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1. Abstract

Das Ziel dieser Arbeit bestand darin, ein neues Prothesenmaterial fiir kardiovaskulare
Implantate in Form eines biohybriden Materials mit Extrazellularer Matrix (EZM) herzustellen,
indem zellbeschichtetes Polyurethan (PU) durch unterschiedliche Methoden dezellularisiert
wurde. Die Kultivierung der Fibroblasten (FB) auf PU erfolgte vorab Uber drei unterschiedlich
lange Zeitraume. Hierbei konnte eine effektive Dauer der Zellbeschichtung bestimmt werden.
AnschlieBend wurden sechs verschiedene Dezellularisierungsprotokolle (DP) mit
unterschiedlichen Komponenten an zellbeschichtetem PU parallel angewandt, um eine effiziente

Methode der Zell- und DNA-Entfernung bei Erhalt der EZM zu ermitteln.

Fir die Proliferationsevaluation wurden FB von Segmenten der V. Saphena Magna (ni=3)
isoliert und auf 9 PU Scaffolds fiir 7, 14 bzw. 21 Tage kultiviert. Durch die Evaluation mittels
Rasterelektronenmikroskopie (REM) und Immunhistochemie (IHC) erwies sich eine
Kultivierungsdauer von zehn Tagen als optimal. Fiir die Dezellularisierung wurden FB isoliert
(n2=4) und auf 28 PU Scaffolds fir zehn Tage kultiviert. Die Anwendung einzelner DP erfolgte an
verschiedenen PU Scaffolds (n3=16; 4/Zelllinie), welche anschlieRend sechs 24h Waschzyklen
mittels Phosphat-gepufferter Salzl6sung (PBS) unterzogen wurden. Die Proben wurden mittels
REM, IHC sowie Kern- (Haematoxylin; HE) und DNA-Farbung (4‘,6-Diamidino-2-phenylindole;
DAPI) ausgewertet. Unter einem Druck von 120 mmHg wurde die Wasserpermeabilidt des
dezellularisierten Materials bewertet. DP basierend auf Natriumdodecylsulfat (SDS)
dezellularisierten am effizientesten, wahrend EZM-Komponenten erhalten werden konnten. Die
Anwendung von SDS in Kombination mit Triton X-100 (TX-100) erzeugte Ergebnisse, bei denen
Proben negativ fir das fibroblastenspezifische Antigen TE-7 farbten, wahrend EZM-spezifische
Farbungen (Fibronectin, Laminin, Elastin, Kollagen | und 1V) positiv ausfielen. DAPI Farbungen
bestatigten diese Ergebnisse, da keine bis sehr wenige Zellkerne auf diesen Proben nachgewiesen
wurden. Farbungen mittels HE zeigten keine Nuklei, daflir aber eine konstante Schicht an EZM.
Im anschlieRenden Permeabilitdtstest zeigte sich eine Abnahme der Flissigkeitspermeabilitat.
Andere DP wiesen inkonstante Ergebnisse auf und fiihrten entweder zum Verlust von EZM oder

dem Verbleib von Zellen bzw. DNA. Diese Arbeit verdeutlicht, dass SDS, besonders in



Kombination mit TX-100, effektiv zellbeschichtetes Polyurethan dezellularisiert, wahrend EZM
erhalten wird. Durch die Eigenschaften des biohybriden Materials sind erste

Grundvoraussetzungen fir die zuklnftige Anwendung als kardiovaskuldre Prothese erfiillt.

2. Einleitung

2.1. Herausforderungen in der Transplantationsmedizin

Der Gedanke, pathologisches Gewebe durch gesundes zu ersetzen, stellt ein Urkonzept der
chirurgischen Therapie dar und hat bis heute eine groBe Bedeutung fir die Medizin. Einer
Legende zu Folge, welche sich im dritten Jahrhundert nach Christus ereignete, transplantierten
die heiligen Zwillinge und Arzte St. Kosmas und St. Damian, das Bein eines verstorbenen Mannes,
um das verfaulte Bein eines anderen zu ersetzen (siehe Abb. 1). Ahnliche Versuche, wie die der
Briider Kosmas und Damian, wurden Uber die folgenden Jahrhunderte dokumentiert. Deren
Auswertungen skizzieren wissenschaftliche Errungenschaften fir die Wissenschaft der

Transplantationsmedizin [1-3].

Meilensteine setzte z.B. der schottische Chirurg und Zahnarzt John
Hunter im 18. Jahrhundert, indem er Zdhne transplantierte. Mit
finanziellem Anreiz motivierte er junge Zahnspender zu Zahnextraktionen,
um den Zahnapparat anderer aufzuwerten. Seine Beobachtungen
resimierten in der wertvollen Erkenntnis, dass Empfdangersiten
Regenerationskapazitdten besitzen, um frisch implantiertes Material zu

adoptieren. Die Kiirze der Zeit, in der explantiertes Gewebe neu

implantiert wird, sei ebenso erfolgsbestimmend. Wenige Zeit spéter
Abbildung 1: Kosmas

und Damian ©Offenbarte das Prozedere zahlreiche Risiken: Dazu zdhlte in erster Linie

transplantieren dem  gie hohe Gefahr der Mitiibertragung von Infektionen, deren Konsequenz

verletzten Soldaten
oft der Tod war [4]. Skepsis gegeniiber der Implantation korperfremden

Justinian ein allogenes
Bein.” Materials der gleichen Spezies (=allogene Transplantation) duBerte der
Physiologe Paul Bert Ende des 19ten Jahrhunderts. Dieser beobachtete, dass ein Transplantat in

Abhangigkeit des Spenders in unterschiedlichem Ausmal abgestoRen werde. Bert machte dafiir



das Fehlen eines nativen Milieus fiir das Transplantat dafir verantwortlich [5]. Im selben
Zusammenhang formulierte Gaspare Tagliacozzi, Chirurg und Anatom aus Bologna, dass der

singuldre Charakter eines Individuums Transplantationen an einer anderen Person erschwert [6].

Diesen singuldren Charakter auf wissenschaftlicher Ebene aufzuschlisseln begann im 20.
Jahrhundert. 1900 beschrieb Karl Landsteiner das Blutgruppensystem (A-B-0), woraufhin meist
kompatible Bluttransfusionen durchfiihrbar waren [7]. In Bezug auf allogene
Gewebetransplantation veroffentlichten 1943 Peter Brian Medawar und Thomas Gibson die
Arbeit The fate of skin homografts in man. Darin wurde nachgewiesen, dass der Erfolg von
Transplantationen auf immunologischen Prinzipien beruhte [8]. Wenige Jahre spater
konkretisierte sich diese Annahme durch die Entdeckung des HLA-Systems (Human Leukocyte
Antigen-System), welches dem Immunsystem anhand von spezifisch-vererbbaren Merkmalen die
Unterscheidung zwischen Fremd- und Eigengewebe erlaubt [9]. Erst die Entwicklung der
Immunsuppressiva und intensivmedizinischen Beatmungstechniken, deren Anwendung der
Unterdrickung von AbstoBungsreaktionen und Stabilisation komatoser Zustdande dient,
ermoglichten allogene Organtransplantationen im klinischen Alltag. Auch wenn Leber, Herz- und
Nierentransplantationen heute lebenserhaltende Therapiekonzepte darstellen konnen, ist deren
Durchflihrung von zahlreichen Nachteilen behaftet. Ein fundamentales Problem ist die begrenzte
Verfugbarkeit an Transplantatmaterial bzw. Transplantaten (siehe Abb.4) [10]. Wenn vorhanden,
muss dieses zusatzlich Empfangerkompatibel und in physiologisch gutem Zustand sein. Im
Vordergrund steht das Risiko einer immunologischen AbstoBungsreaktion. Dabei kann allogenes
Material sowohl von Seiten des Empfangers (Host vs. Graft) als auch des Spenders ausgehen
(Graft vs. Host) [11, 12]. Limitierende Auswirkungen hat, neben dem Allgemeinzustand des
Empfangers, das weitreichende Komplikationsspektrum der oftmals unumganglichen
Immunsuppression. Durch die nephro-, neuro-, hepato- und myelotoxischen Eigenschaften vieler
Immunsuppressiva entstehen zahlreiche Risiken, z.B. die einer Panzytopenie, die Entwicklung
von Malignomen und Nicht-Melanomen, sowie die Reaktivierung einer latenten Tuberkulose
[13]. Hinzu kommt das Fehlen von allogenen Transplantaten in der Akutsituation. Anders als bei
autologen Transplantationen (kdrpereigenes Gewebe), muss Fremdgewebe ggf. erst isoliert,
modifiziert oder transportiert werden. Neben der direkten Verfligbarkeit bietet die Abwesenheit
von immunogenen Komplikationen erfolgsversprechende Umstinde bei der Verwendung

korpereigener Strukturen [14]. Die Autotransplantation findet heute in zahlreichen Gebieten



seine Anwendung: z.B. bei Spalthauttransplantationen, Lappen- und Sehnenersatzplastiken,
Haarwurzelverpflanzungen und aortocoronaren Venen-bypdssen (siehe Abb. 2) [15-17]. In
letzterem Fall wird jedoch deutlich, warum die Zukunft auf neue Materialquellen angewiesen ist,
um derzeitige Hindernisse zu Uberwinden: Die Atherosklerose schadigt als progressive
systemische Erkrankungen nicht nur Koronarien, sondern gleichermalRen groRRere Gefalle (wie

die V. Saphena Magna oder A. thoracica interna). Besteht die Indikation zur Bypass-OP, sind

Abbildung 3: Beispiele einer Graft-versus-Host

Reaktion. Pddiatrischer Patient mit

Hautmanifestation einer akuten Graft-versus-
Abbildung 2: Priparation einer Vena saphena host-Krankheit (GVHD) trotz HLA

magna in-situ , um sie anschliefend als Ubereinstimmung des Spenders und
autologen aortocoronaren Venenbeipass zu prophylaktischer Immunsuppression (A).
verwenden. Venensegmente dieser Patienten Chronische GVHD in Form von groffldchigen
dienten als Quelle fiir Fibroblasten in unserer Erosionen nach allogener

Versuchsreihe.? Stammezelltransplatantion (B).?

|

Active heart waiting list (at year-end) in All ET, by year, by country

2007 | 2008 | 2008 | 2010 | 2011 | 2012 | 2013 | 2014 | 2015 | 2016
Austria 52 59 | 66| 74 67| 76| 84| 57| 52| 55

Belgium | 4| 58| o7 59| 76| 95| e8| 8| 17

Croatia 12 12 14 11 21 21 2 4] 24| 4

Germany 230 | 873 | o74 | o981 | 1039 | 1012 | o020 | ss8| 7o0| 725

Hungary 6 38 34 41 48

Netherlands 47 54| 60| 67 57 64 | o4 ot | 102 | 101

Siovenia 30 17 19| 26 34 32 30| 21 T

Total patients | 1014 | 1064 | 1191 | 1226 | 1277 | 1287 | 1283 | 1164 | 70 | 1130

Abbildung 4: Tabellarische Ubersicht von Patienten im europdischen Raum, welche auf ein
Spenderherz zum Jahresende warteten.*



Chirurgen auf die Verwendung bereits geschadigter autologer Transplantate angewiesen. Im
Falle von Bypass-OPs an grofReren Arterien, z.B. im Stromgebiet der A. Femoralis, stehen
zusatzlich prothetische oder biologische Ersatzprothesen zur Verfligung. Letztere weisen im
Vergleich zu autologem Gewebe jedoch schlechtere Langzeitergebnisse auf [18, 19]. Zum einen
sollen zukiinftige alternative Prothesen nicht der Ressourcenknappheit und dem hohem Kosten-
oder Schmerzaufwand unterliegen. Zum anderen sollten sie der Leistung autologer Transplantate
entsprechen, indem sie z.B. kein Risiko einer zellvermittelten Immunreaktion oder das eines
vorzeitigen Materialversagens tragen. Sich diesen Herausforderungen annehmend formte sich
wihrend der letzten drei Dekaden ein interdisziplindres Forschungsfeld, in welchem Arzte,
Ingenieure und weitere Wissenschaftler mit kombinierten Methoden die Konstruktion

biologischen Gewebes beabsichtigen. Dies hat den Namen: Tissue Engineering (TE) [20].

2.2. Tissue Engineering

TE bezeichnet die Idee der Geweberekonstruktion bzw. Gewebezlichtung in-vitro und dient
als Uberbegriff fiir die kiinstliche Herstellung biologischer Gewebe. Durch die Herstellung
biologischen Gewebes unter Miteinbezug kérpereigener Regenerationskapazitaten versucht TE
sich Uber diese bestehenden Grenzen in der Transplantationsmedizin hinweg zu setzen. Im
Vordergrund steht die Herstellung biologischen Materials, welches komplexe
Interaktionsprozesse mit dem Empfangersitus induziert, um im Zeitverlauf zu kérpereigenem
Material zu avancieren. Ungleich einer statischen Ersatzprothese, besitzt durch TE hergestelltes
Gewebe Umbau- und Regenerationspotenzial in-situ. Dies erweitert das klassische Verstandnis

einer statischen Prothese um eine biodynamische Komponente [21].

Abbildung 6: Eine durch Tissue Engineering
hergestellte Geféif3prothese.®

Abbildung 5: Skizze zur Nasenrekonstruktion

mittels autologem Gewebe durch
Tagliacozzi.®



Zu welchem Zeitpunkt Methoden des TE erstmalig ihre Anwendung fanden ist umstritten.
Einige Quellen verweisen zurlick bis in das 16.te Jahrhundert. Hier beschrieb Gasparo Tagliacozzi
die Methode einer Nasenrekonstruktion durch die Modulation des Unterarmes (siehe Abb. 5)
[22]. Andere verweisen auf eine Publikation aus dem Jahre 1933, welche das Implantieren von
Zellen in das Abdomen eines Schweins dokumentiert. Der Begriff TE formte sich jedoch erst in
den 80er Jahren in den USA. Experten aus den Feldern der Regenerativen- und
Transplantationsmedizin  diskutierten im Rahmen einer Konferenz {iber zukinftige
Therapiemoglichkeiten von korperlich behinderten Patienten. Bis zu diesem Zeitpunkt wurde das
Ersetzen von Organen und die Kultivierung von Zellmaterial als zwei getrennte
Forschungsansatze betrachtet. Im Zuge der Diskussion formte sich der Konsens, beide Ideen zu
kombinieren. Somit erweiterte sich der Horizont an moglichen Therapieoptionen, in dessen

Mittelpunkt der Begriff Tissue Engineering stand [23].

Aus dem Englischen lautet die libersetzte Definition: Ein interdisziplindres Feld welches die
Prinzipien der Ingenieurs- und Lebenswissenschaften zugunsten der Herstellung biologischer
Ersatzimplantate, mit der Funktion Gewebe wiederherzustellen, aufrechterhalten oder zu
verbessern, einsetzt [21]. Um diesen hohen Erwartungen gerecht zu werden, mdissen
Anforderungen bzw. Qualitatskriterien fur kiinstlich hergestelltes Gewebe formuliert werden. Im
folgenden Kapitel werden drei wichtige Kriterien vorgestellt. Es ist sehr wichtig, hierbei zu
beachten, dass diese Kriterien individuelle Anforderungen darstellen, welche z.B. durch

Zielfunktion- und Ort in-situ variieren konnen.

2.3.  Anforderungen an tissue engineertes Gewebe

Damit eine Prothese langfristig ihre Zielfunktion aufrechterhalten kann, bestehen
Anforderungen an ihre Biokompabilitat. Tissue engineertes Gewebe besitzt, anders als z.B.
Herzschrittmacher oder Knieprothesen, bioaktive Substrate welche mit dem Empfangersitus auf
molekularer und/oder zelluldrer Ebene in Kontakt treten. Diese kleiden meist die Oberflache,
bzw. die direkt mit dem Empfdangersitus in Kontakt tretende Flache aus. Das kdnnen
(korperfremde) Zellen sein, oder zumindest eine von Zellen produzierte Matrix, EZM. Die
Biokompabilitdt solcher Substrate bzw. der EZM bewertet deren Fahigkeit,

Regenerationsprozesse in-situ zu initiieren bzw. zu optimieren, ohne dabei schadigende Wirkung



auf lokaler oder systemischer Ebene zu erzeugen [24]. Obwohl zahlreiche Begriffsdefinitionen
der Biokompabilitat existieren, konnte sich die Wissenschaft bisher auf keine allgemeingiiltige
einigen [25-27]. Gemeinsamer Konsens besteht jedoch in der Voraussetzung, dass implantiertes
Material komplikationslos im Empfangersitus langfristig iberdauern soll, ohne dabei z.B. eine
Immunreaktion zu Lasten der Prothesenfunktion auszuldsen [28, 29]. Andere Definitionen
priorisieren das Auslésen einer addaquaten Empfangerreaktion abhangig von den physiologischen

Anforderungen der Implantatstelle [30, 31].

Ahnliches Prinzip gilt fir synthetische Bestandteile einer Prothese, welche im TE oft als
Tragermaterial fur bioaktive Substanzen dienen: das sogenannte backbone bzw. Rickgrat
(Scaffold). Dessen Zusammensetzung und Abbauprodukte sollte toxische bzw. schadigende
Komponenten vermeiden [32]. Zur Veranschaulichung dient das Beispiel einer GefdaRprothese,
welche als kavopulmondrer Conduit Patienten mit nur einem Ventrikel implantiert wurde. Das
Rickgrat bestand aus biologisch abbaubaren Polyglykolsduren. Deren Oberfliche wurde mit
autologen Stammzellen beschichtet [33]. Die Intention bestand darin, die Stammzellen zu
Endothelzellen und FB in-vivo zu differenzieren, sodass eine native vaskuldre (Mikro-) Anatomie
entsteht. Voraussetzung fiir diesen Prozess sind molekulare Interaktionsmuster zwischen Situs
und Zellen, deren Details bis heute noch aufzuschlisseln sind [34]. Durch den Einsatz biologisch
abbaubarer Polymere besteht das langfristige Ziel, nur kérpereigenes Gewebe in-situ zu belassen

[35].

Ein weiteres Kriterium ist die mechanische Durabilitdt bzw. Stabilitat des Materials. Durch TE
hergestellte Prothesen sind physiologischen Druckbelastungen ausgesetzt. Diesen Belastungen
muss nicht nur standgehalten werden, viel mehr muss die adaptive Fahigkeit vorhanden sein,
variablen Stressstimuli gerecht zu werden [36]. Dabei spielt die Implantatstelle eine wesentliche
Rolle: Sie definiert ein individuelles Stressmuster, welches die Prothese bewaltigen muss. In
Bezug auf kardiovaskuldre Prothesen dient folgendes Beispiel der Veranschaulichung: Mittels TE
hergestellte Herzklappen (tissue engineered heart valve; TEHV) missen einerseits der
Druckbelastung wahrend der systolischen Auswurfphase als auch der Druckdifferenz in der
Diastole standhalten, ohne dabei Materialschaden zu erleiden. Gleichzeitig sollen die
Klappensegel das adidquate Offnen und SchlieRen der Klappe ermoglichen, also relative

Klappeninsuffizienz- und Stenose vermeiden, um Uber Jahre die Zielfunktion aufrechterhalten zu



konnen [37]. Im Vergleich hierzu besteht die Herausforderung einer Gefallprothese eher darin,
genligend Elastizitdat aufzuweisen um die Windkesselfunktion der arteriellen Strombahn
imitieren zu konnen [38]. Je nach Bauweise bzw. Architektur der Prothese haben festere
Bestandteile, wie z.B. das Riickgrat, hoheren Einfluss auf das mechanische Verhalten, sodass

diese eine Schlisselrolle beziglich der Stabilitat einnehmen.

