning.

FIG. 4 ECM FORMATION AND CELLULAR CONNECTIVITY
BEFORE AND AFTER CONDITIONING. SCALE BARS =100 um

While the thickness of the cell layer was rather spare,
the gap junctional protein connexin 43 was already
expressed before conditioning (g). After conditioning,
a distinct thickening of cell layer was detected
accompanied by a significant increase of connexin 43
expression (h). The reddening appeared throughout
the cellular coverage indicating a high improvement in
cell communication.

Samples before conditioning demonstrated a distinct
staining efficiency proving VE-cadherin presence (i).
The comparison of staining intense before and after
conditioning represented a slight increase in
brightness of reddening (j), hinting at numerical
increase of EC.
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Inflammatory Response Was Kept in a Low Level

For the evaluation of the stress level induced by
mechanical strain on re-seeded homografts, staining
against VCAM-1 and ICAM-1 was performed (Figure
5). EC continuously express ICAM-1, even before
conditioning (a). After conditioning, a thickening of
the cell layer with an increase of reddening was
detected, indicating an increased stress level due to
perfusion treatment (b). Specimens before conditioning
reveal only a punctual VCAM-1-expression, indicating
a low stress level (c). After conditioning a thickening
of the cellular coverage was observed, however
VCAM-1 was also expressed less after conditioning (d).

™

PR el o
yodhs S HIEEY

FIG. 5 INFLAMMATORY RESPONSE BEFORE AND AFTER
CONDITIONING. SCALE BARS =100 um

Discussion

The herein proposed innovative method for processing
decellularized homografts was demonstrated to be an
efficient strategy to obtain a stable native-like cellular
coating onto the grafts. TE, however, is a highly
complex issue with a tremendous amount of
regulation screws. Not only selection of the cell source,
cell type, scaffold, or conditioning mode affects the
artificial construct, also the fabrication, pre-treatment
and storage of scaffold, seeding and -cultivation
technique and many more play important roles.

In our study, the selection of autologous cells for re-
seeding of decellularized homografts was well
considered. Schafermeier ef al. demonstrated, that cell
source comparisons of different types showed
excellent results for cells isolated from saphenous vein
segments concerning viability and proliferation
(Schaefermeier, Cabeza, et al. 2009). The benefits of
using autologous EC and FB are versatile. On the one
hand, it is possible to proceed with the recipient’s own
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cells that can be easily harvested from vein segments.
Therefore, the risk of inflammatory reaction due to cell
incompatibility after implantation is minimized. On
the other hand, there is no necessity for differentiation
performances including an extremely high effort in
time and price. Even if there is the possibility and
know how to differentiate stem cells into EC, the
handling with autologous cells appears to be the more
straightforward way of engineering.

Another improving fact, which predominates similar
approaches, consists in the double re-seeding with FB
and EC. Early examinations evidenced, that FB build
an appropriate sublayer for EC settlement, which are

used to form monolayers (Zund, Hoerstrup et al. 1998).

The benefits of this method are manifold. On the one
hand, entire and confluent cell coverage is ensured, as
got obvious in SEM and IHC evaluation. On the other
hand, the endothelial lining keeps non-thrombogenic
interface (Frater, Gong, et al. 1992). Moreover, FB
express a multitude of cytokines, chemokines and
growth factors, which are responsible for ECM
formation (Butcher, Simmons, et al. 2008). The
importance of a stable ECM lies in the enhanced
mechanical stability of cell layer, which was gratefully
demonstrated by distinct color reaction in staining
processes against fibronectin and collagen IV.
Moreover, in our study not only a multiplication of
tissue thickness on scaffold after conditioning was
evidenced, but also cell connectivity was upgraded.
Better cell-cell-communication, represented by an
increased expression of gap junction proteins was
detected by staining against connexin 43. Enhancement
of cytoskeletal properties was proven by staining
against alpha actin. The evidence of a low level of
inflammatory factors throughout mechanical strain
was provided by low staining efficiency against
VCAM-1 and ICAM-1. In consent to these findings,
also Sukosky et al. stated that pulsatile treatment of
aortic tissue induces increased expression of these
inflammatory factors (Sucosky, Balachandran, et al.
2009). Probably regulation of flow should be
augmented slower or initial flow should be assessed at
an easier rate for further reduction of immune
response.