Neben dem Anwendungserfolg in-situ, welcher

in erster Linie von der Biokompabilitdt, dem

Biokompabilitat

mechanischen Profil und dessen Wechselwirkung
konstituiert wird, hat die zeitnahe Verfligbarkeit und
ein effektiver Herstellungsprozess der Prothese im
klinischen Alltag eine wichtige Rolle [39, 40]. Bei dem

Mechanische Klinische Beispiel des kavopulmondren Conduits werden

Figenschaften Verfugbarkeit autologe Zellpopulationen verwendet, da sie das

geringste Risiko einer Immunreaktion tragen.

Konsequenz dessen st die gezielte und

Abbildung 7: Anforderungen an tissue . - . -
. . o patientenspezifische Isolation und Kultivierung von
engineerte Prothesen. Die drei Kriterien sind

Uberbegriffe und haben je nach Kategorie Zellen. Diese ist zeitintensiv und im Einzelfall nicht

der Prothese unterschiedlichen Einfluss vorhersehbar, weswegen solch einem

aufeinander.

Produktionsansatz z.B. im Akutfall wenig Bedeutung
zukommt. Fir die klinische Routine ist die Prothese im Idealfall als ,,off-the-shelf” Prothese sofort
vorhanden, da keine patientenspezifischen Modifikationen unternommen werden missen [41].
Zusammenfassend entsteht eine Wechselwirkung von Anforderungskriterien: Biokompabilitat,
mechanisches Profil und klinische Verfligbarkeit (siehe Abb.7). Diese werden von der Architektur
bzw. Bauweise bestimmt. Implantate aus dem kardiovaskuldaren TE kénnen in zwei Subtypen
unterteilt werden: Hybrid- und non-Hybrid Prothesen. Non-Hybrid Typen bestehen entweder aus
biologischen oder synthetischen Bestandteilen, wahrend Hybride aus einer Kombination beider
Elemente bestehen. Beide Entwicklungsansatze sind heute Gegenstand aktueller Forschung um

der geringen Verfigbarkeit bzw. mangelnden Leistung kardiovaskulédrer Prothesen entgegen zu

wirken.
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2.4. Non-Hybrid Prothesen

Diese Prothesen konnen in biologische und synthetische Subtypen unterteilt werden.
Biologische Implantate sind stets das Resultat einer Zellproduktion. Im Mittelpunkt steht dabei
die Extrazelluldare Matrix (EZM), ein Konglomerat an Makromolekilen welches von Zellen
synthetisiert wird und diese umgibt [42]. Sie ist essentieller Bestandteil tissue engineerter
Prothesen, da sie durch ihre dynamischen Wechselwirkungen mit umliegenden Strukturen
Adhasions-, Proliferations- und Differenzierungsprozesse induziert. 1986 kreierten Weinberg und
Bell ein Hydrogel fiir die Herstellung einer GefdlRprothese (tissue engineered vascular graft;
TEVG), dessen Hauptbestandteil EZM war [43]. Seit 1990 wird das Gel auch verwendet, um
detaillierte Einsicht in myokardiale Kontraktionsmuster und der zugrunde liegenden
Elektrophysiologie zu gewinnen [44]. Einzelne Bestandteile der Matrix, wie z.B. Fibrin, wurden
verwendet um in Form eines Gels mesenchymale Stammzellen auf Infarktregionen des Myokards
eines Schweins zu applizieren. Selbiges Gel wurde verwendet, um elastische TEVG vom
kleinkalibrigen Typ zu produzieren [45, 46]. Nachteile der Gelformen sind die mangelhafte
mechanische Stabilitat und physikalische Compliance. Diese wurden zwar tiber die letzten Jahre
optimiert, stellen aber in vielen Anwendungsbereichen limitierende Faktoren dar [47]. Um dem
zu kontern, kommt der Verwendung von allogenem und xenogenem Gewebe eine groRe
Bedeutung zu. Letzteres ist in grofem Umfang vorhanden und findet Einsatz in der klinischen
Routine, wird im Kontext von TE jedoch durch seine immunologischen Eigenschaften fir den

Empfangersitus kontrovers diskutiert.

Als Beispiel dient die Diskussion um das Disaccharid a-Gal. Es ist als Oberflachenmolekil von
Zellen vieler Spezies vorhanden. Menschen und Altweltaffen sind dabei die einzige Ausnahme,
sie bilden a-Gal-Antikorper [48, 49]. Im klinischen Alltag verwendete Prothesen xenogenen
Ursprungs, wie z.B. Herzklappen oder Kreuzbander, enthalten das Epitop und zeigen dennoch
selten Komplikationen, welche auf a-Gal zurick zu fihren sind. Grund hierflr ist die
vorangegangene Fixierung des Materials in Glutaraldehyd. Dieser Prozess verursacht u.a. die
Quervernetzung von Kollagenen, wodurch im Falle von a-Gal Antigene zugunsten des
immunologischen Risikos maskiert werden [50, 51]. Zudem kénnen akute AbstoRungsreaktionen
auch durch ,nicht-Gal“ Antigene ausgeldst werden [52, 53]. Die in-vivo Synergraft Studie liefert

weitere Befunde: Hierbei wurden kryokonservierte und dezellularisierte Herzklappen von
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Schweinen als Ersatz flir Pulmonalklappen péadiatrischen Patienten implantiert (tissue
engineered heart valve; TEHV). Drei der Patienten verstarben innerhalb des ersten
postoperativen Jahres auf Grund fortschreitender Degeneration bzw. Ruptur der Prothesen,
wahrend die vierte Prothese prophylaktisch frihzeitig entfernt wurde. Anschliefende
histologische Untersuchungen der Prothesen zeigten ausgepragte Entziindungsreaktionen in
unterschiedlichen Stadien. Native Proben der Synergraft Prothesen wiesen zudem eine
unvollstandige Dezellularisierung auf. Neben der Anwesenheit von Zellen vermuteten erste
Schlussfolgerungen die Prasenz xenogener EZM als Ausloser fiir die Entziindungsprozesse [54].
Darauffolgende Publikationen wiesen das Epitop (a-Gal) in den Prothesen nach und erwdhnten

dessen Mitverantwortung fir die inflammatorische Reaktion der Empfangersiten [55].
Abbildung 8: Vereinfachtes Beispiel

' einer non-hybrid TEHV anhand einer
dezellularisierten xenogenen

Aortenklappe. Organe bzw.

1 explantieren o Organstrukturen werden entnommen,
isolieren 1 in-vitro dezellularisiert und
anschliefSend Patienten implantiert.
< . Zusdtzlich kénnen autologe

P Zellpopulationen isoliert und in-vitro

kultiviert werden, um anschliefSend
kultivieren l dezellularisiertes Gewebe vor

l dezallilarisiaren Implantation zu beschichten.
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Das Beispiel verdeutlicht, dass der Wahl des zu dezellularisierenden Ausgangsmaterials eine
wichtige Rolle zukommt. Je nach Art (biologisch oder synthetisch) und Herkunft des Materials
(allogen vs. xenogen) konnen immunologische Risiken fiir den Empfianger der Prothese
entstehen. Um diese Risiken weiterhin zu minimieren, sind effektive Dezellularisierungsprozesse
erforderlich. Eine effektive Dezellularisierung wird dadurch definiert, dass durch diesen Prozess
Zellen und ihre Bestandteile (z.B. DNA) entfernt werden, ohne dabei die EZM und mechanische
Eigenschaften des Materials zu verdandern. Hierflir existieren zahlreiche Ansatze: Dazu zahlt u.a.
die Anwendung von Detergenzien (z.B. Desoxycholsdure oder Natriumdodecylsulfat) und
enzymatischen Losungen. O’brien und Dohmen et al. verwendeten Detergenzien um xenogene
Herzklappen zu dezellularisieren, um sie anschlieRend Schweinen bzw. Menschen zu
implantieren (Abbildung 8 skizziert den Herstellungsprozess einer TEHV) [56, 57]. Matheny et. al.
dezellularisierten intestinale Submukosa um die Pulmonalklappe in Schweinen zu ersetzen [58].
Komplikationen dieser Klappen entstanden primar durch eine unzureichende Dezellularisierung.
Dies begiinstigt Entziindungsprozesse in-vivo, wodurch die native EZM durch fibrése Strukturen
ersetzt wurde. Daraus wird deutlich, dass durch Dezellularisierung ein breites Anwendungsgebiet

flr xenogenes Material geschaffen wird.

Flr vaskuldre Prothesen vom mittleren Durchmesser (drei bis sechs mm) stellen GefaRe von
Schweinen und Hunden ein grolles Reservoir an Ausgangsmaterial dar [59]. GrofRe Bedeutung
kommt auch dezellularisierter intestinaler Submucosa von Schweinen zu, da diese seit 20 Jahren
in verschiedenen kardiovaskularen Prothesen zum Einsatz kommt [60]. In weiteren Schritten
bietet sich die Option, dezellularisiertes Material mit autologen Zellen des Empfangers zu
besiedeln. Quint et al. verwendeten konservierte glatte Muskelzellen von Schweinen um in-vitro
Gefdlle zu konstruieren. Dieses Gewebe wurde zundchst mit verschiedenen Detergenzien
dezellularisiert. AnschlieBend konnte das Lumen mit autologen Zellen (Endothelzellen oder
deren Progenitorzellen) des Empfiangers besiedelt werden, sodass die Prothese in Bezug auf den
Empfangersitus allogene Eigenschaften besall und als Karotidenersatz implantiert wurde. Als
Ergebnis blieben alle Lumina fiir 30 Tage frei von Verschlissen, erst dann okkludierten manche
Prothesen auf Grund von neointimalen Hyperplasien [61]. Desweiteren existiert die Moglichkeit,
Gewebe in-vitro mittels konservierter Zellen zu konstruieren. Dieses wird dezellularisiert, um es
anschlieend in-vitro oder in-vivo mit autologen Zellen zu besiedeln. Durch diesen

Versuchsansatz kann womoglich das immunologische Risiko der Prothese reduziert werden.
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Dabei muss erwahnt werden, dass fiir die autologe Zellisolation- und Kultivierung ein kosten- und

zeitintensiver Prozess erforderlich ist.

Rein Synthetische Prothesen vervollstandigen die Liste der non-hybriden Materialien und
haben grofRen Einfluss auf die aktuellen Moglichkeiten im TE (siehe Tabelle 1). Synthetische
Ersatzprothesen fir BlutgefalRe fanden erstmals 1954 ihre klinische Anwendung. Patienten mit
symptomatischem Bauchaortenaneurysma erhielten Prothesen aus Vinyon-N, welches aus
synthetischem Polyvinylchlorid besteht [62]. Nachfolger dieses Prototyps heiflen Dacron®
(Polyethylenterephthalate) und Gore-Tex® (Polytetrafluorethylen) welche den groRen Vorteil
hatten, bei Bedarf sofort verfligbar zu sein. Sie sind heute Bestandteil vieler Prothesen. lhr
Nachteil besteht darin, dass ihre Funktionalitdt bei kleiner werdendem GefdaRdurchmesser
abnimmt. Grund hierfir ist das vom Durchmesser abhangige Auftreten von thrombotischen
Verschlissen [18, 19]. Bedeutender Vorteil der synthetischen Materialien ist jedoch deren
Hierdurch lasst sich das Problem der

zuverldssige Produktion und Verfligbarkeit.

Spenderabhangigkeit vermeiden, wahrend gleichzeitig Struktureigenschaften des Produktes

@ | Muskelzellen, F
Dacron EC, glatte Mus .e zellen, F8 In vitro Erster Bericht einer TEVG [43])
(Schwein)
PGA EC, glatte Muskelzellen, FB Pulmonalarterie Er;ter Bericht eines X [64]
(Schaf) (Schaf) resorbierbaren backbones in
einer TEVG
I Itivi in vi
PGA glatte Muskelzellen, In vitro Kultivierung, in vivo Erste in vitro Beschichtung (65]
Endothelzellen, FB Anwendung als A. Saphena durch pulsatilen Bi Kt
(Schaf) (Schwein) urch pulsatilen Bioreaktor
. In vitro Kultivierung, in vivo
PGA /P (CL/LA) Autologe menschllche Zellen Anwendung als Erster Bericht einer [66]
aus peripheren Venen . -
Pulmonalarterie klinischen Anwendung
(Mensch)
(Mensch)
Autologe In vivo als extrakardialer Erste klinische Anwendung
PGA/P(CL/LA) Knochenmarksstammzellen kavopulmonérer Conduit mit Langzeitergebnissen (33]
(Mensch) (Mensch)
|
e ARt Ao
PGA Allogene glatte Muskelzellen Anwendung als g [39]

(Mensch)

Arteriovendser Shunt in
Pavianen

Dezellularisierung mit guter
Durchgéngigkeit ohne
Immunreaktion

Tabelle 1: Schematischer Uberblick von hybriden TEVG basierend auf verschiedenen synthetischen
Ruckgrate. Abkirzungen: PGA = polyglykolische Sdure; P (CL/LA) = Polymilchsaure und Polycaprolacton.
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moduliert werden kénnen [63]. Aus diesen Griinden kommt dem Einsatz von Polymeren wie PU,

Polyglycerol sebacate (PGS) oder Poly (lactat-co-glykol, PGLA) im TE eine hohe Bedeutung zu.
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Abbildung 9: Synthetisches Polyurethan. REM Aufnahmen in 500x (A) und 5000x-facher (B)
VergrolRerung. C zeigt ein makroskopisches Bild.

Polyurethan-basierte Materialien sind bereits Bestandteil kardiovaskuldrer Prothesen und
wurden auch in dieser Versuchsreihe verwendet [67]. (Abbildung 9 zeigt REM Aufnahmen des
Materials.) Die Herstellung erfolgte durch das Elektrospinnen, welches neben dem blow spinning
zu den neueren Herstellungsmethoden gehort. Beim Elektrospinnen werden aus
Polymerlosungen durch ein elektrisches Feld Nano- oder Mikrofasern erzeugt. Die Methode gilt
als besonders kosteneffizient, gut steuerbar und erlaubt Einfluss auf die mechanischen
Eigenschaften als auch auf die Mikro- und Makroarchitektur des PU zu nehmen. Hierdurch lassen
sich wichtige Charakteristika wie Orientierung, GréRe der Fasern, PorengroRe- und Geometrie,
Porositat, und Oberflachenstruktur fir individuelle Zwecke anpassen [68]. Desweiteren kdnnen
mechanische Eigenschaften wie z.B. die Elastizitdt des Materials sowie das Vorhandensein von
Adhdsionskomplexen und somit auch die Dynamik molekularer Signalwege innerhalb eines
Zellverbandes beeinflussen. So kann das Verhalten ausgereifter Zellen, als auch der
Differenzierungsweg von Stammzellen beeinflusst werden [69-71]. Beispielsweise wurden
mesenchymale Stammzellen je nach Elastizitat des Grundmaterials entweder zu myogenen oder
osteogenen Vorlauferzellen ausdifferenziert [72]. Auch das Verhalten von Kardiomyozyten kann

beeinflusst werden: Ein hartes Riickgrat, welches den mechanischen Eigenschaften einer
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fibrotischen Narbe entspricht, filhrte zur Uberbeanspruchung der Zellen, wodurch sie ihre
Kontraktion einstellten. Herzadhnliches, elastisches Material hingegen gewahrte die
kontinuierliche Kontraktilitdt der Kardiomyozyten [73]. Darliber hinaus kann die GréRe und
Oberflachenarchitektur synthetischer Fasern die Orientierung und Ausrichtung von Zellen
modulieren [74-76]. Aus diesem Grund konzentrieren sich Studien auf den Nutzen
mechanosensitiver Eigenschaften, als auch auf die Faserarchitektur von synthetischem

Grundmaterial und deren Einfluss auf das Zellverhalten [77][78].

Trotz dieser Fortschritte bleibt zu beachten, dass z.B. beim Ersatz kleinkalibriger GefaRe (d <
6 mm) synthetische Oberflichen in-vivo eine friihzeitige Thrombosierung des Lumens
begiinstigen kénnen [19]. Zudem kann bei Fehlen von Bindungsproteinen die zelluldre Adhéasion
erschwert werden, wahrend im Langzeitverlauf neointimale Hyperplasien entstehen konnen. TE
hat die Absicht, Nachteile der synthetischen Materialien zu minimieren, um von dessen Vorteilen
zu profitieren. Daraus entsteht die Idee, synthetische und biologische Komponenten als Prothese

zu kombinieren; die Hybrid-Prothesen.

2.5. Hybridprothesen

Eine Moglichkeit Hybridprothesen zu erschaffen besteht z.B. darin, die luminale Oberflache
des synthetisches Riickgrats in-vitro mit autologen Zellpopulationen zu besiedeln, da diese in-
vivo der Thrombosierung entgegen wirken kénnen [18]. Andere beschichteten synthetische
Oberflachen mit Glykosaminoglykanen, Fibronectin oder Antibiotika zugunsten der
Biokompabilitdt. Um dies zu ermdglichen, gibt es Voraussetzungen: Zum Beispiel der gezielte
Umgang mit Zellkulturen. Diese missen isoliert, kultiviert, auf Oberflachen beschichtet und
kultiviert werden konnen. Chemische Liganden (z.B. Arg-Gly-Asp Sequenzen) kdnnen den
Beschichtungsprozess erleichtern, sodass Zellen mit dem Riickgrat interagieren. Davon sind umso
mehr vorhanden, desto groRer die zu besiedelnde Oberflache des Riickgrats ist, die sogenannte
(specific surface area, SSA). Dem gegeniiber steht eine dritte Notwendigkeit, die PorengroRe
(mean pore size, MPS): Zellen miissen das Material durchwandern kénnen, genauso wie
Molekile uneingeschrankt in die Tiefe penetrieren missen um den Stoffaustausch zu

gewadhrleisten. Daraus folgt: Je groBer die MPS, desto kleiner die SSA, desto kleiner die
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Ligandendichte [79, 80]. Die MPS eines hybriden scaffolds wird demnach durch Art des Riickgrats,
dem Zelltyp und der Zielfunktion beeinflusst [81, 82]. Der synthetische Anteil hybrider Scaffolds
kann weiterhin in resorbierbare und nicht-resorbierbare scaffolds unterteilt werden. Letztere
degradieren im Laufe der Zeit in-vivo um von neuem Gewebe ersetzt zu werden [83—85]. Oft
verwendete Polymere sind Polyglycolsdure (PGA), Polymilchsare (PLA) und Polycaprolacton
(PCL). Diese degradieren unterschiedlich schnell. Ein Polymer, welches anders als PGA, PLA etc.,
exklusiv fir den Einsatz im TE konzipiert wurde, ist die Phosphoglycerinsdure (PGS) [86].

(Abbildung 10 zeigt ein vereinfachtes Schema fiir den Herstellungsansatz hybrider Prothesen.)

Abbildung 10:
Vereinfachtes Prinzip einer
Hybridprothese. Zellmaterial
kann aus allogenen
Spendern isoliert und in
vitro kultiviert werden. Das
- synthetische Material bzw.
l und kultivieren Rickgrat wird mit den
Zellkulturen beschichtet und
diese ein weiteres Mal
kultiviert, sodass EZM auf
dem Material produziert
wird. AnschlieBend werden
l beschichten A die Proben dezellularisiert,

sodass nur EZM auf dem fir

den Patienten bestimmten
Material zuriick bleibt.

implantieren

l kultivieren

>

dezellularisieren
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2.6. Extrazelluldre Matrix und Dezellularisierung

Eine Vielzahl der durch TE hergestellten kardiovaskuldaren Prothesen, sowohl hybride als auch
nicht hybride, entfalten ihr Potenzial durch die Anwesenheit bzw. den Nutzen einer EZM. Folgt
man dem Entwurf der Natur, stellt die EZM die bestmogliche Umgebung fiir Zellverbande dar,
sodass diese ihre physiologische Funktion erfiillen kénnen [34]. Sie ist Allgegenwartig, umfasst
fast jedes Gewebe und leitet die Kommunikation der Zellen mit ihrer Umgebung. Durch
Signalkaskaden erlaubt sie einen direkten Einfluss auf die Zelladhasion, -migration, -proliferation
und -differenzierung [87]. Sie ist weniger statisch, sondern ermdoglicht die biodynamischen
Interaktionen eines  Gewebes, sodass Fibrosierungs-, Disseminierungs-, und
Wundheilungsprozesse stattfinden konnen (siehe Abb. 11). Ein komplikationsloser Ablauf dieser
Prozesse ist flr das TE einer Prothese von zentraler Bedeutung. Grundsatzlich besteht die EZM
aus zwei Bestandteilen: Der Grundsubstanz und den Fasern. Die Grundsubstanz bildet den
ungeformten Teil und beinhaltet Glykosaminoglykane (GAG), Proteoglykane und
Adhasionsproteine wie Integrin und Fibronectin. Sie bilden eine Schnittstelle zwischen Matrix
und Zellrezeptoren um Umbauprozesse im Gewebe zu ermdoglichen. GAG und Proteoglykane
binden als Polysaccharide, je nach Vorhandensein, unterschiedliche Mengen Botenstoffe und
Wasser. Durch die variable hydrophile Eigenschaft besitzt die Grundsubstanz Einfluss auf die
Gewebekonsistenz [88]. Der Anteil an Grundsubstanz kann, je nach physikalischen
Anforderungen an das Gewebe, unterschiedlich groR sein und sich anpassen. Diese
Anpassungsvorgange erfordern einerseits die Registrierung von Stressstimuli und andererseits
deren Ubertragung bzw. Translation auf Zellverbinde. Integrine und Fibronectine nehmen dabei
eine Schlisselrolle ein, da sie physikalische Stimuli aus der Umgebung fiir Zellen lbersetzen,

indem sie intrazelluldare Signalkaskaden initiieren [89, 90]. Hierdurch haben Zellen die

- Proliferati@

Abbildung 11:
Rasterelektronenmikroskopische
Aufnahme von Kollagenfibrillen der
EZM.
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Moglichkeit, auf eine veranderte Umgebung zu reagieren und Umbauprozesse in Gang zu setzen.
Das Zusammenspiel von Zellen und umgebender EZM wird deutlicher, betrachtet man den
Einfluss verschiedener Matrixkompositionen auf einen identischen Zelltyp: Pluripotente,
embryogene Stammzellen, umgeben von einer kollagenreichen Matrix kénnen als solche
erhalten werden, wohingegen das mehrheitliche Vorhandensein von Laminin oder Fibronectin
die Zelldifferenzierung induziert [87, 91]. Zudem kdnnen verschiedene Subtypen Laminins sogar
den Differenzierungsweg beeinflussen: Unter Anwesenheit von Laminin-111 erfolgt eine
neuronale Differenzierung, wahrend Laminin-322 eine osteogene Stammzelldifferenzierung
induziert [92]. Proteine der Grundsubstanz binden zusatzlich Botenstoffe und
Wachstumsfaktoren wie FGF (fibroblast growth factor) und VEGF (vascular endothelial growth
factor). Dabei miissen Proteoglykane zuerst FGF binden, um FGF-assoziierte Signalkaskaden in
Gang zu setzen. Je nach Zusammensetzung der Grundsubstanz andert sich auch Verteilung,
Prasentation und Aktivierung der Wachstumsfaktoren. Die Verteilung der Wachstumsfaktoren

wiederrum bestimmt das Organisationsmuster von Zellen (cell patterning) [93].

Zweiter groBer Bestandteil der EZM sind die Fasern, hierzu gehdren in erster Linie Kollagen-
und Elastinfasern. Kollagene sind allgegenwartig und von allen Proteinen die meist vorhandenen
im menschlichen Korper [94]. Sie verleihen dem Gewebe Zugfestigkeit, da sie in ihrer
Langsrichtung nicht dehnbar sind. Jedes auf Zug beanspruchte Bindegewebe enthalt
Kollagenfasern in belastungsadaptierter Ausrichtung. Von den Insgesamt 27 bekannten
verschiedenen Proteinen aus der Familie der Kollagene sind Typ | und IV am weitesten verbreitet
[95]. Sie sind u.a. Bestandteil der Basallamina. Diese ist eine spezialisierte EZM-Schicht in welche
manche Zellen an ihrer Basis verankert sind. Zudem ist sie eine Leitschiene fiir Zellmigration und
Ubt Einfluss auf Zellstoffwechsel und -Differenzierung aus [96]. Die biochemischen
Interaktionsprozesse und Eigenschaften der EZM verdeutlichen deren Relevanz fir kinstlich
hergestelltes Gewebe, sodass eine Vielzahl der Versuchsansatze im TE auf der Anwesenheit einer
EZM basieren. Dabei ist deren Synthese durch Zellen wie z.B. den FB eine Grundvoraussetzung,
da eine vollwertige EZM bis heute nicht synthetisch hergestellt werden kann. Vereinzelt wurde
versucht, Prothesen mit einzelnen Bestandteilen der Matrix wie z.B. Fibronectin zu beschichten.
Dabei wird jedoch das Auftreten von neointimalen Hyperplasien in-situ beobachtet [97]. Die
Synthese von EZM durch FB ist dahingehend ein Problem, als dass TE Prothesen zugunsten der

immunologischen Vetraglichkeit bei der Implantation (mit der Ausnahme autologer Herkunft)
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frei von Zellen sein sollten. Hier wird nach Wegen geforscht, Zellen nach ausreichender Synthese
der EZM von den synthetischen oder biologischen Materialien zu entfernen. Im Mittelpunkt
stehen daher Dezellularisierungsprotokolle (DP), welche Zellen beseitigen und gleichzeitig die
EZM erhalten. Es existieren unzidhlige DP. (Tabelle 2 und 3 geben einen Uberblick von oft
eingesetzten Substanzen bzw. Protokollen im TE.) Komponenten und Abldufe der Protokolle
unterscheiden sich in Abhdngigkeit vom zu dezellularisierendem Material. Dabei kommen
Detergenzien, osmotische oder enzymatische Losungen zum Einsatz [98, 99]. Detergenzien sind
Molekile mit amphiphilem Charakter, d.h. sie sind hydrophil und zugleich hydrophob. Sie binden
mit Hilfe von Wasser schwerldsliche hydrophobe Substanzen, so dass diese entfernt werden
konnen. Zellulare Strukturen werden aufgelést und Proteine denaturiert [100].
Natriumdodecylsulfat (SDS), Desoxycholsdure (SD) und Triton X-100 (TX-100) werden in
unterschiedlicher Kombination und Konzentration oft im Rahmen von
Dezellularisierungsprozessen genutzt. SDS ist ein anionisches Tensid und denaturiert Proteine,
indem es nichtkovalente Bindungen unterbricht und so Quartar- und Tertidrstrukturen auflost
[101]. SD ist ebenfalls ein anionisches Tensid und gehort zu den sekundaren Gallensduren. Es
wird als Stoffwechselprodukt von intestinalen Bakterien synthetisiert und dient dem
Zellaufschluss sowie dem Losen von Membranproteinen [102]. TX-100 ist ein nicht-ionischer
Surfactant und hat ein breites Anwendungsspektrum im Labor: Hierzu gehort die Zelllysierung,
Extraktion von Proteinen und Organellen, Membranpermeabiliserung etc. [103]. Enzymatische
Komponenten wie z.B. Trypsin oder Nukleasen hydrolisieren Peptidbindungen bzw. I6sen
Nukleinsduren, wodurch besonders die Degradation von genetischem Material geférdert wird
[104]. Fremde DNA kann, &ahnlich wie andere Zellbestandteile, AbstoBungsreaktionen
provozieren [105, 106]. Eine effektive Dezellularisierung umfasst also auch die Entfernung
genetischen Materials. Enzyme werden selten isoliert angewandt. Wenn DP Enzyme enthalten,
dann meist in Kombination mit Detergenzien. Eine weitere Methode zur Dezellularisierung
besteht in der Anwendung von osmotisch wirksamen Losungen. Hierbei wird der
Intrazelluldarraum mit kleinmolekularen Substanzen aufgesattigt, um die Zelle anschlieRend
einem hypotonen Medium auszusetzen. Im Zuge dessen provoziert ein hoher Wasserinflux das
Anschwellen der Zelle, wodurch eine Ruptur der Zellmembran oder die Apoptose ausgelost
werden kann [107]. Diese und weitere Dezellularisierungsmethoden sind Gegenstand aktueller

Forschungen.
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Tabelle 2: Tabellarische Ubersicht héufig verwendeter Dezellularisierungskomponenten.

Komponente Typ Funktion
Zellaufschluss und
SD Anionisches Tensid Solubilisierung von

Membranproteinen

SDS Anionisches Tensid Denaturierung von Proteinen

Triton X-100 bzw. Lost Membranproteine ohne

Nichtionisches Tensid

Octoxinol 9 Denaturierung
EDTA Komplexbildner und Komplexierung von Calcium- und
Oxidationsmittel Magnesiumkationen
Nukleasen Enzymgruppe Abbau von Nukleinsduren

Losung bestimmter
Trypsin Enzym Aminosauresequenzen
(Serinprotease)

Hypertone / Hypotone Losungen Osmotischer Effekt -

Dezellularisierungs Rezellularisierungs e Literaturquelle

Gewebequelle methode methode

GroRflachige Fibrin- und
Mitralklappen In vivo Ewt.hrf) ‘zytenabla'gerur}ge
(Schwein) SD (Schwein) n. Limitierte Proliferation [108]
von Endothelzellen in
vivo.
Pulmonalklappen In vivo Zelllyse bei Erhalt von
(Schwein) D (Schaf) Proteoglykanen [109,110]
Toxischer Einfluss von
Aorten- und N . Invitro mit menschlichen SDS auf EC. TOPOE + SD
Pulmonalklappe TOPOE 155[[));3 - Trypsin Endothelzellen und entfernten alle Zellen, [111]
(Schwein) Myofibroblaste Rezellularisierung
moglich
Endothelialisierung ohne
In vitro mit autologen Thrombus- oder
PuImonaIkI? ppen TX_—100 * . endothelialen Kalkformation. Gute [112]
(Schwein) Ammoniumhydroxid . .
Progenitorzellen mechanische
Eigenschaften
Aorten- und .
Pulmonalconduit TX-100+ Hyp otone Keine Inhomogep e Verteilung [113]
(Schwein) Waschlosung von Elastin und GAG6
Aortenklappen Veranderungen der EZM
PP TX-100 vs. Trypsin In vitro mit EC® Komposition durch beide [114]
(Schwein)
Protokolle
Wiederherstellung einer
Pulmonalconduit . 4 In vivo nach Implantation luminalen [115]
(Schwein und Schaf) Trypsin + EDTA in Schweine Endothelzellschicht.
Kalzifikationen.
Gute Rezellularisation.
In vivo in Subkutis von EZM Gehalt und
Aogi:\'::i’:] r;en Pg::]t:;l:t? ag':}f:l + Ratten und Aorta mechanische 116]
g descendens von Hunden  Eigenschaften dhnlich
einer nativen Prothese

Tabelle 3: Beispielversuche mit Dezellularisierungsprotokollen fiir die Herstellung von TEHV.
Abkiirzungen: 1= Tert-octylphenyl-polyoxyethylene, 2= Natriumdesoxycholsére, 3= Endothelzellen,
4= Ethylendiamintetraessigséure
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Dabei muss betont werden, dass unterschiedliche Protokolle selten in vergleichender Absicht
am selben Material angewandt wurden. Im Mittelpunkt dieser Arbeit steht deshalb eine
vergleichende Studie von DP an zellbeschichtetem Polyurethan um die Grundlage fiir ein neues
Prothesenmaterial zu schaffen. Als langfristiges Ziel beabsichtigen wir dessen Einsatz in
kardiovaskularen Prothesen, z.B. Aortenklappenimplantaten. Bisher verwendete Prothesen sind
biologischer oder mechanischer Natur [117]. Erstere sind xenogener Herkunft und besitzen durch
die Fixations- und Demineralisierungsprozesse eine begrenzte Haltbarkeit. Mechanische
Prothesen, meist auf Karbon basierend, sind lebenslang haltbar. Das Kunstmaterial birgt
allerdings das Risiko hdamorrhagischer und thrombembolischer Komplikationen, sodass nach
Implantation eine lebenslange medikamentdse Prophylaxe notwendig wird [118, 119]. Als
Reaktion auf diese Nachteile und Komplikationen reagiert das Feld um TE mit zahlreichen
Versuchen, neuartige Herzklappenprothesen basierend auf DP herzustellen. Weitere
Herausforderungen entstehen durch neue Operationstechniken- und Indikationen, welche im
Folgenden vorgestellt werden.

Abbildung 12: Schematische
Darstellung einer Transkatheter-
Aortenklappen-Implantation (TAVI)
iiber die arterielle Strombahn (A).
Offene und geschlossene
Aortenklappe in physiologischem (B,
C) bzw. stenosiertem Zustand (D, E).
Gestentete Aortenklappe vor
Implantation (F). Mit einem crimper
(G, H) wird die Klappe unter
mechanischem Druck auf ein

Minimum des Durchmessers
eingefalzt (Pfeile).”
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2.7. Neue Herausforderungen durch minimalinvasiven
Aortenklappenersatz

Hauptindikationen fir den Klappenersatz sind die Aortenklappenstenose und
Aortenklappeninsuffizienz. Unter den Herzklappenfehlern ist die Aortenstenose mit 43,1% die
haufigste Form (Abb. 12). Aortenklappeninsuffizienzen stellen 13,3% der Klappenerkrankungen
dar. Uber einem Alter von 65 Jahren hat die Stenose eine Privalenz von 3% in der européischen
Bevolkerung. Der Pathogenese liegen meist atherosklerose-ahnliche Prozesse zu Grunde, welche
auch GefaRe betreffen. 50% aller Aortenstenosen im Alter liber 70 sind auf diese Prozesse
zurlickzuflihren. Daneben existieren rheumatische und kongenitale Ursachen [120]. Die am
haufigsten eingesetzte Therapieoption fiir diese Erkrankungen sind chirurgische Interventionen,
wahrend medikamentdse Therapieansdtze eine untergeordnete Rolle spielen. Von insgesamt
98.860 Eingriffen am Herzen im Jahre 2005, hatten Klappenoperationen einen Anteil von 19%
(alle Daten beziehen sich auf Deutschland, sofern nicht anders angegeben). Mit einem Anteil von
31% im Jahre 2014 ist diese Tendenz ist bis heute steigend. Die Gesamtzahl der Operationen
stagniert dabei. Von allen Klappenoperationen bildet der isolierte Aortenklappenersatz mit 65%
den groBten Anteil, dieser wurde im Jahre 2015 20.512-mal durchgefiihrt. Fir den Klappenersatz
existieren zwei Operationsmethoden: Zum einen der konventionelle, ,offene”
Aortenklappenersatz mittels Thorakotomie und Einsatz einer Herz-Lungen-Maschine. Zum
anderen die Implantation einer Herzklappe (ber einen perkutan eingebrachten Katheter
(transcatheter aortic valve implantation, TAVI). Mit Umgehung der offenen Thorakotomie wird
der Katheter Uber die arterielle Strombahn (oder die Herzspitze) bis bzw. liber die Herzkammer
vorgefiihrt, sodass die neue Aortenklappenprothese (iber diesen auf Hohe der nativen
Aortenklappe positioniert und fixiert werden kann (siehe Abb. 12) [121]. Diese Form des
minimalinvasiven Eingriffs wurde in Deutschland erstmals 2006 dokumentiert und hatte damals
einen Anteil von 0,7% der isolierten Aortenklappenersatzoperationen. Dieser Anteil nahm im
Laufe der Jahre zu: 7,0% (2008), 23,9% (2010), 35,5% (2012) [117]. TAVI sind bisher tiberwiegend
Patienten mit hohem Operationsrisiko vorbehalten, allerdings sind Indikationsausweitungen

Gegenstand aktueller Diskussionen [122].

Die zunehmende Relevanz des Eingriffs geht mit neuen Anforderungen an das

Prothesenmaterial einher. Voraussetzung fiir den Zugang tber den kleinen Durchmesser einer

23



Arterie oder der Herzspitze ist das sogenannte Crimping (Abb. 12). Dieser Prozess beschreibt das
,2Zusammendricken” oder ,Einfalzen” des Materials auf einen minimalen Durchmesser. Dieser
ist notwendig, um die Prothese Uber die arterielle Strombahn, z.B. Uber Leistenarterien zu
fihren. Durch die hohe mechanische Belastung wahrend des Crimpens kdnnen relevante
Strukturschaden entstehen. Alavi et al. zeigten, dass auf Grund der mechanischen Belastung
signifikante Schaden in Form von Rissen, besonders in den duReren Schichten biologischer
Prothesen entstehen [123]. Zu dem selben Fazit kommen Khoffi et al., wobei anschlieRende
mechanische Stresstests eine deutliche Abnahme um bis zu 50% in Materialstarke- und Resilienz
im Vergleich zu nicht-gecrimpten Kontrollen zeigen [124]. Um die Folgen der Schaden zu
prazisieren, untersuchten Convelbo et al. die Auswirkungen bezliglich der
FlUssigkeitspermeabilitat des Materials. Hierbei wurde eine deutliche Zunahme der Permeabilitat

in Folge des crimpens beobachtet [125].