Also the selection of scaffold was well considered in
planning this novel TE approach to gain best choice
currently available. Currently, as described in various
publications, several scaffold materials are under
investigation for tissue engineering application. Among
these scaffolds, allografts predominate in biomechanical
and stability characteristics. Concerning the present
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study’s choice, the human derived allograft fulfills all
desirable requirements, respectively. The homograft as
scaffold offers three-dimensional environment, which
is further roughened by decellularization. Also settlement
and high grow ambition of cells were observed in SEM
analysis.

As mentioned above, also decellularization influences
the TE outcome. There are several studies about the
ideal assay for complete decellularization featured by
best preservation of scaffold construct. As stated by
Schenke-Layland et al., enzymatic decellularization is a
time dependent process that is, however, accompanied
by serious loss of mechanical stability of scaffold
(Schenke-Layland, Vasilevski et al. 2003). A common-
used alternative to enzymatic cell lysis, is the
application of several detergents. Mostly considered
are hypotonic or hypertonic tris buffers supplemented
with Triton X-100, SDS and SD. Osmotic lysis
containing Triton X-100 was associated with mainly
preservation of ECM accompanied by unsatisfactory
cell removal (Meyer, Chiu et al. 2006). Besides all other
techniques for decellularization, the treatment with
SDS and SD predominates in the matter of cell
removal and has to be preferred at any rate instead of
the enzymatic treatment (Tudorache, Cebotari et al.
2007). Functionality experiments with SDS-treated
aortic valves showed complete leaflet competence
under physiological pressures as well as physiological
leaflet kinematics (Korossis, Booth et al. 2002).
However, a structural alteration of tissue by SDS
decellularization was confirmed by Kasimir ef al.
(Kasimir, Rieder et al. 2003). SDS treatment creates a
visibly rough and highly porous surface as stated in
this study by SEM analysis. Certainly, roughening of
tissue fibers beneficially influenced seeding efficiency,
resulting in complete cell coverage immediately after
re-cellularization.

One of the most important impact factors on TE
constructs, however, is the choice of bioreactor. Our
group (Konig, Hollweck, et al. 2012) has developed
previously a bioreactor that allows the creation of
stable cellular constructs on different scaffold
materials. The bioreactor provides a low pulsatile flow
that grants the correct opening and closing of the
valve without high shear stresses. The flow rate can be
regulated allowing a steady and sensitive conditioning
process. The compact, tubeless and modular design
allows an accurate, simple and faultless assembly of
the reactor in a laminar flow chamber resulting in
minimized risk of contamination. Physiological
conditions (37°C/5% COz) are provided by integrating
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the bioreactor in a standard incubator. Sterile filters
connected by luer-locks secure COz- exchange.
Concerning conditioning of TE heart valves, there was
an enormous raise in the number of investigations in
the last few years. The variety of bioreactors disposing
stretch or pressure strain, pulsatile or continuous flow,
high or low flow rates is tremendous. All assemblies
following the aim of enforcing ECM and creating a
homogenous cell layer for better
properties of scaffold. Mol ef al. compared dynamic
strain provided in a conditioning bioreactor with static
culturing, proving an increased cell formation under
dynamic conditions (Mol, Rutten et al. 2006). Besides
other factors, particularly the intensity of loaded strain
is important for successful TE. As Lichtenberg et al.
reported a moderate pulsatile flow induces cell
proliferation, whereas a high flow rate leads to
significant damage of cellular layer and complete
detachment of cells from cusps (Lichtenberg, Cebotari
et al. 2006). In our study the gentle introduction to
shear stress under low-flow conditions achieved great
results. No severe damage of cell layer was observable
in SEM analysis. Additionally, sectioned specimens for
IHC represented allover confluent colonization. An
enhanced proliferation was detected by heightened

mechanical

number of cell nuclei, visualized by hemalaun staining.

Conclusion

In this study, an innovative and successfully efficient
strategy was demonstrated to obtain a stable native-
like cellular coating onto the grafts. Low-flow
conditioning supported ECM formation and the
generation of a homogenous, confluent cell coverage.
The novel pulsatile bioreactor provided a strong tool
for conditioning of tissue engineered heart valves.
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Abstract

Background: Tissue engineering represents a promising new method for treating
heart valve diseases. The aim of this study was evaluate the importance of
conditioning procedures of tissue engineered polyurethane heart valve prostheses
by the comparison of static and dynamic cultivation methods.

Methods: Human vascular endothelial cells (ECs) and fibroblasts (FBs) were obtained
from saphenous vein segments. Polyurethane scaffolds (n = 10) were primarily seeded
with FBs and subsequently with ECs, followed by different cultivation methods of cell
layers (A: static, B: dynamic). Group A was statically cultivated for 6 days. Group B was
exposed to low flow conditions (t;= 3 days at 750 ml/min, t,= 2 days at 1100 ml/min)
in a newly developed conditioning bioreactor. Samples were taken after static and
dynamic cultivation and were analyzed by scanning electron microscopy (SEM),
immunohistochemistry (IHC), and real time polymerase chain reaction (RT-PCR).

Results: SEM results showed a high density of adherent cells on the surface valves from
both groups. However, better cell distribution and cell behavior was detected in Group
B. IHC staining against CD31 and TE-7 revealed a positive reaction in both groups.
Higher expression of extracellular matrix (ICAM, Collagen IV) was observed in Group B.
RT- PCR demonstrated a higher expression of inflammatory Cytokines in Group B.

Conclusion: While conventional cultivation method can be used for the development
of tissue engineered heart valves. Better results can be obtained by performing a
conditioning step that may improve the tolerance of cells to shear stress. The novel
pulsatile bioreactor offers an adequate tool for in vitro improvement of mechanical
properties of tissue engineered cardiovascular prostheses.

Keywords: Tissue engineering, Heart valve, Polyurethane scaffold, Static cultivation,
Dynamic cultivation

Background

Valve replacement represents the most common surgical therapy for end staged valvular
diseases with an estimated number of 275.000 procedures performed annually worldwide
[1]. The commonly used artificial heart valves are mechanical or biological prostheses.
According to the American Heart Association, mechanical heart valves are recommended
for patient under 60 years of age [2]. However, the increased risk of postoperative
hemorrhage, thromboembolism, and drug-drug interactions affect patients’ quality of life

© 2012 Aleksieva et al; licensee BioMed Central Ltd. This is an Open Access article distributed under the terms of the Creative
Commons Attribution License (http://creativecommons.org/licenses/by/2.0), which permits unrestricted use, distribution, and
reproduction in any medium, provided the original work is properly cited.
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[2]. Biological valves are accompanied by a low risk for thromboembolism and endocardi-
tis, and offer growth potential for pediatric patients [3,4]. However, biological valves are
associated with different major complications such as deterioration of valve structure,
graft calcification, limited durability, and affinity to immunological response [2]. Tissue
engineered heart valves (TEHVs) are a promising approach to overcome the limitations of
conventional heart valve prostheses. Tissue engineering generally aims for the in-vitro
creation of viable neo-tissue indistinguishable from native tissue [5]. Biological and
engineering challenges are focused on three principal components that comprise the
“cell-scaffold—bioreactor system” [6]. An adequate combination of these components
could be the ideal solution for heart valve grafting leading to biocompatibility, non-
thrombogenicity, non-teratogenicity, long-term durability and growth potential of TEHVs
[7]. The aim of this study was to compare static cultivation (SC) and dynamic cultivation
(DC) of endothelial cells (ECs) and fibroblasts (FBs) seeded onto polyurethane heart valve
scaffolds by evaluating cell confluency, extracellular matrix (ECM) formation and inflam-
matory response.

Methods

Cell isolation

Cells were isolated from human saphenous vein segments left over from cardiac surgery
interventions. Tissue samples were only taken with the patients’ informed consent and
were further used in an anonymous fashion with no individual-related data. Veins were
cannulated and rinsed with aliquots of 500 ml M199 (Biochrom AG, Berlin, Germany)
supplemented with 1 ml Heparin (5000 i.E.; Ratiopharm GmbH, Ulm, Germany) and 5 ml
Gentamycin (10 mg/ml; Invitrogen AG, Darmstadt, Germany). For EC isolation, segments
were incubated with trypsin/EDTA-solution (10x; Sigma-Aldrich GmbH, Taufkirchen,
Germany) for 25 min at 37°C / 5% CO,, For FBs isolation, veins were subsequently flushed
with 2 mg/ml collagenase type II (Worthington Biochemical Corporation / CellSystems
GmbH, St. Katharinen, Germany) in human serum albumin (200 g/l; Baxter GmbH,
UnterschleifSheim, Germany) and incubated for 30 min. Cell suspensions were centrifuged
at 750 rpm for 10 min, and cultured in endothelial cell growth medium (Promocell GmbH,
Heidelberg, Germany) supplemented with 6% FCS (Lonza GmbH, Kéln, Germany) and
0.2% Penicillin/Streptomycin (Sigma Aldrich GmbH, Hamburg, Germany) and fibroblast
growth medium (Promocell GmbH, Heidelberg, Germany) supplemented with 11% FCS
and 0.2% Penicillin/Streptomycin, respectively. Medium was changed every second day.
Cells were passaged at confluency.