2.8. Ziel der Arbeit

Zahlreiche Nachteile von derzeitigen Prothesen als auch neue Operations- bzw.
Applikationsstragien betonen die Dringlichkeit fiir eine neue Generation von Implantaten. Um
dieser Aufgabe beizutragen, versuchen wir mittels TE neue Losungsansatze zu entwerfen. Im
Rahmen von drei Versuchen untersuchen wir die Effektivitat unterschiedlicher
Dezellularisierungsprotokolle an mit FB beschichtetem PU. Im ersten Versuch, der
Proliferationsevaluation, wird die Voraussetzung der Dezellularisierung geschaffen: PU wird mit
FB besat und anschliefend die optimale Dauer der Kultivierungszeit bestimmt, sodass eine
konfluente Zell- und EZM-Schicht vorhanden ist. Fiir den Dezellularisierungsversuch werden
sechs verschiedene Dezellularisierungsprotokolle angewandt. Die resultierenden Proben werden
in Hinblick auf Verbleib von DNA, FB und EZM untersucht. Proben, welche die besten Ergebnisse

liefern, werden bei der Permeabilitatstestung in Bezug auf ihre Wasserpermeabilitat untersucht.
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3. Material und Methoden

3.1 Enzymatische Isolierung der Fibroblasten aus
Venensegmenten

Aus Bypass-OPs verbleibende Segmente der V. saphena magna wurden fir maximal 10 Tage
in einem 50 ml R6hrchen (Schraubréhre 50 ml, Sarstedt AG & Co, Nimbrecht, Deutschland) mit
20 ml Earle’s 199 Medium (M199; Biochrom AG, Berlin, Deutschland) und 0,2% Penicillin-
Streptomycin (PenStrep; Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA) bei 4 °C gelagert. Die Einwilligung
flir den Gebrauch von Venensegmenten (Restmaterial) der Patienten wurde vor der Operation
eingeholt, anschlieBend wurden diese Proben irreversibel anonymisiert. Diese Vorgehensweise
wurde durch die Ethikkommission der Ludwig-Maximilians-Universitat Minchen genehmigt.
Unter der Abzugshaube wurde der Stempel einer 2 ml Spritze (Sarstedt) mit hochviskoser
Silikonpaste (Baysilone Paste 25 g, GE Bayer Silicones, Leverkusen, Deutschland) bedeckt. Danach
auf einer 100 mm Petrischale (Sarstedt) randsténdig zweimal vier Tropfen der Paste platziert,
sodass 4 Tropfen im Abstand von 2 cm die Ecken eines Quadrates bilden. Von dem
Venensegment wurde ein ca. 1,5 cm groRes Stlick mit Skalpell (Skalpell Nr. 20, Feather Safety,
RazorCo. LTD, Japan) abgetrennt, im Langsschnitt er6ffnet und wieder in ca. 1 x 1 mm grolRe
Fragmente geschnitten um anschlieend in gleicher Anzahl innerhalb der durch Silikontropfen
gebildeten Quadrate platziert zu werden. Dann wurden die 2 Quadrate durch ein 24 x 24mm
Deckglas (Carl-Roth GmbH & Co. KG, Karlsruhe, Deutschland) fest abgedeckt. 12 ml
Fibroblastenkulturmedium (FKM) wurde daraufhin an die Rander der Quadrate pipettiert, damit
dieses luftblasenfrei unter die Deckglaser lief. FKM bestand aus folgenden Anteilen: Zu 89,1% aus
Fibroblast Growth Medium (Promocell GmbH, Heidelberg, Deutschland), zu 8,9% aus fetal calf
serum (Biochrom AG), zu 1,8% aus supplement growth mix (Promocell GmbH) und zu 0,2% aus
PenStrep. AnschlieRend wurde die Petrischale mit Deckel verschlossen und bei 37 °C /5 % CO2
im Brutschrank inkubiert. Nach fiinf Tagen entnahm man die Hélfte des FKM (6 ml) und ersetzte

es durch neues. Danach wurde alle 2 bis 3 Tage das FKM zur Halfte ersetzt.
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3.2. Zellpassage und Kultivierung

Bei Zellkonfluenz erfolgte die erste Passage, sodass die Zellen mittels Trypsinlosung auf
Kulturflaschen mit groRerer Wachstumsflache verteilt wurden. Die Loésung enthielt zu 5% Trypsin
(Sigma-Aldrich) in PBS (Sigma-Aldrich). Fir die erste Passage wurde FKM aus der Petrischale
abpipettiert, 12 ml PBS hinzugegeben und die mit Silikon haftenden Deckgldaser mit einer Kaniile
vorsichtig abgehoben und umgeklappt. PBS wurde dann abpipettiert, 5 ml Trypsinlésung
hinzugegeben und bei offener Petrischale 2 min in den Brutschrank gestellt. Anschlieend wurde
die Petrischale leicht geklopft und die geloste Zellmenge im Lichtmikroskop (Axiovert 35, Carl
Zeiss AG, Jena, Deutschland) bei 100-facher VergroRBerung beurteilt: Sofern alle Zellen von der
Petrischale gelost waren (ggf. wieder fiir eine min in den Brutschrank stellen), konnten sofort 15
ml Stoppldsung hinzugegeben und die Zellsuspension in ein 50 ml Réhrchen Uberfihrt werden.
Die Stopplésung bestand zu 60% aus M199 und zu 40% aus FCS. AnschlieBend wurde die
Zellsuspension 5 min bei 500 g zentrifugiert (Rotina 46R, Andreas Hettich GmbH & Co. KG,
Tuttlingen, Deutschland), der Uberstand abpipettiert, das Zellpellet mit 7 ml FKM resuspendiert
und in eine T25 Kulturflasche (T25; TC Flask 25 Vented Cap, Sarstedt) Gberfiihrt. Die Lagerung im
Brutschrank erfolgte bis zum Erreichen der Zellkonfluenz, wahrend alle 2 bis 3 Tage FKM zur
Hélfte ersetzt wurde. Die zweite Passage folgte dem gleichen Protokoll. Nach Zentrifugation
resuspendierte man das Zellpellet in 20 ml FKM, jeweils 10 ml davon wurden anschlief3end in
eine T175 Kulturflasche (T175; TC Flask 125 Vented Cap, Sarstedt) Uberfihrt, sodass die
Zellsuspension zu gleichen Anteilen auf 2 T175 verteilt wurde. Unter Hinzugabe von 20 ml FKM
in beide T175 (insgesamt 30 ml pro T175) konnten die Kulturflaschen bis zum Erreichen der
Zellkonfluenz bei regelmaBigem Austausch des FKM im Brutschrank verwahrt werden. Ab der
dritten Passage wurde die Zellsuspension einer T175 auf 3 neue T175 aufgeteilt. Je nachdem wie
viele Zellen fiir einen Versuch erforderlich waren, erfolgten maximal 7 Passagezyklen. (Abbildung
13A und B zeigen ein vereinfachtes Schema fiir die Isolierung, Kultivierung und Trypsinierung von

FB.)
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Abbildung 13A: Isolierungs- und Kultivierungszyklen von FB. FB wurden in der ersten Passage mittels
Trypsin aus der Vene isoliert und fiir bis zu 14 Tage auf einer Petrischale bis zur vollstdndigen
Zellkonfluenz kultiviert. In der zweiten Passage erfolgte die Kultivierung der FB auf einer T25
Kulturflasche fiir 10 bis 14 Tage. In der dritten Passage wurden die Zellen einer T25 auf 2 T175
trypsiniert. Nach Erreichen der Zellkonfluenz konnten beide Kulturflaschen in der vierten Passage
jeweils auf 3, also insgesamt 6 T175 trypsiniert und erneut kultiviert werden. AnschliefSend konnte fiir
die Versuche PU beschichtet (A), die Zellen kryokonserviert (B) oder weiter kultiviert werden (C).

< < I

7" 37°C =—» 7—> -
Trypsin a Stopp- 'Of /
g |6sung \\/’

Abbildung 13B: Vereinfachtes Schema der Zelltrypsinierung. Die mit Trypsin bedeckte Zellkultur

e

wurde bei 37°C im Brutschrank inkubiert und via Lichtmikroskop beurteilt. Unter Hinzugabe der
Stoppldsung konnte die Zelllésung zentrifugiert und der Zelliiberstand ggf. fiir neuen
Kultivierungszyklus verwendet werden.
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3.3. Einfrieren und Auftauen der Zellen

Zellen konnten bis zur Verwendung fiir die Versuche kryokonserviert werden. Je nach
Zellmengenbedarf wurden zellkonfluente T175 (enthalten ~3 Mio. Zellen) trypsiniert und bei -
80 °C kryonserviert. Zum Trypsinieren und Einfrieren von Zellen einer T175 wurde das FKM
abpipettiert, 90 s mit 14 ml PBS gespiilt, anschlieRend wieder entfernt und letztlich 5 ml
Trypsinlosung hinzugegeben und die T175 fiir 5 min in den Brutschrank gestellt um die gel6ste
Zellmenge im Lichtmikroskop zu beurteilen. Nach Hinzugabe von 15 ml Stopplésung wurde die
T175 hochkant aufgestellt, die Zellsuspension in ein 50 ml Réhrchen Gberfiihrt und 5 min bei
500 g zentrifugiert. AnschlieBend erfolgte die Verteilung von Zellen einer T175 auf 3 1,8 ml
Kryovials (Sarstedt). Hierzu wurden pro Kryovial 1,5 ml Kryomedium benétigt (4,5 ml insgesamt).
Die Losung bestand zu 70% aus FKM, zu 20% aus FCS und zu 10% aus Dimethysulfloxid (DSMO;
Sigma-Aldrich). Nach Zentrifugation wurde das Zellpellet mit dem gesamtem Kryomedium
resuspendiert, zigig jeweils 1,5 ml in ein Kryovial pipettiert (~1 Mio. Zellen pro Kryovial) und bei
-80°C in flissigem Stickstoff gelagert. Kryokonservierte Zellen wurden in Abhdngigkeit vom
Versuchsaufbau in unterschiedlicher Menge aufgetaut. Folgendes beschreibt das Auftauen am
Beispiel zweier Kryovials: Nach Ansetzen einer Auftaulosung, welche zu 2/3 aus M199 und zu 1/3
aus FCS bestand, erfolgte das Antauen der Kryovials fir ca. 3 min im 37°C Wasserbad (Julabo
SW23, Kendro Laboratory Products, Hanau, Deutschland). AnschlieBend wurden 6 ml der
Auftaulosung aufgezogen, vorsichtig in das Kryovial auf- und abpipettiert und die gesamte
Zelllésung zuriick in das 50 ml Réhrchen der Auftaulésung gegeben. Gleiches Vorgehen wurde
beim nachsten Kryovial wiederholt, bis alle Zellen geldst waren, um nach Zentrifugation fiir 5 min
bei 500 g der gesamten Auftauldsung (ca. 15 ml) den Uberstand zu verwerfen. Das Zellpellet
konnte entweder zur weiteren Kultivierung mit FKM resuspendiert oder einer Zellzahlung zur

Besiedelung des PU unterzogen werden.
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3.4.  Zellbeschichtung- und Kultivierung auf Polyurethan

Um kultivierte Zellpopulationen auf das elektrogesponnene PU zu (ibertragen bedarf es zuerst
einer Zellzahlung. Aus Erfahrungswerten vergangener Versuche des Labors wurde festgelegt,
dass 1 cm? PU mit ~750.000 FB beschichtet wird [126]. Im Rahmen dieser Versuche betrug die zu
besiedelnde kreisférmige Oberfliche der Patche 1,038 cm?2. Somit wurden aufgerundet 780.000
FB pro Patch bendtigt. Friihere Versuche des Labors zdhlten pro konfluenter T175 ~3 Mio. Zellen.
Dieser Richtwert diente fiir eine grobe Zellzahlung im Voraus. Als erstes wurden PU Matten (ITV
Denkendorf GmbH, Denkendorf, Deutschland) mittels Skalpell unter sterilen Bedingungen in
Quadrate mit einer Seitenlange von ca. 1,3 cm zerschnitten und die Ecken abgetrennt, sodass
Achtecke entstanden. Nachdem die Patche in 12-well Zellkulturplatten (ZK, Zellkultur Testplatten
6-92406, TPP Techno Plastic Products AG Tissue, Trasadingen, Schweiz) gelegt wurden, konnten
zylindrische Teflonringe (Durchmesser d = 1,15 cm, Wandstarke 1 mm, h = 1 cm) mittig auf die

Patche platziert und fiir 1 min fest angedrickt werden.

Im Folgenden wird die Zellzahlung anhand eines Beispiels dargestellt: Ziel war es, 20 PU
Patche mit jeweils ~780.000 FB zu besiedeln. Hierzu bendtigte man insgesamt 15.600.000 FB (6
konfluente T175). Nach Trypsinierung und Zentrifugation resuspendierte man alle Zellen mit 10
ml FKM (Losung #1). Mittels Einmalpipette wurde davon 1 Tropfen in ein Eppendorfrohrchen
(Sarstedt) Gberfiihrt, wovon man 20 ul mit 80 ul einer Trypanblauldsung (Trypan Blue solution
0,4%, Sigma-Aldrich) in einem neuen Eppendorfrohrchen mischte (insg. 100 pl = Losung #2).
Davon wurden 10 pl in eine Neubauer-Zahlkammer (C-Chip, Biochrom AG) pipettiert, um unter
dem Lichtmikroskop mit 100x VergroRerung alle Zellen innerhalb der 4 Eckquadranten zu zdhlen.
Diese Zellzahl (in diesem Beispiel Y=133) musste nun auf die in der Ursprungslosung (10ml)

vorhandenen Zellen (Zgesamt) hochgerechnet werden. Dazu diente folgende Formel:

Y
Zgesamt =27 X 5 x 100.000

bzw. Zges = % X 5 X 100.000 = 16.650.000 (Beispiel)

Erklarung: Zellzahl Y musste durch die Anzahl der Quadranten (n=4) dividiert und mit dem
Verdinnungsfaktor der Losung #2 multipliziert (100:20 = 5) werden. Der Multiplikationsfaktor

100.000 errechnet das Volumen der Zellzidhlkammer (0,1mm?3), hochgerechnet auf 10ml:

0,1mm?3 x 100.000 = 10000mm3 = 0,01L = 10ml (Beispiel)
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Im Beispiel betragt Zgesamt = 16.650.000. Als nachstes wurde errechnet, welches Volumen
~780.000 Zellen enthielt (V). Hierzu musste der Faktor F bestimmt werden, welcher mit 10ml

verrechnet wurde. Um F zu erhalten, musste man Zgesamt im Verhaltnis zu 780.000 setzen.

780000 — Flpow. —22290_ — 0 046847 (Beispiel)
Zges 16.650.000

In Bezug auf 10ml:

10 ml X F =V inml bzw.10ml X 0,046847 = 0,46847 ml = 468 ul

37°C 37°C 37°C

0~ 00

Abbildung 14: Vereinfachte Darstellung des Beschichtungsprozesses von PU mit FB. Durch den
festgelegten Radius r= 0,575 cm des Teflonrings (blau) ergibt sich die mit ~780.000 FB zu
beschichtende Fldche F1 = 1,038 cm?. Die Zelllésung wurde auf diese pipettiert und fiir eine Stunde
bei 37° inkubiert. Nach Hinzugabe der individuellen Restmenge von FKM wurde weitere 24 h bei 37°
inkubiert, um anschliefSend den Teflonring zu entfernen, FKM hinzuzugeben und die Proben fiir eine
definierte Zeit (abhdngig vom Versuch) bei 37°C zu kultivieren
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AnschlieBend pipettierte man auf jeden Patch V ml aus Losung #1 innerhalb des Teflonrings und
stellte ihn in den Brutschrank, um nach einer Stunde die pipettierte Losung (468 pl) auf 1 ml mit
FKM zu erganzen (hier: +532 pl) und wieder im Brutschrank zu verwahren. Nach 24h wurden die
Teflonringe mittels steriler Pinzette entfernt, weitere 1,5 ml FKM pro PU-Probe hinzugegeben
und die ZK zur weiteren Kultivierung in den Brutschrank gestellt (Abb. 14). Das FKM wurde alle 2
Tage zur Halfte ersetzt. Nach Ablauf der Kultivierungsdauer mussten die Patche mit PBS gespuilt
werden, hierzu hat man das FKM abpipettiert und durch die gleiche Menge an PBS ersetzt. Die
ZK wurden anschlieffend kurz geschwenkt und das Vorgehen einmal wiederholt. Daraufhin
konnten die Proben dezellularisiert oder ausgewertet werden. Die Proben wurden halbiert und
jede Halfte in ein 15 ml Réhrchen (Sarstedt) Uberfiihrt, um die anschlieRende Auswertung mit
immunhistochemischer Farbung (IHC) und Rasterelektronenmikroskopie zu ermoglichen. Die fiir
die IHC bzw. REM bestimmten Réhrchen wurden mit 5 ml 37% Formalinlésung (SAV Liquid
Production GmbH, Flintsbach am Inn, Deutschland) bzw. FIX2-Lésung (REM) befillt und bis zur
Auswertung bei -4°C gelagert. Fir die DAPI-Farbung konnten ganze Patche in Kryovials ohne

Zusatz bei -80°C eingefroren werden.

3.5. Immunhistochemische Fdarbung

Die Proben wurden zundchst einer aufsteigenden Alkoholreihe unterzogen, um diese in
Paraffinblocke einzubetten und Schnitte fiir die Farbungen zu gewinnen. Hierflir gab man die
Proben zuerst in (beschriftete) Histologiekassetten, um sie bis zum nachsten Schritt in Formalin
zu verwahren. Die Kassetten wurden dann ca. 6 Sekunden in destilliertem Wasser gewaschen
und anschlieBend 30 Sekunden in Hamalaunlésung gebadet. Die Hamalaunlosung bestand zu
25% aus Hamalaun (Mayers Hamalaun, Merck KgaA, Darmstadt, Deutschland) in PBS. Daraufhin
erfolgte die Splilung der Kassetten fir ca. 30 Sekunden mit Leitungswasser, bis alle
Farbriickstande entfernt waren. Anschliefend wurden 200 ml von Alkohollésungen (SAV-Liquid
Production) mit unterschiedlichem Ethanolgehalt (EtOH) in einzelne Glasschalen gefillt: 2x 70%
EtOH, 2x 96% EtOH und 1x 100% EtOH. Die Kassetten wurden anschliefend nacheinander in der
aufsteigenden Alkoholreihe gebadet und anschlieBend 3 min in 200 ml Xylol (SAV-Liquid
Production) tberfiihrt. Daraufhin wurden die Proben 12-16 h im flissigen Paraffinbad bei 62°C
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(Model E-650, Therma Scientific, Waltham, Massachusetts, USA) verwahrt. Beim Einbetten einer
Probe wurde der Deckel der Kassette verworfen und der Boden aufgehoben. Anschliefend wurde
Paraffin (Paraffin 42-44, Merck KgaA) in eine dichte Gussform aus Metall gegeben und die Probe
darin senkrecht und mittig platziert. Nun konnte der undichte Boden der Kassette oben
aufgesetzt und erneut mit ca. 3 ml Paraffin Ubergossen werden, sodass das Metallbett
einschlielRlich Probe auf gekiihlter Flache bei -10°C fir mindestens 10 min ruhte. Danach wurde
der Paraffinblock vom Metallbett gel6st und bei-5°C gelagert. Von jeder Probe (ein Paraffinblock)
wurden am Microtom (Microm KS 34, Thermo Fisher Scientific, Waltham, Massachusetts, USA)
20 x 5 bis 7 um dicke Schnitte angefertigt und fiir 5 min in 48°C warmes und destilliertes Wasser
(Ampuwa, Fresenius Kabi AG, Bad Homburg, Deutschland) gegeben. Mit einem Objekttrager (OT;
Superfrost, Thermo Fisher Scientific) konnten jeweils 2 Schnitte aus dem Wasserbad gesammelt
und beschriftet werden. AnschlieBend wurden diese fiir 10 min bei Raumtemperatur (RT) und
12-16 h bei 37°C getrocknet und bei RT verwahrt. An 6 der 10 OT erfolgten unterschiedliche

Farbungen, 4 dienten als Reserve.