Phenotypic characterization of isolated cells

Morphological and immunocytological analysis were performed to characterize isolated cell
types. ECs were identified by their typical cobblestone morphology. FBs were identified by a
characteristic elongated spindle-shaped appearance with several extensions. For immunocy-
tological verification of ECs and FBs, 35.000 cells/cm® were cultured in an 8-well culture
slide (BD Bioscience, Bedford, USA) until confluency. Vascular cells were stained against
EC-specific CD31 (0.14 pg/ml; Dianova GmbH, Hamburg, Germany) and FB-specific TE-7
(0.67 pg/ml, Millipore Corporation BioScience Division, Temecula, CA, USA), respectively
according to manufacturer’s protocol using EnVision + Dual Link System-HRP (Dako



Aleksieva et al. BioMedical Engineering OnLine 2012, 11:92 Page 3 of 11
http://www.biomedical-engineering-online.com/content/11/1/92

Deutschland GmbH, Hamburg, Germany). Briefly, cells were fixed at — 80°C in 96% ethanol.
The staining procedure was performed at room temperature (RT). After rinsing with
phosphate buffered saline (PBS; Biochrom AG, Berlin, Germany) and blocking for
endogenous peroxidase using 30% H,O, cells were incubated with the primary antibody
for 30 min. The procedure was completed by incubation with EnVision + Dual Link
System- HRP (Dako Deutschland GmbH, Hamburg, Germany) for 30 min; and
AEC- Peroxidase-Substrate (Vector Laboratories, Inc., Burlingame, CA, USA) incubation
for 10 min. Counterstaining was performed using 25% Mayer’s Haemalaun (Merck
KGaA, Darmstadt, Germany) in PBS for 3 min at RT. Controls for non-specific binding
of biotinylated link were performed by excluding the primary antibody. The stained cells
were analyzed using bright field microscopy (Leica DMR microscope, Leica Microsystems
GmbH, Wetzlar, Germany).

Fabrication of polyurethane heart valve prosthesis (PHVP)

PHVPs (h = 55 mm, d = 18 mm) were manufactured by ITV-Denkendorf (Denkendorf,
Germany) using a polyurethane spraying technique (patent DE 28 06 030 C2). Randomly
oriented PU fibres formed a sheet with a thickness of 0.3 mm. For seeding purpose, PHVP
was Y-sterilized at 10 kGy according to a certified sterilization procedure.

Seeding procedure

PHVPs were sutured to a Teflon® fixation unit (Figure 1a, manufactured in-house) and
were seeded as previously described [8]. Briefly, PHVPs were initially seeded with FBs
(15 x 10° cells/cm®) using a 3D- rotating seeding device (Figure 1b; manufactured in-
house) for 24 h (running phase: 2.5 min; holding phase: 30 min), at 37°C / 5% CO, followed
by a stationary cultivation phase of 6 d (SC group) and 1 d (DC group), respectively at
37°C / 5% CO, in a glass container (Figure 1c). Cell medium was changed every two days.
Colonization of ECs was analogously performed.

Cultivation procedures
For SC, seeded PHVPs (n = 5) were cultured for 6 d at 37°C / 5% CO, in a glass container.
This procedure is analog the stationary cultivation phase of the seeding procedure shown

in Figure 1c.

Figure 1 Seeding of PHVPs. PHVPs were sutured to a Teflon® fixation unit (a) and were consecutively
seeded with FBs and ECs using a 3D-rotating bioreactor (b) for 24 h at 37°C / 5% CO,. After the dynamic
seeding procedure, PHVPs were statically cultivated for 6 d (SC group) and 1 d (DC group), respectively at
37°C / 5% CO, in a glass container (c). Scale bars: a = 10 mm, b = 20 mm, ¢ = 40 mm.
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For DC, PHVPs (n = 5) were conditioned in a novel pulsatile bioreactor with an
endoscopic monitoring unit (Figure 2; EU-Patent pending EP10166094; manufactured
in-house, [9]) for 3 d at 750 ml/min and 2 d at 1100 ml/min medium flow, after FB seed-
ing and after EC seeding. For the conditioning of FB seeded PHVD, fibroblast growth
medium supplemented with 11% FCS and 0.2% Penicillin/Streptomycin were used. FB
+EC seeded PHVP were conditioned using endothelial cell growth supplemented with 6%
FCS and 0.2% Penicillin/Streptomycin. The viscosity of the media was 0.738 mPas + 0.078
mPas. Cell medium was partially changed every two days. For further analysis, samples
were taken from native as well as from seeded PHVPs after SC and after DC. Samples
were taken from the supravalvular, valvular and subvalvular region of the aortic wall as

well as from the valvular leaflets.

Immunohistochemistry (IHC)

Immunohistochemical stainings were performed to differentiate between FB and EC
layers on seeded PHVPs (n = 10). Samples were fixed in 4% formalin (Microcos GmbH,
Garching, Germany) for 10 d, embedded in paraffin and sectioned at 10 pm. Specimen
were deparaffinized in Xylene (Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe, Germany), rehy-
drated by an descending ethanol (Merck KGaA, Darmstadt, Germany) series and permea-
bilized with 0.5% Triton-X (Sigma Aldrich Chemie GmbH, Taufkirchen, Germany) in PBS
for 10 min at RT. Samples for staining against VE-Cadherin, Connexin-43, Fibronectin
and Collagen IV were exposed to 10% Protease (Dako Deutschland GmbH, Hamburg,
Germany) in distilled water (Ampuwa, Fresenius Kabi Deutschland GmbH, Bad Homburg
v.d. H., Germany) for 10 min at RT. For proteolysis of Fibronectin, Collagen IV, and
SMC-Myosin, specimens were boiled in 0.1 mM EDTA buffer (pH = 8.0, Sigma Aldrich
Chemie GmbH, Taufkirchen, Germany) or in Target Retrieval solution (pH = 6.0, Dako
Deutschland GmbH, Hamburg, Germany) for 15 min. For demasking of a- Actin, samples
were boiled in 10 mM Tris/1 mM EDTA solution (pH = 9.0, Sigma Aldrich Chemie

© Akra, Korig

Figure 2 DC of seeded PHVPs. Seeded PHVPs in the group DC were conditioned in a pulsatile bioreactor
with an endoscopic monitoring unit [9] for 3 d at 750 ml/min and 2 d at 1100 ml/min. Scale bar = 50 mm.

.
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GmbH, Taufkirchen, Germany) for 15 min. After blocking for endogenous peroxidase
using 0.4% H,O, in PBS, samples were incubated overnight at 4°C with primary antibodies
against VCAM (200 pg/ml), ICAM, SMC-Myosin (0.954 mg/ml; Dako Deutschland
GmbH, Hamburg, Germany), Fibronectin (0.6 mg/ml; Sigma Aldrich Chemie GmbH,
Taufkirchen, Germany), TE-7 (0.1 mg/ml; Millipore GmbH, Schwalbach / Ts.,Germany),
Connexin- 43 (1 upg/ml; Millipore GmbH, Schwalbach/Ts., Germany), VE- Cadherin
(0.2 mg/ml; Beckmann Coulter Inc., Marseille, France), Collagen IV (5.4 mg/ml; Sigma
Aldrich Chemie GmbH, Taufkirchen, Germany), CD31 (0.2 mg/ml; Dako Deutschland
GmbH, Hamburg, Germany) and o- Actin (44 pg/ml; Dako Deutschland GmbH,
Hamburg, Germany). Specimens were incubated with EnVision™ + Dual Link System-HRP
(Dako Deutschland GmbH, Hamburg, Germany), for 10 min, followed by AEC labelling
using AEC-Peroxidase-Substrate Kit (Vector Laboratories, Inc., Burlingame, CA, USA) for
10 min at RT. Counterstaining was performed for 3 min at RT using Mayer’s Hemalaun
(Merck KgaA, Darmstadt, Germany). Controls for non-specific binding of biotinylated link
were performed by excluding primary antibodies. Sections in duplicates of each region
were qualitative observed using bright field microscopy (Leica DMR microscope, Leica
Microsystems GmbH, Wetzlar, Germany) in four fields of vision. The intensity of IHC
staining was analyzed by a minimum of two experts without being blinded to intervention
and were classified as high (+++), medium (++), low (+) and absent (0).