Fiir die IHC Farbung mussten die OT in Farbekuvetten fir 30 min bei 50°C zunéachst inkubiert
werden. Zur Entparaffinierung wurden die OT 2x 7 min in Roti®-Histol (Carl Roth GmbH,
Karlsruhe, Deutschland) gebadet. Dann wurden jeweils 2 vierminitige Badezyklen in 200 ml
100%, 96% und 70% EtOH (insg. sechs Zyklen, also 24 min) in wechselnden Farbekuvetten
vollzogen. Zur Entfernung des Alkohols wurden die OT 2x 3 min in 200 ml destilliertem Wasser
und 2x 3 min in 200 ml PBS gebadet (Waschzyklus #1). Die Zellmembranpermeabilisierung
erfolgte durch das Baden der OT in 200 ml Losung bestehend aus 0,5% TX-100 in PBS fiir 10 min,
daran schloss sich der Waschzyklus #1 an. Darauf folgte der antikoérperspezifische
Demaskierungsprozess. Dabei wurde je nach primdarem Antikdrper 2,5% Proteaselosung
(Protease XIV, Sigma-Aldrich) in destilliertem Wasser oder 0,1% Trypsinlosung in PBS verwendet.
Unter Hinzugabe eines Verdiinners (Dako Antibody Diluent, Agilent, Santa Clara, Kalifornien,
USA) zum primaren Antikorper erfolgte das Ansetzen der erforderlichen Menge Antikorperlosung
(ca. 150 pl pro OT) in definierter Menge (Tabelle 4). Nach Waschzyklus #1 wurden die OT 10 min
in einer Losung aus 200 ml PBS + 0,8 ml 30% H202 (Sigma-Aldrich) inkubiert, um nach einem
weiteren Waschzyklus mit primarer Antikorperlosung beschichtet und fiir 10-14 h bei 4°C im
Kihlschrank feucht und luftdicht inkubiert zu werden. Waschzyklen beinhalteten ab hier

zusatzlich zum destilliertem Wasser und PBS die Anwendung von Brij-Losung (Brij 35-Losung,
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Merck KgaA) fiir 2x 3 min (Waschzyklus #2). Nach Waschzyklus #2 wurde der zweite Antikorper
(Sekundarantikorper) aufgetragen, welcher sich gegen den Priméarantikorper richtete (Cytoscan
Biotynylated Link, Cell Marque, Rocklin, Kalifornien, USA). Anschlielend wurden die Proben
10 min bei RT luftdicht inkubiert und dem Waschzyklus #2 unterzogen. Fir die indirekte
Detektion des an das Antigen gebunden primaren AK diente ein Farbsubstrat. Dieses wurde bei
kovalenter Bindung von sekundarem an primaren AK vom HRP-Enzym (horseradishperoxidase)
zu einem sichtbaren Produkt umgesetzt. Hierfliir inkubierten die OT 10 min in der HRP-
Enzymldsung (HRP Detektionssystem, Medac Diagnostika, Tornesch, Deutschland) gefolgt von
einem Waschzyklus #2. Danach wurde das Farbsubstrat bzw. die AEC-Losung (AEC SK-4200,
Vector Laboratories INC) angesetzt: 5 ml destilliertes Wasser wurden mit 2 Tropfen Pufferlosung
und 3 Tropfen AEC plus 2 Tropfen H202 vermischt. Nun erfolgte die Inkubation der OT mit dieser
Losung flr 10 min bei RT, um sie anschlieBend 2 min in Leitungswasser und 4 min in 200 ml
Hamalaunldésung zu baden. AbschlieBend mussten die OT in leicht flieBendem Leitungswasser fiir
ca. 4 min gewaschen werden, bis die Hamalaunrickstinde entfernt waren. Mittels
Eindeckmedium (Dako Mounting Medium, Agilent) und Deckgldsern konnten die Schnitte
bedeckt und fiir 30 min bei RT trocknen, um zuletzt bei 100x und 1000x VergrofRerung im

Lichtmikroskop beurteilt zu werden.

Sigma 15 min TrypsinlGsung,
Elastin 0,1%
Best Nr. E 4013 37°C
Sigma
Kollagen | 5 min Proteasel6sung, RT 0,5%
Best Nr. C 2456
Sigma
Kollagen IV 5 min Proteaselosung, RT 0,4%
Best. Nr. C 1926
Sigma
Laminin 5 min Proteaselosung, RT 1%
Best. Nr. L9393
Sigma,
Fibronectin 5 min Proteaselosung, RT 0,04%

Best. Nr. F 3648

Millipore, 20 min in Losung mit
TE-7 ) 1,7%
Best. Nr. CBL271 PH=8 bei 90 Watt kochen

Tabelle 4: Herstellernamen, Demaskierungsprozesse und Antikérpermenge je nach primérem
Antikérper.
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3.6. Rasterelektronenmikroskopie

Die Patchhalften wurden in aufsteigender Alkoholreihe entwassert und getrocknet, sodass sie
mit einer Edelmetallschicht versehen werden konnten. Hierfur halbierte man die Halften ein
weiteres Mal, wovon 1/4 als Reserve zurick in die FIX2-Losung gegeben und das Andere in einen
Metallbehalter platziert wurde. Diesen platzierte man in einen Standzylinder mit Ablaufhahn und
gab 100 ml 30% EtOH hinzu, um nach 10 min 100 ml 50% EtOH hinzu- zugeben und nach 10 min
100 ml der Gesamtmenge (200 ml) ablaufen zu lassen. Unmittelbar darauf wurden 100 ml 70%
EtOH hinzugeben und nach 10 min wieder 100 ml abgelassen um direkt 100 ml 96% EtOH
hinzuzufligen. 10 min spater erfolgte zuletzt das Ablassen von 100 ml, welche man durch 96%
EtOH ersetzte. Anschlielend gab man den Metallbehalter rasch in -20° C vorgekiihlten 100%
EtOH. Fir den Trocknungsprozess (Baltec critical point dryer 030, BAL-TEC AG, Balzers,
Liechtenstein) wurde die Trockenkammer bis zur unteren Markierung mit 100% EtOH (unvergillt)
befullt, der Metallbehalter darin rasch versunken und bis zur oberen Markierung weiter befillt,
sodass bei 8°C Kammertemperatur das EtOH mittels Uberdruck durch CO2 {iber 10 Zyklen ersetzt
werden konnte. Anschliefend erhitzte man die Kammer auf 42° C bis der Druck 80 Bar betrug.
AbschlieRend wurde die Kammer tiber 30 min langsam entliftet bis der Druck O Bar betrug. Nach
der Platzierung der Proben in der Unterdruckkammer eines Sputtergerdtes (Sputter Coater
SCDO050, BAL-TEC), wurde ein Unterdruck von ca. 102 mbar hergestellt und die Proben innerhalb
von 140 s mit Gold beschichtet, um sie anschlieBend im REM (REM; Evo LS 10, Carl Zeiss AG)

beurteilen zu kdnnen.

3.7. DAPI-Férbung

Die bei -80°C gelagerten PU-Proben wurden in Zellkulturplatten gelegt und jeder Patch fir
2 min mit 500 pl PBS gewaschen. Fir die Zellpermeabilisierung entfernte man dieses und ersetzte
es fur 2 min mit 500 pl Methanol-Aceton (1:1) Gemisch (SAV-Liquid Production), um die Patche
anschlielend 2x2 min mit 500 pl PBS zu waschen. AnschlieBend konnte jede Probe fiir 20 min
mit einem ml DAPI-L6sung bei RT inkubiert werden. Fiir die DAPI-L6sung wurde 0,1 pug DAPI (DAPI
dilactate, Sigma-Aldrich) mit einer Konzentration von 0,1 pg/mol mit 1 ml 0,1% Albumin (Bovine
Albumin, Sigma-Aldrich) in PBS gemischt. Nach Inkubation ersetzte man die DAPI-Losung durch

100 ul PBS, wodurch die Proben flach auf dem Wellboden lagen und anschlielend im
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Fluoreszenzmikroskop (FM; Axio Observer.Z1, Carl Zeiss AG) beidseitig beurteilt werden konnten
(Objektiv: EC Plan-Neofluar 10x/0.30 Ph 1, Anregungswellenlange: 359, Emissionswellenldnge:

461, Imaging-Gerat: AxioCamMR3, Scharfentiefe 10,24 um, Belichtungszeit: Automatikmodus).

Venen 3 4 2
FB bzw. T175 pro Vene ~9. Mio bzw. 3 ~24. Mio bzw. 8 ~9. Mio bzw. 3
FBinsg. ~27. Mio ~96. Mio ~18. Mio
PU-Proben pro Vene 9 28 10
PU-Proben insg.
27 112 20
(beschichtet)
Venen 3 4 2

Tabelle 5: Tabellarische Ubersicht der benétigten Venen, Zellmengen und PU-Proben in Abhdngigkeit

des Versuchs.

3.8. Proliferationsevaluation

Fiir den ersten Versuch wurden aus 3 unterschiedlichen Venen FB isoliert und jeweils bis zu
einer Anzahl von ~9.Mio FB kultiviert, das entspricht ca. 3 zellkonfluenten T175 (siehe Tabelle 5).
Mit jeweils einer FB-Reihe (eine Vene) beschichtete man 9 PU-Patche mit jeweils 780.000 FB,
wofir 7.020.000 FB bendtigt wurden. Jeweils 3 der beschichteten Patche wurden anschlieBend
fir 7, 14, bzw. 21 Tage im Brutschrank bei 37°C kultiviert. Nach 7 bzw. 14 Tagen lagerte man die
erste bzw. zweite Gruppe fiir die Auswertung via REM und IHC, um nach 21 Tagen alle Proben
auszuwerten. (Abbildung 15 stellt den Ablauf der Kultivierungs- und Dezellularisierungsprobe

schematisch dar).
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Kultivierungsprobe
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Dezellularisierung
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A
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—>
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Abbildung 15:: Vereinfachtes Durchfiihrungsschema der Kultivierungs- und Dezellularisierungsprobe.
Fiir die Versuche wurden aus drei bzw. vier Venen unterschiedlicher Spender FB isoliert und kultiviert.
AnschliefSend erfolgte die Beschichtung und Kultivierung auf PU fiir unterschiedlich lange Zeitréume.
Bei der Proliferationsevaluation wurden alle Proben mittels REM und IHC ausgewertet. Bei der
Dezellularisierung erfolgte die Beschichtung von 28 PU-Proben pro FB-Reihe, wovon 4 als Reserve
konserviert wurden. Die restlichen 26 unterteilte man in in vierer Subgruppen. An jeder Subgruppe
erfolgte die Anwendung eines DP. Anschliefsend konnten aus jeder Subgruppe (mit Ausnahme der
Reserve) drei Proben mittels IHC und REM und eine via DAPI-Fdrbung ausgewertet werden.
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3.9. Dezellularisierung

Aus 4 verschiedenen Venen isolierte man zundchst FB und kultivierte sie bis zu einer Anzahl
von ~24. Mio. Zellen, das entspricht ca. 8 zellkonfluenten T175 Flaschen. Pro FB-Reihe (einer
Vene) besiedelte man 28 PU-Patche mit jeweils 780.000 FB, wofilir insgesamt 21.840.000 FB pro
Vene bendtigt wurden. AnschlieBend kultivierte man die Patche fiir 10 Tage und sortierte sie in
Vierer-Einheiten, sodass 7 Gruppen entstanden. An Gruppen 1 bis 6 erfolgte die Anwendung der
Dezellularisierungsprotokolle (siehe Tabelle 6), Gruppe 7 diente als Reserve und wurde bei -82
°C kryokonserviert. Anschliefend konnten dezellularisierte Proben aus den Gruppen 1 bis 6 fir

die Auswertung mittels REM, IHC, und DAPI-Farbung vorbereitet werden.

6 verschiedene DP wurden im Rahmen des Dezellularisierungsversuchs an mit FB
beschichteten PU-Proben angewandt. Die Anwendung der Losung erfolgte in unsterilen 250 ml
Plastikbechern, welche man fiir den protokollspezifischen Zeitraum auf eine rotierende und in
der Horizontalebene wankende Platte setzte. Nach der Anwendung wirksamer Lésungen wurden

individuelle Waschzyklen durchgefiihrt (siehe Tabelle 6).

Das erste Protokoll (DP1) wurde erstmals von Ott H.C. et al angewandt: Ganze Herzen wurden
dezellularisiert und anschlieend mit Myoblasten erneut beschichtet [127]. Basierend auf diesem
Protokoll gaben wir beschichtete Polyurethanstiicke zuerst in 1% SDS (Sigma-Aldrich) fir 16 h
und anschlieBend in 1% TX-100 (Sigma-Aldrich) fir 30 min. Beide Detergenzien wurden mit

destilliertem Wasser verdinnt.

Vergangene Versuche unseres Labors konzentrierten sich auf die Dezellularisierung von
Homografts und Herzklappen [128]. Als Standardprotokoll etablierte sich eine Kombination aus
0,5% SDS und 0,5% SD (Sigma Aldrich) in destilliertem Wasser [129]. Fiir diese Arbeit wurde das
Protokoll fiir 16 h angewandt (DP2).

Das dritte Protokoll stammt von einer Firma, welche durch TE hergestellte kardiovaskulare
Produkte fiir den offenen Markt vertreibt [130]. Hierbei kommt zuerst 1% SD (Sigma-Aldrich) in
destilliertem Wasser fiir 16h zur Anwendung. Danach folgen Waschzyklen. Die anschlieRende
Komponente kann aus patentrechtlichen Griinden nicht ndher bezeichnet werden. AnschlieRend

wurden die Proben in 70% EtOH (SAV Liquid Production GmbH) fiir 10 min gegeben (DP3).
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Das vierte Protokoll entstammt einer vergleichenden Studie, in welcher Kasimir et al. mittels
SD und TX-100 Aortenklappen von Schweinen dezellularisierten [131]. In unserem Versuch

verwendeten wir 0,5% SD und 0,5% TX-100 kombiniert in destilliertem Wasser fiir 16 h (DP4).

Das flinfte Protokoll besteht aus osmotisch wirksamen Losungen. Die Proben wurden zunachst
in hyperosmolarem, 20%igem Mannitol (Serag-Wiessner GmbH & Co. KG, Naila, Deutschland)

und anschlieBend in hypoosmolarem destilliertem Wasser fiir jeweils 30 min eingelegt (DP5).

Um die Versuchsreihe um eine enzymatische Komponente zu erganzen, erfolgte im sechsten
Protokoll die Anwendung von Accutaseldsung (Sigma-Aldrich). Accutase® enthalt proteolytische
Enzyme und findet routinemafige Anwendung bei der Lésung von Zellen von kiinstlichen
Oberflachen. Fir den Dezellularisierungsversuch wurden Proben bei 37°C fiir 10 min in

Accutaseldsung eingelegt.

125 ml 125 ml Wasch-
1% SDS 1% TX zyklus
16 h 30 min A
60 ml Wasch-
0,5% SD zyklus Waschzyklus A:
60 ml A 6x 24 h 200 m| PBS +
0,5% SDS 0,1% Penicillin-Streptomycin
16h
125 ml Wasch- 125 ml 125 ml Wasch-
1% SD zyklus ? 70% EtOH zyklus
16h B 3h 10 min B
60 ml Wasch-
0,5% SD zyklus A Waschzyklus B:
60 ml 6x 15 min 200 ml PBS
0,5% TX
16h
125 ml 125 ml Wasch- )
20% Wasser zyklus Tabelle 6:Tabellarische Ubersicht fiir
CEES Mannitol-  destilliert A den Ablauf der
lé')sun.g 30 min Dezellularisierungsprotokolle 1 bis 6.
U Protokolliiberschriften (links) und die
125 ml . Wasch- einzelnen Versuchsschritte
Ai?::?: zyl:\lus chronologisch von links nach rechts.
37°C

38



3.10. Permeabilitdtstestung

Aus zwei verschiedenen Venen isolierte man FB und kultivierte sie bis zu einer Anzahl
von ~9. Mio. Zellen, das entspricht ca. 3 zellkonfluenten T175 Flaschen. Vor Beschichtung
und Kultivierung erfolgte die Dickenmessung des PU. Hierbei wurden mithilfe eines
Messgerates (Mitutoyo 543-396B IDC Digimatic Indicator, Mitutoyo Europe GmbH, Neuss,
Germany) mindestens drei Messungen pro Charge durchgefiihrt und gemittelt. Pro FB-
Reihe wurden anschlieBend 10 PU-Proben mit jeweils 780.000 FB beschichtet und fiir 10
Tage kultiviert, woflir man insgesamt 7.800.000 FB bendétigte. Von den 10 Proben
dezellularisierte man 8. 4 davon mittels DP1 und weitere 4 mittels DP2. Die 2 restlichen PU-
Proben wurden unbehandelt bei -80C° als Reserve Kryokonserviert. Nach Abschluss der
Dezellularisierung und einem Waschzyklus konnte der Wasserpermeabilitatstest
durchgefiihrt werden. Hierfiir diente ein individuell angefertigter Plexiglaszylinder, welcher
mit 100 ml Leitungswasser befillt wurde (Abb. 16). Uber den Anschluss an ein
Lufteinlassventil konnten konstante 120 mmHg Druck appliziert werden, sodass die
Wassersiule den Zylinder {iber eine im Durchmesser 8 mm breite Offnung, in welcher die
Probe eingespannt war, verlassen konnte. Die Zeit, in der das Wasser den Zylinder verlasst,
wurde zweimalig manuell gemessen. 4 native PU-Proben (unbeschichtet, unbehandelt)

dienten als Kontrollgruppe.

j i 120 mmHg
Eﬂﬁ Bljﬂ Abbildung 16: Aufbau des
: : Plexiglaszylinders anhand einer
‘ modlifizierten technischen
| Zeichnung. 120 mmHg Druck
100 ml werden auf 100 ml Wasser

b appliziert, welche den Zylinder (iber
die im Ausflusstrakt (d = 8 mm)
eingespannte Probe (roter Strich)
verldsst.
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4. Ergebnisse

4.1. Proliferationsevaluation

Im REM stellte sich eine konfluente biologische Schicht zu allen Zeitpunkten dar (Abb.
17). Unterschiede zwischen den einzelnen Proben waren nicht erkennbar. Die Ergebnisse
der IHC zeigten positive Farbungen gegen das FB spezifische Antigen TE-7, als auch gegen
EZM spezifische Komponenten (Kollagene, Elastin, Laminin, Fibronectin, Kollagen | und V)
zu allen Zeitpunkten (Abb. 18). Positive Farbungen gegen TE-7 waren nach sieben Tagen
Kultivierung nachweisbar. Gleiches gilt fiir EZM-spezifische Farbungen. Proben resultierend
aus 14 und 21 Tagen Kultivierung zeigten im Vergleich leicht prominentere Nachweise. Die

Ergebnisse weisen die Kultivierbarkeit von FB auf PU nach.