Scanning electron microscopy (SEM)

Samples were fixed in 456 ml aqua bidest supplemented with 0.75 ml 1 N hydrochloric
acid (Titrisol, Merck KGaA, Darmstadt, Germany), 43.5 ml glutaraldehyd (Sigma-Aldrich
Chemie GmbH, Steinheim, Germany) and 5.65 g sodium cocodylate trihydrate
(Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim, Germany) at 4°C for 48 h. Dehydration of
fixed specimens was performed by an ascending ethanol series (30%, 50%, 70%, 96%) and
after which the samples were place in 100% acetone (Merck KGaA, Darmstadt, Germany).
After sample drying at the critical point, specimens were coated with gold for 180 s at
10° and examined under a scanning electron microscope (Carl Zeiss Mikrolmaging
GmbH, Géttingen, Germany). Unseeded PHVP specimen served as negative controls.

Real time PCR (RT- PCR)

For detection of cytokine expression after SC and DC, RT-PCR was performed according
to manufacturer’s protocols. Briefly, RNA was isolated from samples stored in liquid nitro-
gen using RNAeasy Plus Mini Kit (Qiagen, GmbH, Hilden, Germany). RNA purity and
quantity was photometrically (BioPhotometer, Eppendorf AG, Hamburg, Germany)
assessed. QuantiTect Reverse Transcription Kit (Qiagen, GmbH, Hilden, Germany) was
applied for reverse transcription. Rotor-Gene Q 2plex System (35 cycles; Qiagen GmbH,
Hilden, Germany) and QuantiFast SYBR Green PCR Kit (Qiagen GmbH, Hilden,
Germany) were used to determine IL-1a, IL-6, IL-8, MCP-1, VCAM and GAPDH (Quanti-
Tect Primer Assay, Qiagen GmbH, Hilden, Germany) expression. A standard curve was
generated to determine the primer-dilution. Negative controls without sample material
were included for all PCR measurements. Resulting Ct-values were normalized to the
housekeeping gene GAPDH. PCR-product specificity was verified by melt curve analysis
and gel electrophoresis (FlashGel System, Lonza GmbH, Basel, Switzerland).
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Statistical analysis

All values are expressed as mean * standard deviation. Student’s t-test was performed
for comparison of data of unpaired samples. All tests are one-tailed; the probability
value p < 0.05 was considered significant.

Results

Cell confluence

Seeding and cultivation of PHVPs were performed as described in materials and methods
section. SEM analysis (Figure 3) of native samples (a) showed randomly orientated fibres.
FB seeded PHVPs revealed a rough confluent cellular coverage after SC (b) and a
smoothed cellular surface after DC (c). FB and EC seeded PHVPs showed a confluent cell
layer after SC (d) and DC (e). In addition, the typical cobblestone morphology indicates
an endothelial layer after SC and DC. Moreover, flow conditions (t;= 3 d at 750 ml/min,
to= 2 d at 1100 ml/min) influence cell alignment; ECs of the internal side of the PHVPs

were orientated in flow direction (e).

Protein expression

IHC examination was performed to compare cellular coverage and ECM formation after
SC and DC. Cell nuclei were stained with haemalaun (purple). As shown in Figure 4,
staining against CD31 (brown; arrows) revealed a positive reaction at both culture condi-
tions (a: SC, b: DC), indicating EC presence. Fibroblasts were detected after SC (c) and
DC (d) in a continuous multilayer by staining against TE-7 (brown, arrows). Comparison
of cellular adhesion molecules demonstrated a lower expression of ICAM after SC
(e; brown, arrows) than after DC (f; brown, arrows). VCAM was also expressed less after

Figure 3 SEM analysis of PUHVs in different processing states. Native PHVPs demonstrate disordered
fibers (a). FB seeded PHVPs revealed a rough confluent cellular coverage after SC (b) and a smoothed
cellular surface after DC (c). FB and EC seeded PUHVs reveal a confluent cell layer with an EC-typical
cobblestone morphology after SC (d). DC results in cell alignment following flow direction (e). These are
representatives of ten independent experiments. Scale bars = 100 ym.
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Figure 4 IHC analysis of PUHVs in different processing states. Seeded PUHVs reveal an EC presence
(brown; arrows) after SC (a) and DC (b) SC (c) and DC (d) also result in the formation of fibroblast multilayer
(brown; arrows). A lower expression of ICAM was detected after SC (e; brown, arrows) than after DC

(f; brown, arrows). VCAM was also expressed less after SC (g; brown, arrows) than after DC

(h; brown, arrows). A lower expression of Collagen IV was observed after SC (i; brown, arrows) compared to
DC (j; brown, arrows); VE- Cadherin was also expressed less after SC (k; brown, arrows) than after DC

(I; brown, arrows). Cell nuclei were stained with haemalaun (purple). These are representatives of ten
independent experiments. Scale bars: a, ¢, e-l = 150 um, b, d = 50 um.