Abbildung 17: REM Aufnahmen nach sieben, 14 und 21 Tagen Kultivierung in 100x Vergréf3erung.
Im Vergleich hierzu ein Nativbild in 500x Vergréferung. Markierte Areale zeigen den Ubergang
von beschichtetem zu unbeschichtetem PU (ehemalige Position des Teflonrings).
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Weiterhin wurde fiir darauf folgende Versuche eine effektive Kultivierungsdauer

festgelegt, in welcher eine konfluente Beschichtung in moglichst kurzer Zeit erfolgen kann.

Nach 7 bzw. 14 Tagen Kultivierungszeit ausgewertete Proben zeigten im Vergleich

minimale Unterschiede: Nach 7 Tagen zeigten die Proben positive Farbnachweise gegen

FB als auch EZM-Komponenten. Diese Farbnachweise zeigten gelegentlich Kontinuitats-

unterbrechungen auf. Obwohl es sich dabei womaoglich um Schnittartefakte handelte,

zeigten Proben nach 14 Tagen keine Unterbrechungen der Oberflachenstruktur. Zudem

wiesen diese Proben mehrere Schichten von Zellkernen auf, sodass sich die biologische

Schicht insgesamt konfluenter und prominenter andeutete. Proben verglichen nach 14

und 21 Tagen Kultivierungszeit zeigten keine Unterschiede. Auf Grund dieser Ergebnisse

betragt die Kultivierungsdauer von FB auf PU in den folgenden Versuchen zehn Tage.
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Abbildung 18: Reprdsentative Aufnahmen von
IHC Fédrbungen nach unterschiedlichen
Kultivierungszeiten in 100x VergréfSerung. Es
zeigte sich ein positiver roter Farbnachweis von
TE-7, Elastin und Laminin zu allen Zeitpunkten
(Pfeile). Nach sieben Tagen Kultivierung waren
vereinzelt Unterbrechungen, am ehesten
Schnittartefakte, der angefdrbten Schicht zu
sehen (Kreise). Eine Konfluente Schicht war
nach 14 und 21 Tagen Kultivierung zu
erkennen: Im direkten Vergleich dieser Proben
zeigen sich keine prominenten Unterschiede.



4.2. Dezellularisierung

4.2.1. Immunhistochemie

Im Rahmen der Dezellularisierung wurden Proben nach der Anwendung von DP mittels
IHC evaluiert. IHC-Férbungen gegen TE-7 fielen je nach angewandtem DP sehr
unterschiedlich aus (siehe Abb. 19 A und B). Beispielsweise zeigten 90% der Proben an
denen osmotische Losungen (DP5) angewandt wurden positive Farbungen gegen TE-7. Im
Kontrast dazu stehen Proben resultierend aus der Behandlung mittels SDS + SD (DP2) und
Accutase® (DP6): Hier wurde nie TE-7 nachgewiesen. Ahnlich zeigten 92% der Proben nach
Dezellularisierung mittels SDS und TX-100 (DP1) keine positive Farbung gegen TE-7. Die
Anwendung von SD, sowohl alleine als auch in Kombination mit TX-100 (DP3, DP4) erzeugte
diesbeziiglich sehr heterogene Ergebnisse: Einige Proben wiesen positive Farbungen,
andere hingegen negative Farbungen gegen TE-7 auf. Die Anzahl positiver TE-7 Farbungen

Uberwiegte.

Auch der Verbleib von EZM-Komponenten unterscheidet sich in Abhangigkeit des DP.
91,7% der Proben welche mit SDS und TX-100 (DP1) dezellularisiert wurden zeigten positive
Farbungen gegen alle untersuchten Komponenten der EZM, also Kollagen | und IV, Laminin,
Fibronectin und Elastin. Auch die Anwendung von SD in Kombination mit TX-100 (DP4)
erzeugte Proben, von denen 75% positive Farbnachweise gegen alle untersuchten
Komponenten enthielten. Nach dem Einsatz von SDS + SD (DP2) zeigten die Halfte der
Polyurethanstiicke einen positiven Farbnachweis fiir die fiinf Komponenten. Gleiche
Aussage gilt fur die Proben nach Anwendung der osmotisch wirksamen Losungen (DP5).
71% der Proben resultierend aus der Behandlung mit SD (DP3) zeigten positive
Farbnachweise fir mindestens drei der fiinf EZM-Komponenten. Im Gegensatz hierzu
stehen die Ergebnisse der IHC von Proben nach Behandlung mit enzymatischer Losung

(DP6): 43% der Proben zeigten positive Farbungen fiir maximal zwei Komponenten der EZM.
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Abbildung 19 A: Reprdsentative IHC Aufnahmen in 100x VergréfSerung nach Anwendung der DP 1 bis 3 nach Dezellularisierung in Hinblick auf FB-

spezifischem Antikérper TE-7 und Komponenten der EZM.
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TE-7 Fibronectin Kollagen IV
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Abbildung 19 B: Reprdsentative IHC Aufnahmen in 100x Vergroﬂerung nach Anwendung der DP 4 bis 6 nach Dezellularisierung in Hinblick auf FB-
spezifischem Antikérper TE-7 und Komponenten der EZM.
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Abbildung 20: IHC Vergleich zwischen nativen und mittels SDS + TX-100 dezellularisierten
Proben. Firbungen A1 — B2 stellen Fédrbungen gegen Laminin, C1 — D2 Fdrbungen gegen FB
spezifisches TE-7 dar. A2, B2, C2, D2 zeigen jeweils vergréfSerte Aufnahmen. Pfeile weisen auf
kernéhnliche Formation hin.

Gemeinsamkeiten und Unterschiede zeigten sich bei der immunhistochemischen
Auswertung von nativen und mittels SDS+TX-100 (DP1) dezellularisierten Proben (Abb. 20).
In Bezug auf Farbungen gegen EZM spezifische Antigene (A1 — B2) demonstrierten sowohl
native als auch dezellularisierte Proben einen konfluenten positiven Farbnachweis an der
Oberflaiche des PUs. In vergroBerter Aufnahme der nativen Proben (A2) wurden
kerndhnliche, oval geformte Strukturen in unterschiedlichen Tiefen des PUs sichtbar
(Pfeile). Diese hatten eine fur die Himalaunfarbung typische blass violette Farbgebung,

sodass sie an einen Zellkern erinnerten. Auch beim positiven Farbnachweis gegen das FB
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spezifische Antigen TE-7 wiesen native Proben diese zellkerndhnlichen Strukturen auf (C2).
Die positiv angefarbte Oberflachenschicht stellte sich im Vergleich zu Farbungen gegen EZM
spezifische Antigene prominenter dar. Im Kontrast dazu prasentierte dezellularisiertes
Material ein anderes Bild. Hier zeigte sich in Bezug auf das Antigen TE-7 kein positiver
Farbnachweis auf der Oberflache des PU. Anstelle dessen war ein schmalerer, blass violetter
Saum ohne Kontinuitatsunterbrechungen sichtbar (D1, D2). Ovale, kerndhnliche Strukturen

waren in vergroBerter Aufnahme nicht zu erkennen.
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Abbildung 21: Besonderheiten von Proben im Rahmen der Auswertung durch IHC (Fidrbung gegen
TE-7). A: Eine im Rahmen der Proliferationsevaluation erzeugte Aufnahme mit doppelter
Beschichtung und Kontinuitdtsunterbrechungen im PU (Sterne). In tieferen Ebenen des PUs
deuteten sich kernéhnliche, oval konfigurierte Formationen mit blass violetter Farbgebung an
(Pfeile). B: Deutlichere Aufnahmen solcher zeigten sich bei einer im Rahmen der Dezellularisierung
gewonnenen Probe in 1000x VergréfSerung.

Zu den Besonderheiten einiger Proben gehorten die (in Abb. 21) dargestellten Befunde.
Einige Proben zeigten positive Farbnachweise gegen das FB-spezifische Antigen TE-7 auf
beiden Seiten der Proben. Gleichzeitig konnten vereinzelt zellkernahnliche Strukturen nach
Hamalaunfarbung in tiefer gelegenen Abschnitten des PUs nachgewiesen werden. Des
Weiteren zeigten sich im PU Kontinuitatsunterbrechungen im Sinne von Lufteinschlissen.

Die (in Abb. 22) dargestellten Proben zeigten zudem eine verdanderte Struktur des PU:
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Einzelne Bestandteile bzw. Fragmente dessen lagen weiter auseinander und erschienen
zerstreut, wahrend ein immunhistochemischer Farbnachweis fehlte und nicht ausgewertet
werden konnte. Diese Befunde kdnnen Hinweise auf die Interaktion von PU mit dem im
Rahmen der Entparaffinierung eingesetztem Roti®-Histol darstellen. Diese Proben, welche

einen Gesamtanteil von 22 % hatten, wurden von der Auswertung ausgeschlossen.
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Abbildung 22: Beispiele von nicht auswertbaren Proben mit korrelierenden REM Aufnahmen (A+B,
C+D). Bei der lichtmikroskopischen Betrachtung zeigte sich eine aufgelockerte Architektur des PU
bei nicht abgrenzbarer Probenoberflidche (A). Mittels IHC oder Himalaun angeférbte Strukturen
deuteten sich in zerstreutem Muster an (Pfeile), eine homogene Schicht fehlte (C).
Korrespondierende REM Aufnahmen zeigten ein raues, inkomplettes Oberfldchenmuster welches
nativen Proben dhnelte (B+D)
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Die folgenden Abbildungen bzw. Tabellen (23 bzw 7) widmen sich der
immunhistochemischen Auswertung von Proben resultierend aus der Anwendung
unterschiedlicher DP. Die Kreisdiagramme (Abb. 23) zeigen den Anteil von Proben, welche
nach Anwendung der DP einen negativen Farbnachweis fir TE-7 bzw. einen positiven fir
EZM-Komponenten aufzeigten. Die Tabelle spezifiziert diese Darstellung. Hier wird gezeigt,
durch welche Anwendung eines DP Proben entstanden, welche bei Abwesenheit eines FB-
spezifischen  Farbnachweises positive  Farbungen fiir einen  GroRteil der
Matrixkomponenten aufweisen konnten. Anhand dieser Darstellung kdnnen Rickschliisse

auf die Effektivitat einzelner DP gezogen werden.

TE-7
pos

neg

0-2
3-4

SDS + TX (DP1) SDS + SD (DP2) SD (DP3) SD + TX (DP4) Osmotisch (DPS) Enzymatisch (DP6)
von S

5 4 B0 T B,

Komponenten

Abbildung 23: Zusammenfassendes Tortendiagramm der immunhistochemischen Auswertung in
Hinblick auf FB-spezifische TE-7 Fdrbung und Komponenten der EZM. In der oberen Reihe
Darstellung von Anteilen negativer bzw. positiver TE-7 Fdrbungen. In der unteren Reihe Darstellung
der Anzahl von Proben, welche fiir null bis zwei (grau), drei bis vier (hellgriin) oder fiir alle fiinf
(dunkelgriin) der untersuchten Matrixkomponenten, unabhdngig von den Befunden der TE-7
Férbung, einen positiven Farbnachweis erbrachten. Eine Spalte bezieht sich auf ein DP.
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Davon EZM

positiv 5/5
DP1:SDS + TX 11 9 6 2
DP 2 :SDS + SD 8 8 3 1
DP3:SD 7 3 1 0
DP4:SD+TX 12 3 2 1
DP 5 : Osmotisch 10 1 0 1

DP6:

8 7 2 2

Enzymatisch

Tabelle 7: Tabellarische Ubersicht der immunhistochemischen Auswertung unter Beriicksichtigung
der Ergebnisse der FB- spezifischen Fidrbung gegen TE-7. Beispiel: 9 von 11 Proben, an welchen SDS
+ TX (DP1) angewandt wurde, zeigten keine positive Féirbung gegen TE-7. 6 dieser 9 Proben wiesen
positive Fdrbungen gegen alle 5 untersuchten EZM-Komponenten auf. Weitere zwei Proben zeigten
einen positiven Farbnachweis gegen vier der maximal fiinf Komponenten.

4.2.2. Rasterelektronenmikroskopie

Mittels REM wurde die Oberflachentopographie der dezellularisierten Probenoberflache
evaluiert. Unbeschichtete, native Proben zeigten in einer Ubersichtsaufnahme zufillig
angeordnete PU Fasern mit leeren Zwischenrdumen. Einzelne Fasern waren klar
voneinander abgrenzbar, sodass sich eine netzartige Struktur darstellte (Abb 24. M, N). In
der vergrofRerten Aufnahme wurden die unterschiedlichen Grofendimensionen der Fasern
untereinander erkennbar. Grenzten die Fasern nicht direkt aneinander, waren sie
ausschlieBlich durch leere Zwischenrdume voneinander getrennt. Die Oberflachenstruktur

einzelner Fasern stellte sich stets glatt dar.

Proben, welche mittels osmotisch-wirksamen Loésungen behandelt wurden (DP5),
zeigten im Gegensatz dazu eine konfluente Schicht an biologischem Material, welche die
Fasern bedeckte. In der Ubersichtsaufnahme deuteten sich PU-Fasern an, welche nicht
eindeutig voneinander abgrenzbar waren (l). Zwischenrdume stellten sich nicht dar.

Aufnahmen in héherer VergroRerung zeigten anstatt der Fasern und ihren Zwischenraumen
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eine konfluente Schicht biologischen Materials, welche diese liickenlos Uberzog bzw.
bedeckte. Die Oberflachenstruktur dieser Schicht stellte sich in vergroRerter Aufnahme
wenig glatt, sondern rau und kornig dar (J). Die Anwendung von SDS in Kombination mit TX-
100 (DP1) bzw. SD mit TX-100 (DP4) generierte vergleichbare, jedoch nicht identische
Ergebnisse: Eine glatte, konfluente Schicht aus Zellmaterial bedeckte groRtenteils die
zuféllig angeordneten PU Fasern (A, G). Selten stellten sich einzelne Risse der biologischen
Beschichtung dar (Pfeile bzw. Kreise), sodass vereinzelt Zwischenrdume sichtbar wurden.
Die Oberflache erschien rau, wahrend Fasern nicht klar voneinander abgegrenzt werden
konnten (B, H). Im Kontrast hierzu stehen Proben, welche mit SDS in Kombination mit SD
(DP2) behandelt wurden. Hier zeigte sich ein sehr heterogenes Muster an
Oberflachenstrukturen.  Die =~ Mehrzahl der  Proben  wiesen Risse  und
Kontinuitatsunterbrechungen der Beschichtung auf. In der Folge konnten Fasern und
biologisches Material voneinander unterschieden werden (C, D). Ein dhnlich raues Bild war
bei Proben zu sehen, welche mit SD dezellularisiert wurden (DP3) (E, F). Die Anwendung der
enzymatischen Losung (DP6) erzeugte sehr inhomogene Aufnahmen. Einige Proben zeigten
Oberflachenstrukturen vergleichbar mit den Aufnahmen resultierend aus DP1 und 4, wohin
gegen andere Proben Uberwiegend PU-Fasern entsprechend den Nativaufnahmen

aufwiesen (K, L).

Im letzten Schritt der rasterelektronenmikroskopischen Auswertung wurden Aufnahmen
unter Miteinbezug immunhistochemischer Ergebnisse verglichen. Proben welche durch die
Anwendung von SDS + TX-100 (DP1) positiven bzw. negativen Farbnachweis fir EZM-
Komponenten bzw. TE-7 zeigten, wurden mit solchen verglichen, welche fiir beide Kriterien
einen positiven Farbnachweis erbrachten. Letzteres gilt z.B. fiir Proben resultierend aus der
Anwendung von DP5. Beim Vergleich dieser Proben waren keine Unterschiede hinsichtlich
der Oberflachentopographie darstellbar: Einzelne PU Fasern deuteten sich an, waren jedoch

einschlielRlich ihrer Zwischenrdume von einer biologischen Schicht bedeckt.
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Abbildung 24: Reprdsentative rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen nach der
Dezellularisierung in 1000x und 5000x Vergréfserung. Nach der Anwendung von
osmotisch wirksamen Lésungen (DP5) zeigte sich eine konfluente biologische Schicht.
Ahnliche Aufnahmen entstanden nach Dezellularisierung mittels SDS + TX-100 (DP1) und
SD + TX-100 (DP4). Hier wurden vereinzelt Unterbrechungen der Beschichtung bzw. kleine
Lécher mit einem Durchmesser von ca. 1 bis 7 um in dieser sichtbar (Pfeile). Nach
Anwendung von SDS + SD (DP2) bzw. SD (DP3) waren diese Defekte hdufiger vorzufinden.
Die enzymatische Dezellularisierung erzeugte sehr inhomogene Aufnahmen. Native
Proben zeigten im Vergleich unbeschichtete PU Fasern und ihre Zwischenrdume bei 500x
bzw. 1000x Vergréfierung.
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4.2.3. DAPI Féirbung

Mithilfe dieser Farbung konnten verbleibende DNA Bestandteile auf den Proben
markiert und mithilfe des Fluoroszenzmikroskops dargestellt werden (Abb. 25).
Beschichtete, aber unbehandelte Patche dienten als Kontrollgruppe und zeigten eine sehr
dichte Verteilung von fluoreszierenden Partikeln. Diese schienen symmetrisch und rundlich
bis oval konfiguriert, waren klar zur Umgebung abgrenzbar und erinnerten an die Form

eines Zellkerns (Bild M, N).