SC (g; brown, arrows) than after DC (h; brown, arrows). A lower expression of Collagen
IV was observed after SC (i; brown, arrows) compared to DC (j; brown, arrows);
VE- Cadherin was also expressed less after SC (k; brown, arrows) than after DC
(I brown, arrows). Controls for non-specific chromogen binding displayed negligible
staining for antigens (data not shown).

Gene expression

Figure 5 illustrates the mean values of gene expression in the aortic wall and cusps after
SC and DC. Gene expression was normalized to the expression of the housekeeping gene
GAPDH. The analysis of the aortic wall segments and the cusps of the heart valves pro-
portionately showed equivalent gene expressions after SC and DC for all cytokines. The
analysis of IL-1a and VCAM revealed a negligible expression after SC and DC. In both
cultivation procedures seeding of EC results in a decrease of IL-6 (SC: -66%, DC: -95%)
and MCP-1 (SC: -71%, DC: -56%) expression while IL-8 (SC: + 868%, DC: + 123%) was
expressed to a higher level. The comparison of the SC and DC of FB+EC seeded aortic
wall showed a lower expression of IL-6 (- 59%) and an increase of IL-8 (+ 29%) and
MCP-1 (+ 51%) expression after DC. FB+EC seeded cusps showed a lower expression of
IL-6 (- 72%), an increase of IL-8 (+ 37%) expression and a comparable MCP-1 expression
(+ 10%) after DC compared to SC.
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Figure 5 Overview of the PCR results. The bar chart shows the expression of several
cytokines / chemokines in various stages of valve colonization. Gene expression was normalized to the
expression of the housekeeping gene GAPDH. Results are given as the mean values of three independent
experiments + standard deviation.

Discussion

Tissue engineering is an emerging field focused on the development of bioartificial substi-
tues to restore, maintain, or improve tissue function. These applications are the key for the
future treatment of many diseases [10]. Currently, in tissue engineering are several scaffolds
materials under investigation. Synthetic, non-degradable polymers like polyurethane are
mainly characterized by their structural resistance, a three dimensional form with defined
pore sizes, non-immunogenic and anti-thrombotic properties [11]. Within the monomeric
unit, moieties could be substituted by different groups, resulting in versatile properties.
Fabrication of hydrolytic stable PU already led to the development of different implants like
vascular grafts, artificial heart valves and catheters [11,12]. Cells needed for the development
of the tissue engineered heart valves can be obtained from a saphenous vein - vascular cells,
be taken by a bone marrow biopsy - bone marrow stromal cells, from newborn patients,
umbilical cord-derived cells or blood derived endothelial progenitor cells and chorionic
villi-derived cells [13]. In our study, we obtained FBs and ECs from saphenous vein
segments which were no longer required in coronary bypass operations. According to
Schmidt et al., neither the proliferation in a monolayer nor the three-dimensional growth as
tissue engineered constructs is influenced by the age of the cell donor [13], indicating that
adult saphenous vein segments are an adequate cell source for tissue engineering applica-
tions. During the development of a cardiovascular tissue-engineered construct, a large chal-
lenge is the creation of a confluent and stable endothelial cell layer. Complications after the
implantation of artificial grafts are caused in part by the lack of an intact endothelium [14].
The endothelial cell function has been described several times [15,16]. Consigny et al.
showed a better adhesion and shear stress resistance of ECs on prosthetic vessels or heart
valves pre-coated with different ECM proteins [16]. Although this coating improves cell
adhesion, the integrity of the coating is compromised at high flow rates [17]. Another
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strategy to enhance the adhesion of ECs is the pre-seeding of prosthesis with vascular FBs,
mimicking conditions in vivo [8]. In addition, the fibrillar structure of PHVPs is similar to
collagen, the main component of native ECM, and may support cell adhesion. Moreover,
In vivo, cellular phenotype, morphology, and proliferation are affected by mechanical, elec-
trical and chemical signals [18]. If these signals are inappropriate or absent, cells lose their
ability to develop an ECM and to form organized tissues [19]. Thus, the simulation of
physiological conditions, such as shear stress, plays an important role in the development of
tissue engineered constructs [20,21]. For the fabrication of vascular grafts, Syedain et al. and
Tschoeke et al. demonstrated the expression of ECM components by human dermal fibro-
blast and ovine arterial myofibroblasts in fibrin gel under dynamic culture conditions gener-
ated by a pulsed flow-stretch bioreactor and a pulsatile bioreactor, respectively [22,23].

In heart valve fabrication, bioreactors for tissue formation under dynamic culture condi-
tions have been reported several times [24,25]. Ramaswamy et al. described a large collagen
mass production after the use of simulated pulmonary artery conditions using an organ-
level heart valve bioreactor [26]. The stimulation of human dermal fibroblasts seeded onto a
decellularized porcine matrix by a pneumatic flow bioreactor, resulting in the synthesis of
ECM proteins was shown by Zeltinger et al. [27]. Mol et al. demonstrated that dynamically
strained leaflets reveal a more homogenous and denser cellular coverage than leaflets
exposed to pre-strain only [25]. This is in line with results, generated in our study: SC and
DC results in a confluent cell layer. In this context, numerous studies have reported the
behaviour of ECs to flow shear stress in-vitro. ECs are constantly subjected to hemodynamic
forces, including shear stresses that induce various functional changes in vascular endothe-
lium. Initially, it was found that exposure of ECs to elevated shear stresses in-vitro caused
them to align in the direction of flow [28]. In our study, after DC ECs were also orientated
into flow direction after DC, indicating the adaption to shear stress. The higher expression
of cellular adhesion molecules after DC illustrates the intensified formation of cell con-
necting molecules, due to the pulsatile conditioning process. Moreover, a higher expression
of Collagen IV, VE-Cadherin and Fibronectin was observed after DC indicating the forma-
tion of an ECM, essential for tissue and organ morphogenesis, maintenance, and recon-
struction following injury in association with constructive tissue remodeling [29]. However,
shear stress as a result of the DC provoked a higher cytokine expression compared to SC
[30]. EC are able to sense changes in the shear stress or flow forces and respond, for
instance, by expression of pro-inflammatory cytokines [31]. These cytokines and/or chemo-
kines play key roles in mediating inflammatory reactions [32]. Gerszten et al. already
concluded that cytokines are important modulators of monocyte-endothelial interactions
under flow conditions [33]. McGill et al. demonstrated that consecutive seeding of heart
valve scaffolds with FB and EC results in a less inflammatory response after DC than singly
seeding with EC [34]. Chiu et al. reported that a coculture of vascular ECs with vascular
smooth muscle cells induces the expression of ICAM-1, VCAM-1, and E-selectin genes in
ECs in the static condition, whereas the application of shear stress to ECs inhibits these
coculture-induced gene expressions [35]. Our analysis of IL-la and VCAM expression
revealed a negligible expression after SC and DC of FB and EC seeded scaffolds. These
findings are also described by McHale et al. and Murui et al,, indicate a lower risk of inflam-
matory response and arteriosclerosis [36,37]. While IL-1a and VCAM were expressed to a
lower level after DC, the expression of IL-8 increased after DC. Several studies have shown
a correlation between IL-8 expression, arteriosclerosis and coagulation which is thought to
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be caused by monocyte activation, adhesion and transmigration across the endothelial
barrier [34,38]. However, not only shear stress, but rather cell isolation from biopsies
provokes stress symptoms. For example, the process of human islet isolation triggers a
cascade of stressful events in the islets of Langerhans involving the production of
proinflammatory molecules. Two of the major pathways responsible for cellular responses
to stress, already occurs in pancreatic cells during the isolation procedure. The production
and release of IL-6, IL-8 and MCP-1, were observed days after the isolation procedure in
isolated purified islets [39]. Therefore, the next step will be long-term conditioning of our
TEHVs for a better adaption of cells to shear stress after isolation and cultivation proce-
dure and consequently to reduce inflammatory response.

Conclusions

In conclusion, we demonstrate that DC is more effective than SC in generating TEHVs.
DC supports ECM formation and homogeneity of the cellular coverage. The novel
pulsatile bioreactor provides a strong tool for dynamic pre-conditioning of TEHVs.
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