Die Anwendung von osmotischen Lésungen (DP5) fuhrte zu einem fast identischen
Fluoroszenzsignal: Die Proben wiesen ein sehr dichtes Muster an fluoreszierendem Material
auf. Die einzelnen Partikel waren symmetrisch konfiguriert, wirkten jedoch schmaler bzw.
langlicher und hatten dadurch eine eher ovalere als rundliche Form (Bild I, J). Durch die
enzymatische Losung dezellularisierte Proben (DP6) zeigten deutlich weniger Partikel mit
anderem Erscheinungsbild. Diese waren, im Vergleich zu bisher beschrieben Proben,
unsymmetrisch und inhomogen konfiguriert (Bild K, L). Ovale Formen waren hier nicht zu
erkennen. Die Applikation von SDS in Kombination mit TX-100 (DP1) oder SD (DP2) erzeugte
Proben, bei denen ein positives Fluoroszenzsignal sehr selten erbracht wurde (Bild A-D).
Diese Partikel zeigten untereinander eine inhomogene Form: Darunter oval als auch
unsymmetrisch konfigurierte Fluoroszenzsignale. Gleiches Bild kennzeichnete die
Oberflachen der Proben, welche mittels SD dezellularisiert wurden (DP3) (Bild E,F). Die
Halfte der Proben aus den Versuchen mit SD in Kombination mit TX-100 (DP4) zeigten,
dhnlich den Kontrollproben, ein dichtes Muster aus fluoreszierenden Partikeln (Bild G, H).
Unabhdngig von der Art des angewendeten DPs waren in direkter Umgebung scharf

eingestellter Partikel stets unscharfe sichtbar.
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Abbildung 25: Reprdsentative Aufnahmen der DAPI Fdrbungen von Vorder- und Riickseite
einer Probe nach Anwendung der DP. Sowohl unbehandelte Kontrollproben als auch
mittels osmotisch wirksamen Lésungen (DP5) dezellularisierte Proben zeigten ein dichtes
Muster an fluoreszierenden Partikeln mit ovaler, kernéhnlicher formation. Nach
Anwendung von DP1, DP2, DP3 und DP4 waren diese sehr vereinzelt mit unregelmdfiger
Form erkennbar. Die enzymatische Dezellularisierung erzeugte inhomogene Bilder.

55



4.2.4. Permeabilitéitstestung

Im Rahmen dieser Untersuchung wurde mithilfe eines konstanten Druckes von 120
mmHg 100 ml destilliertes Wasser auf dezellularisierte Proben appliziert. Dabei wurde die
Flussgeschwindigkeit des Wassers in Abhdngigkeit der einzelnen Proben gemessen (siehe
Tabelle 8). Vier unbeschichtete PU-Proben dienten als Kontrolle. Alle untersuchten PU-
Proben hatten eine Dicke von 0,12 mm (0,02 mm). Kontrollen zeigten im Mittelwert eine
Flussrate von 299,71+142,11 ml/min). Proben, welche man mittels SDS und TX-100 (DP1)
dezellularisierte hatten eine maximale bzw. minimale Flussrate von 291,26 ml/min bzw.
39,87 ml/min. Als Mittelwerte ergaben sich 149,72+98,21 ml/min (Vene #1) bzw.
111,05+78,43 ml/min (Vene #2), sodass insgesamt eine durchschnittliche Flussrate von
130,38+130,31 ml/min gemessen wurde. Mittels SDS und SD (DP2) dezellularisierte Proben
zeigten Flussraten von 24,99 mimin bis 472,44 ml/min. Die Mittelwerte betrugen
270,08+135,20 ml/min (Vene #1) bzw. 172,58+104,53 ml/min (Vene #2). Die

durchschnittliche Flussrate dieser Proben lag bei 221,33+130,31 ml/min.
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Native Kontrollen ml/min

Patch #1 219,78
Patch #2 228,14
Patch #3 205,48
Patch #4 545,45
Mittelwert pro Spalte 299,71
STD-Abweichung 142,11

Tabelle 8: Tabellarische
Ubersicht der

Flussgeschwindigkeiten in

ml/min einzelner Proben in
Abhdngigkeit des DP nach

Venenreihe.

SDS + SD (Vene#1) ml/min ml/min

Patch #1 326,09 335,20
Patch #2 312,50 314,14
Patch #3 145,99 120,48
Patch #4 472,44 465,12
Patch #5 107,14 101,69
Mittelwert pro Spalte 272,83 267,32
STD-Abweichung pro Spalte 132,51 137,78
Mittelwert Vene 1 270,08
STD-Abweichung Vene 1 135,20
SDS + SD (Vene#2) ml/min ml/min

Patch #1 31,02 24,99
Patch #2 188,68 185,19
Patch #3 192,31 174,42
Patch #4 405,41 265,49
Patch #5 125,52 132,74
Mittelwert pro Spalte 188,59 156,56
STD-Abweichung pro Spalte 123,15 78,59
Mittelwert Vene 2 172,58
STD-Abweichung Vene 2 104,53
mittelwert SDS+ SD pro Spalte 230,71 211,94
Stdabweichung SDS +SD pro Spalte 134,67 125,09
SDS +SD (Vene 1 und 2) |
mittelwert SDS+ SD insgesamt 221,33
STD-Abweichung SDS +SD ingesamt 130,31

57

SDS+TX (Vene#1) ml/min ml/min
Patch #1 54,55 57,69
Patch #2 212,77 291,26
Patch #3 13,92 13,26
Patch #4 216,61 244,90
Patch #5 199,34 192,93
Mittelwert pro Spalte 139,43 160,01
STD-Abweichung pro Spalte 87,04 107,26
Mittelwert Vene 1 149,72
STD-Abweichung Vene 1 98,21
SDS+TX (Vene#2) ml/min ml/min
Patch #1 39,87 41,01
Patch #2 246,91 263,16
Patch #3 103,45 99,83
Patch #4 43,07 39,97,
Patch #5 120,00 113,21
Mittelwert pro Spalte 110,66 111,44
STD-Abweichung pro Spalte 75,21 81,52
Mittelwert Vene 2 111,05
STD-Abweichung Vene 2 78,43
mittelwert SDS+TX pro Spalte 125,05 135,72
stdabweichung SDS+TX pro Spalte 82,60 98,31
SDS+TX (Vene 1 und 2) |
mittelwert SDS+TX insgesamt I 130,38
STD-Abweichung SDS+TX insgesamt 90,95




5. Diskussion

TE widmet sich der Aufgabe, funktionelles und biokompatibles Prothesenmaterial mit
einem Minimum an immunologischen Risikofaktoren zu entwerfen. Die in der Einleitung
beschriebenen Herstellungsansatze sind ebenso zahlreich wie unterschiedlich. Hierzu
gehort die Verwendung rein biologischer Gewebe bzw. ganzer Organe, aber auch
synthetische Materialien bzw. eine Kombination beider kommt zum Einsatz: Die
sogenannten Hybridprothesen  (siehe  Einleitung). Trotz = der  zahlreichen
Herstellungsansatze- und Erfolge bleibt eine Vielzahl an Fragen unbeantwortet. Diese
richten sich sowohl an die mechanischen als auch biokompatiblen Eigenschaften neuer
Prothesen. Diese Arbeit leistet ihren Beitrag, indem wir die Grundlage fiir ein neues
Hybridmaterial untersuchten bzw. entwarfen. Héchste Prioritat liegt darin, immunologische

Risikofaktoren zugunsten der Biokompabilitat auf ein Minimum zu reduzieren.

5.1. Dynamische versus statische Zellbeschichtung

Vorangegangene Versuche des herzchirurgischen Labors basierten bereits auf der
Erkenntnis, dass FB auf PU kultiviert werden konnten [132]. Diese Moglichkeit wurde im
Rahmen dieser Arbeit (Proliferationsevaluation und Dezellularisierungsversuch) erneut
bestatigt. Um die Befunde zu ergdnzen, richtete sich die Fragestellung der
Proliferationsevaluation an den erforderlichen Zeitraum, welcher eine effektive
Beschichtung ermoglicht. Diese Zeitspanne sollte so kurz wie moglich und so lang wie nétig
gehalten werden. Nach zehn Tagen Kultivierungszeit unter statischen Bedingungen zeigte
sich eine konfluente Zellschicht, welche die einzelnen PU Fasern als auch ihren
Zwischenraum bedeckt. Ahnliche Studien der letzten Jahre beobachteten zwar die
Kultivierbarkeit von FB auf einem biologischen bzw. synthetischen Rlckgrat, setzten die
Frage nach dem optimalen Zeitraum (bei statischen Bedingungen) dabei aber nicht in den
Fokus der Versuche. Vitacolonna et. al. untersuchten verschiedene statische
Beschichtungsmethoden [133]. Dabei wurden FB auf nativer bzw. eingeschnittener Dermis

bei unterschiedlichen Druckbedingungen iber mehrere Tage kultiviert. Die Proben wurden
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direkt nach Beschichtung bzw. nach vier, acht und 12 Tagen Kultivierung
immunhistochemisch und via MTT-Test ausgewertet, welcher Aufschluss Uber die
metabolische Aktivitat im Zellverband gibt. Hierbei zeigte sich in allen Proben eine
steigende Proliferationsrate der FB bis zum vierten Tag. Im Anschluss sank diese
kontinuierlich bis zum Tag 12. Die hochste Zelldichte und metabolische Aktivitat war zwar
am letzten Tag der Auswertung nachweisbar, unterschied sich jedoch nur gering im
Vergleich zu Proben, welche nach 8 Tagen Kultivierung ausgewertet wurden. In einer
anderen Studie von Xiao et. al. wurde die Effektivitat von statischer bzw. dynamischer
Beschichtung und Kultivierung von FB auf synthetischem Material Gber einen Zeitraum von
21 Tagen beobachtet [134]. Die Auswertung erfolgte taglich, beginnend am sechsten Tag,
durch IHC und quantitativer Zellzahlbestimmung. Nach dynamischer Beschichtung und zehn
Tagen statischer Kultivierung wurde eine prominente Schicht aus EZM nachgewiesen.
Sowoh! die Zelldichte als auch histologische Merkmale &dnderten sich in den darauf
folgenden Tagen nur geringfligig. Die Ergebnisse dieser Studien stehen mit unseren im
Einklang. In Bezug auf eine statische Kultivierung von FB ist ein Zeitraum von 10 Tagen
ausreichend, um eine prominente Beschichtung zu ermdglichen. Zukiinftige Versuche
konnten die Proliferationsraten von FB auf PU zusatzlich untersuchen, sodass je nach

Resultat ein kiirzerer Zeitraum fur die Kultivierung in Betracht gezogen werden kann.

Daruber hinaus gibt es weitere Moglichkeiten die Zellbeschichtung zu gestalten. Dazu
zdhlen dynamische Methoden, in denen Zellmedien unter stindiger Bewegung mit
Tragermaterial und Zellen in Kontakt treten. Im Vergleich zu statischen Bedingungen sind
Zell- und Nahrmedien weniger von Diffusionskapazitaten begrenzt. Zum Einsatz kommen
z.B. Bioreaktoren, in denen die Zellsuspension mittels pulsatilem Fluss appliziert wird [135,
136]. Sie bilden somit einen Kontrast zu dem hier verwendeten Ansatz, Tragermaterial unter
statischen Bedingungen Zellmedien auszusetzen. Eine Studie von Warnock et al. vergleicht
diese verschiedenen Ansdtze in Hinblick auf ihre Effektivitdt [137]. Eine Gruppe von
synthetischen, unbeschichteten Scaffolds rotierte um 360° in Zellmedium mithilfe eines
Bioreaktors. Die Kontrollgruppe wurde ebenfalls im Bioreaktor fixiert, rotierte jedoch nicht.
Proben, welche unter Rotation beschichtet wurden zeigten nach Kultivierung im Vergleich
die dreifache Zellzahl von FB. Gleichzeitig besalRen sie den hdochsten Anteil von
Glykosaminoglykanen (GAG). Eine nach demselben Prinzip vergleichende Studie von Haykal

et al. untersuchte die Rezellularisierung von dezellularisierter Schweinetrachea [138]. Eine
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Gruppe von Proben wurde fiir die Zellbesiedelung (mit mesenchymalen Stammzellen)
zuerst einem wechselnden bidirektionalen Fluss einer Zelllsung im Bioreaktor) ausgesetzt.
AnschlieBend erfolgte die Zellkultivierung bei unidirektionalem Fluss im Inkubator. Die
Kontrollgruppe wurde keinem Fluss ausgesetzt, drehte sich aber im Bioreaktor fiir den
gleichen Zeitraum in der Horizontalebene um die gleiche Achse. Die Beschichtung und
Kultivierung der langlichen Tracheasegmente, welche einem Flussprofil ausgesetzt waren,
zeigten eine signifikant erhohte Anzahl an Zellen auf der gesamten luminalen Flache. Zhao
F. et al. ziehen ein dhnliches Fazit: Im 3D-Bioreaktor beschichtete Polyethylenscaffolds
zeigten eine 4.22 x 107 (Zellen/ml) héhere Zelldichte im Vergleich zu statisch beschichteten

Proben [139].

Diese Studien liefern wertvolle Erkenntnisse fir die Zellbeschichtung und Kultivierung.
Zu beachten bleibt die Tatsache, dass kein Versuchsaufbau unserem gleicht. Oftmals
wurden nicht nur andere Zelltypen, sondern auch andere Tragermaterialien verwendet.
Darunter auch bereits dezellularisierte, dessen DP ebenso variabel sind [108-116]. Der
statische Aufbau unseres Versuches erméglichte uns das exakte Areal einer Oberflache fir
die Zellbeschichtung zu definieren. Daraus ergab sich der wichtige Vorteil, beschichtete und
nicht-beschichtete Areale eindeutig zu bestimmen und in der Auswertung zu vergleichen
(siehe Abb. 17). Desweiteren erleichtern statische Bedingungen die zellulare Adhasion
wahrend der Beschichtung [138]. Gleichzeitig ist zu vermerken, dass sie inhomogene
Beschichtungsmuster innerhalb eines Modells verursachen kénnen [140, 141]. Die nach
zehn Tagen Kultivierung vorhandene konfluente Zellschicht von FB auf dem PU liefert
ausreichenden Nachweis einer erfolgreichen Beschichtung mit Zellen. Die Voraussetzungen
fir den anschlieRenden Dezellularisierungsversuch sind erfillt, sodass verschiedene DP in
vergleichender Absicht angewendet werden kdnnen. Zukiinftige Untersuchungen, z.B. die
Beschichtung von 3D-Modellen, erfordern evtl. eine hohere Zellzahl. Die jetzige statische
Methode wird diesen Anspriiche sehr wahrscheinlich nicht gerecht, weswegen der hier
vorgestellte Ansatz re-evaluiert und um eine dynamische Komponente erweitert werden

sollte.
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5.2. Effektive Dezellularisierung durch SDS

Mit dem Ziel immunologische Risikoeigenschaften des Prothesenmaterials zu
reduzieren, fallt das Augenmerk auf den Kern dieser Arbeit: Die vergleichende
Dezellularisierung durch verschiedene Komponenten. Die Effektivitat eines DP wird im
Rahmen dieser Arbeit folgendermalen definiert: Je kleiner die Menge von allogenem Zell-
und DNA-Rickstand bei Erhalt von EZM-Komponenten, desto hoher die Effektivitat. Es
wurden sechs verschiedene DP angewandt und das resultierende Material in Hinblick auf

histologische und morphologische Eigenschaften untersucht und verglichen.

Mittels IHC Farbungen konnten wir nachweisen, dass DP1 und DP2 das beschichtete PU
von Zellen befreien konnte. Beide Protokolle enthielten SDS. Der FB-spezifische
immunhistochemische Marker, TE-7, wurde sehr selten nachgewiesen. Dazu kommen die
Befunde der DAPI-Farbung, welche vereinzelt Fluoroszenzsignale zeigten. Diese waren nicht
mit den Kernformationen nativer Kontrollproben vergleichbar, sodass es sich hierbei
wahrscheinlich um Artefakte handelte. Die Wirksamkeit von SDS wird durch dhnliche
Ergebnisse belegt, welche in der Vergangenheit publiziert wurden: Khorramirouz et al.
demonstrierten die erfolgreiche Dezellularisierung xenogener Aortenconduits [142]. SDS
wurde dabei mit SD kombiniert und mit zwei weiteren Protokollen verglichen: Einerseits
einer Kombination aus Detergenzien, Komplexbildnern und Enzymen
(TrypsintRNAse+DNAse+EDTA), andererseits einer rein enzymatischen Losung
(Trypsin+tRNAse+DNAse). Die Losung basierend auf Detergenzien dezellularisierte die
Conduits am effektivsten. Dabei wurden Zellen komplett entfernt, wahrend die EZM und
deren Kollagen erhalten blieben. Die rein enzymatische Lésung entfernte zwar auch einen
Groliteil der Zellbestdnde, schadigte dabei aber auch EZM-Komponenten, insbesondere
Kollagen. Oberwallner et al. dezellularisierten humanes linksventrikuldres Myokard mit
verschiedenen Protokollen [143]. Diese basierten entweder auf den Detergenzien SDS,
Triton-X, SD oder osmotisch wirksamen Losungen. Mittels SDS wurde das Myokard nahezu
zellfrei, wahrend EZM erhalten bleib. Im Anschluss konnte das dezellularisierte Myokard mit
drei verschiedenen Zellpopulationen neu beschichtet werden, darunter auch
mesenchymale Stammzellen. Zahlreiche weitere Studien integrieren aus diesem Grund SDS
als festen Bestandteil ihrer DP, oft in Kombination mit TX-100 [144—146]. Obwohl in der

vorliegenden Arbeit SDS nicht bei biologischen Scaffolds angewendet wurde, stehen unsere
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Resultate in Einklang mit diesen Erkenntnissen: SDS besitzt ein hohes Potenzial, Gewebe
effektiv zu dezellularisieren. Wir konnten zeigen, dass dies auch fiir mit FB beschichtetem

Polyurethan gilt.

5.3. Materialgrundlage und Anwendungsform von DP als
Ko-faktoren fiir eine effektive Dezellularisierung

Das Risiko einer entzindlichen Immunreaktion durch eine Prothese wird minimiert,
wenn sie keine fremden DNA Bestandteile mehr aufweist [105, 106]. Aus diesem Grund
evaluierten wir mittels DAPI-Farbung, inwiefern DNA nach Dezellularisierung nachweisbar
war. DP1 (SDS+TX-100) und DP2 (SDS+SD) lieferten dabei die besten Ergebnisse, indem nur
sehr wenige Fluoroszenzsignale auf diesen Proben nachgewiesen werden konnten. Im
Kontrast hierzu zeigten einige Proben nach Anwendung von DP4 (SD+TX-100) ein dichtes
Muster an fluoreszierender DNA. In einer anderen Studie dezellularisierten Akhyari et al.
Rattenherzen anhand von vier verschiedenen DP, um diese anschlieBend auf verbleibende
DNA zu untersuchen [147]. Eines der vier Protokolle, basierend auf SDS+TX-100, erzielte im
Vergleich mangelhafte Resultate: Nur 43% der nativen DNA der Herzen wurde durch diese
Kombination entfernt. Im Gegensatz hierzu entfernte die Kombination aus EDTA, SDS, SD
und TX-100 mehr als 99,5%. Dariber hinaus wurden Proteine non-kollagenen Ursprungs
nach Dezellularisierung quantifiziert und mit denen nativer Herzen verglichen. SDS+TX-100
entfernten nur 86,10% der Proteine, das umfangreichere Protokoll hingegen 96%. Diese
Ergebnisse erscheinen im Vergleich zu unseren zunachst widerspriichlich. Vergleicht man
den konkreten Versuchsaufbau, verdeutlichen die variierenden Resultate die einflussreiche
Rolle des Ausgangsmaterials. Unser Experiment bestand daraus, zarte PU-Proben unter
Schwenk- und Rotationsbewegung in Dezellularisierungslosung zu baden. Akhyari et al.
kanilierten die Rattenherzen, sodass die Detergenzien mittels retrograder Perfusion
appliziert wurden. Dabei mussten die Losungen zuerst Perfusions- und Diffusionsstrecke
Uberwinden, um an richtiger Stelle zu wirken. Bei der retrograden Perfusion kénnte diese
Bedingung die Wirksamkeit von Detergenzien in tiefer gelegenen Myokardschichten
herabsetzen. Im Umkehrschluss kann das Auswaschen der Losung erschwert sein, sodass
Detergenzien Uber die vorgesehene Anwendungszeit hinaus im Organ bzw. Material

verbleiben.
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Caamanio S et. al untersuchten in diesem Zusammenhang die Nachweisbarkeit von SDS
in Waschlosungen dezellularisierter Schweineperikarde [148]. Diese wurden anfangs mit
SDS in variierender Konzentration behandelt, um sie anschlieRend fiir 96h zu waschen.
Obwohl die Konzentration an SDS im Laufe des Waschvorgangs sank, war sie selbst nach
Anwendung von 0,01% SDS bis zum Ende nachweisbar. In einem separaten Versuch wurde
gezeigt, dass SDS Konzentrationen von > 10 microM in einer Endothelzellkultur die Zellzahl
um ein signifikantes Mal senkten. Diese Ergebnisse liefern Hinweise darauf, dass durch die
Dezellularisierung verbliebene Detergenzien wie SDS die Rezellularisierung erschweren
konnten. Demgegeniiber bleibt zu beachten, dass zahlreiche Dezellularisierungsversuche
xenogenen Materials in der Vergangenheit, u.a. mit SDS, trotzdem eine anschlieRende
Rezellularisierung ermoglichten [111, 129, 149, 150]. Im ldealfall lassen sich zukilinftig
Anzahl und Konzentrationen von Komponenten eines DP senken, wahrend Waschzyklen

verlangert oder effektiver gestaltet werden.

5.4. Enzymatische Komponenten verursachen Schédden an der
EZM

Der Erhalt der EZM ist ein weiteres Kriterium fir die Effektivitat der Dezellularisierung.
In unserem Vergleich konnten wir je nach Protokoll sehr variable Ergebnisse in diesem
Zusammenhang erzeugen. Wichtiger Befund dieser Arbeit ist die Tatsache, dass wir Zellen
und DNA von beschichtetem PU mittels SDS+TX-100 (DP1) entfernten, um dabei gleichzeitig
EZM auf synthetischem Material zu erhalten. SDS+SD (DP2) erzeugte dhnliche Resultate.
Der Anteil der Proben, welche alle untersuchten Matrixkomponenten enthielten, war dabei
jedoch geringer. Auch die Anwendung von Accutase® als enzymatische Komponente
erzeugte eine Zellfreiheit in unserem Versuch. Die verbleibende Schicht von EZM zeigte sich,
im Vergleich zu Proben nach Anwendung anderer DP, jedoch weniger prominent bzw. war
auf den Probenoberflachen nur vereinzelt darstellbar. Andere Studien untersuchten den
Effekt kombinierter Protokolle, welche sowohl Detergenzien als auch enzymatische
Losungen enthalten. Wainwright et al. dezellularisierten Schweineherzen via Perfusion
einzelner Komponenten [151]. Angefangen mit Trypsin folgte EDTA, dann TX-100 und zum
Abschluss SD. Die resultierende kardiale EZM enthielt reichlich Kollagene, v.a. |, lll und IV,

als auch Elastin und GAG. Die mechanische Integritat der Herzen blieb ebenfalls erhalten,
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welches die Effektivitat des Prozesses zusatzlich betont. Im Gegenzug wurde gezeigt, dass
enzymatische Komponenten negativen Einfluss auf die Qualitdt der EZM ausiiben kénnen,
indem sie Veranderung der Matrix hervorrufen. Quervernetzungen von Elastin und Kollagen
werden aufgehoben, wodurch modifizierte EZM Fragmente freigesetzt werden. Diese
Fragmente koénnen kostimulatorisch Entziindungsreaktionen durch neutrophile Zellen
auszulésen [152]. Dies birgt ein erhdhtes Risiko ungewollte Immunreaktionen zu
provozieren, wodurch die Biokompabilitdt der Prothese vermindert werden kann [153].
Zum selben Fazit kommen Grauss et al.,, indem Trypsin und TX-100 getrennt bei von
Schweinen stammenden Herzklappen angewandt wurden [114]. Dabei deformierte Trypsin
elastische Fasern. TX-100 veranderte das Verteilungsmuster von Kollagenfasern. Beide
Komponenten fiihrten zum Verlust von Adhédsionsmolekiilen, insbesondere Laminin und
Fibronectin. Gegensatzliche Ergebnisse publizierten Mallis et. al: Menschliche Nabelschniire
wurden mit zwei unterschiedlichen DP behandelt [154]. Einerseits durch 3-[(3-
cholamidopropyl)dimethylammonio]-1-propansulfat (CHAPS) in Kombination mit SDS,
andererseits mit SDS und Nuklease. Beide Protokolle konnten reichlich EZM, insbesondere
Fibronectin und Kollagen | erhalten. Der Verlust einer Vielzahl von Matrixkomponenten
durch Accutase® in unserem Versuch bestarkt die These, dass enzymatische Komponenten

fir die Dezellularisierung ungeeigneter sind als Detergenzien.

5.5. Fehlen von Matrixkomponenten nach der Anwendung
von SDS mit SD

Im Rahmen der Auswertung zeigte sich, dass insbesondere Kollagene durch den
Gebrauch von Detergenzien erhalten werden konnten. Dies gilt besonders fir die
Kombination aus SDS+TX-100 (DP1) und SD+TX-100 (DP4). Im Kontrast hierzu stehen
Proben, welche mit SD+SDS (DP2) behandelt wurden. Obwohl kein einziger Zellnachweis
erfolgte, wurden Kollagene, Fibronectin und Laminin im Vergleich zu DP1 und DP4 seltener
nachgewiesen, sodass dieses Protokoll eher schadliche Auswirkungen auf die Matrix hat.
Kollagene sind neben der mechanischen Stabilitat auch fiir Quervernetzungen innerhalb der
EZM-Komponenten verantwortlich. Hierdurch wird die Zelladhasion, ihre Interaktion und
das Wachstum zugunsten der Gewebedifferenzierung gefordert [155]. Dies sind
entscheidende Prozesse, um die Interaktion und Modellierung von Prothesenmaterial in
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situ zu ermoglichen. Dabei kann nicht ausgeschlossen werden, ob andere Komponenten wie
SDS oder TX-100 Schaden an der EZM ausrichten. Liao et. al. untersuchten die Auswirkungen
von TX-100, SDS und Trypsin auf die strukturellen Eigenschaften xenogener Aortenklappen
[156]. Alle Komponenten verdnderten die rdumliche Ausrichtung von Kollagenfibrillen.
Trypsin zeigte dhnlichen Einfluss auf Elastinfasern, sodass ihre Organisationsstruktur kaum
erkennbar war. TX-100 und Trypsin fihrten zum Verlust von GAG und beeinflussten die
Dicke des dezellularisierten Gewebes. Dabei wurde eine Zu- bzw. Abnahme des
Gewebedurchmessers gemessen. Im REM zeigte sich nach Anwendung von SDS ein dichtes
Netzwerk an EZM, welches mit nativen Proben vergleichbar war. TX-100 und Trypsin
hingegen lockerten dieses Netzwerk auf, sodass die Oberflachenstruktur inkonstanter

erschien.

5.6. Quantifizierung von Matrixkomponenten als ergdnzende
Auswertungsmethode

Die immunhistochemische Beurteilung verschiedener EZM-Komponenten ist eine
wichtige Methode, um die Effektivitat eines DP zu beurteilen. Sie gibt nicht nur Aufschluss
uber das Vorhandensein einzelner Komponenten, sondern zeigt auch deren
Verteilungsmuster. Anhand dieser Methode konnten wir eine konfluente Schicht an EZM
durch den Nachweis mehrerer ihrer Komponenten nachweisen. Zukilnftig besteht die
Option, diesen Nachweis durch Quantifizierung zu konkretisieren. Methoden zur
Quantifizierung von Matrixkomponenten finden bereits Anwendung [147]. Dabei kommen
jedoch u.a. enzymatische Komponenten wie Pepsin zum Einsatz, welche die EZM
nachtraglich schadigen kénnen, weshalb dieser Ansatz hinterfragt werden sollte. Neben der
Quantitat stellt sich zusatzlich die Frage nach dem Qualitdtserhalt der EZM. Aktuelle
Publikationen bewerten EZM nicht nur nach Menge, sondern auch nach ihrer Komposition
und Raumkonfiguration. Unterschiede in diesen Qualitatskriterien kennzeichnen den
Unterschied zwischen Regenerationsprozessen und Narbenbildung [157, 158]. Durch
unsere Methode konnten wir zundchst eine konfluente Schicht mehrerer EZM-
Komponenten nach Dezellularisierung nachweisen, sodass zukiinftig Qualitatskriterien der

EZM untersucht werden kénnen.
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5.7. Mechanische und physikalische Eigenschaften des
Scaffolds

Je nach zukinftigem Anwendungsspektrum des Materials unterscheiden sich dessen
mechanische Anspriiche. Hierfiir sollten gewisse Grundvoraussetzungen erflillt sein. Zu
diesen gehort z.B. eine begrenzte Wasserpermeabilitdt, sodass Flissigkeit in-vivo von intra-
und extraluminalem Milieu effektiv getrennt wird. Scaffolds resultierend aus der
Anwendung von DP1 und DP2 wurden bei 120 mmHg Druck einer 100 ml Wassersaule
ausgesetzt. Native Patche hatten eine durchschnittliche Flussrate von 299,71+142,11
ml/min, dezellularisierte Patche hingegen eine von 130,38+90,95 ml/min (DP1) bzw.
221,33+130,31 ml/min (DP2). Dabei wurden hohe Standardabweichungen festgestellt.
Ursachlich  kénnen hierfiir variierende Schichtdicken der Proben sein. Der
Herstellungsprozess des PU kann fiir zukiinftige Versuche optimiert werden, sodass
konstantere Bedingungen erfillt sind. Trotzdem ist zu verzeichnen, dass PU mit erhaltener
EZM-Schicht nach Dezellularisierung eine reduzierte Flussrate in diesem Zusammenhang
ermoglicht. Obwohl der robuste Charakter des PU als auch die Anwesenheit zahlreicher
EZM-Komponenten aussichtsreiche Eigenschaften suggerieren, sollten diese in Zukunft
mithilfe physikalischer Stresstests wie z.B. Zugversuchen untersucht werden, um

Materialeigenschaften konkreter beurteilen zu kénnen [156].

5.8. Bedeutungen fiir den klinischen Alltag

Die Anforderung an Prothesenmaterial Ubersteigen Aspekte der mechanischen
Eigenschaften und Biokompabilitdt. Fir die klinische Relevanz einer Prothese sind
Produktionskosten und zeitnahe Verfligbarkeit wichtige Einflussfaktoren. Im Idealfall kann
das Material serienweise mit konstanter Qualitdt produziert werden, ohne dass dabei
zeitintensive, empfangerspezifische Modifikationen vorgenommen werden missen [159].
Theoretisch konnten Hybridprothesen zugunsten der Biokompabilitat mit Endothelzellen
des Empfangers beschichtet werden. Das mag in Einzelfdllen sinnvoll sein, behindert aber
die serielle Produktion und damit die Zugriffszeit der klinischen Verfligbarkeit. Operateure
bevorzugen Prothesen welche fiir den sofortigen Gebrauch gelagert zur Verfligung stehen
(der sog. ,off-the-shelf” Ansatz). Besteht diese Moglichkeit, ist auch der Einsatz in
Notfallsituationen moglich. Der Einsatz von synthetischem PU und einer allogenen EZM in
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unseren Versuchen umgeht diese Hindernisse. PU ist jederzeit und in grolen Mengen
produzierbar. Hinzu kommt die Erkenntnis, dass die Proliferationsrate von FB nicht negativ
mit dem Spendenalter korreliert [160]. Patienten in gutem physiologischem Zustand
konnten als verldssliche Spenderquelle fir Zellen dienen. Zell- bzw. Venenentnahme kann
im Rahmen von operativen Eingriffen beildufig stattfinden, um anschlieend PU mit
allogener EZM zu beschichten. Langfristig missen neben der Vertraglichkeit in vivo auch
Fragen bezlglich der Haltbarkeit bzw. des Verfallsdatum der Hybridprothese beantwortet

werden.
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6. Fazit und Ausblick

Zusammenfassend bleibt festzuhalten, dass sich PU als Tragermaterial fiir FB eignet.
Nach zehn Tagen statischer Beschichtung zeigte sich eine konfluente Zellschicht von FB mit
prominenter Schicht einer EZM. Optional kann zukinftig durch Verwendung von
Bioreaktoren der Beschichtungsprozess um eine dynamische Komponente erweitert
werden. Durch die vergleichende Dezellularisierungsstudie am beschichteten PU kénnen
wir unterschiedliche Methoden bewerten. Protokolle ohne Einsatz von Detergenzien
erzielten dabei unzureichende Ergebnisse. Accutase® als enzymatische Komponente fiihrte
zu einer inkonstanten An- bzw. Abwesenheit von FB und EZM-Komponenten. Die
Anwendung von hyper- und hypotonen Losungen entfernte weder Zellen noch DNA. SD in
Kombination mit Ethanol (DP3) schadigte die EZM beim Erhalt von DNA. Protokolle
basierend auf SDS waren am effektivsten. Die Kombination mit TX-100 (DP1) oder SD (DP2)
entfernte FB und DNA vollstandig, wobei nur DP1 alle untersuchten EZM-Komponenten
erhalten konnte. REM Aufnahmen dieser Proben zeigen eine konfluente Schicht der EZM.
Eine Quantifizierung derer Komponenten erlauben ergianzende Aussagen und sollten
zukunftig untersucht werden. Da der Gebrauch von Roti®-Histol als auch das Etablieren von
Standardprotokollen zum Verbrauch von Reserveproben flhrte, sollten zukinftig der

Versuchsumfang erhéht werden und die Anwendung von Roti®-Histol vermieden werden.

Der Vergleich zu Resultaten anderer Arbeitsgruppen bzgl. der Dezellularisierung
offenbart die Bedeutsamkeit versuchsabhdngiger Faktoren wie z.B. Ausgangsmaterial und
Anwendungsform. DP versprechen keinen universellen Erfolg, sondern missen fir
individuelle Anwendungsbereiche modifiziert werden. Die Wasserpermeabilitdtstestung
deutet auf eine Abnahme der Permeabilitdt durch die Beschichtung mit EZM hin. PU Proben
sollten zukiinftig mit einheitlicher Dicke produziert werden um Standardabweichungen der
Messwerte zu reduzieren. Zusatzlich konnen Ergebnisse mit Hilfe von z.B.
Zugbelastungstests um mechanisch-physikalische Materialeigenschaften erganzt werden.
Langfristig konnen Zell- oder Venenspenden junger Patienten in gutem Allgemeinzustand
als verlassliche Spenderquelle dienen. Die Kombination mit schnell produzierbarem PU
ermoglicht gleichbleibende Qualitatsstandards bei héheren Produktionszahlen. Dartiber
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hinaus sind keine empfangerspezifischen Modifikationen des Prothesenmaterials

notwendig, sodass die spontane Verwendung im klinischen Alltag wahrscheinlicher wird.

Durch die Anwendung von SDS mit TX-100 konnten wir ein mit EZM beschichtetes
hybrides Grundmaterial schaffen, welches unter Abwesenheit von allogenen Zellen und
DNA biokompatible Eigenschaften suggeriert. Das langfristige Anwendungspotenzial als
Bestandteil zukiinftiger kardiovaskularer Implantate ist aussichtsreich und sollte
Gegenstand zukinftiger Untersuchungen sein. Kurzfristig bietet sich an, die effektive
Dezellularisierung mit SDS + TX-100 genauer zu untersuchen. Hierzu sollten weitere DP in
groRerem Versuchsumfang verglichen werden. SDS sollte in jedem DP enthalten sein.
Dieses kann mit anderen Detergenzien und variierenden Konzentrationen erganzt werden.
Die Ergebnisse dieser Arbeit sollten dabei einerseits reproduzierbar sein und andererseits
detaillierte Aussagen beziglich der Wirkung von Detergenzien auf zellbeschichtetes PU
erlauben. Im Idealfall konnen die Konzentrationen der Komponenten erniedrigt werden (<

0,5%), sodass Schaden bzw. Alterationen an der verbleibenden EZM minimiert werden.
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8.1.

Technische Zeichnungen

8. Anhang

Die folgenden Seiten zeigen eine durch Herrn Dr. Fabian Koenig angefertigte technische

Zeichnung zur Herstellung des im Rahmen der Permeabilitdatstestung bendtigten

Plexiglaszylinders.
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Abbildung 26 A: Ubersichtszeichnung des Druckturms mit Ansicht auf den Léngsschnitt. Uber die rechte
Seite erfolgt die Applikation von 120mmHg Druck, wéhrend sich am linken Ende des Turmes eine im

Zusatzzylinder fixierte PU-Probe befindet.
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Abbildung 26 B: Zeichnung des Druckturms ohne den Zusatzzylinder, in welche PU Proben fixiert wurden.
Detail C zeigt einen Schraubensockel fiir den Deckel des Druckturms.
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Abbildung 26 C: Zeichnung fiir den Deckel des Druckturms.
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Abbildung 26 D: Zeichnung fiir die Unterseite des Zusatzzylinders in welche PU Proben fixiert wurden.
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Abbildung 26 E: Zeichnung fiir die Oberseite des Zusatzzylinders in welche PU Proben fixiert wurden.

82




12 Stuck

Schnitt J-J

1x30°

YzaRns
| Y
|
|
|
026
©36 _,

15

Eigentum von: Titel
KLinikum GroBhadern Besiedelungsring

sehe Poliklinik
E:

Labor fir Tissue En gineering Zeichnungsnummer Projektion
Arbeitsgruppe Akra oT-A1 DIN {50 128-30
Erstellt von Werkstoff —[—":\—f@‘
Dipl.-Ing. F. Kénig Teflon — N
Datum MaBstab Format |Sprache
18.08.2014 11 A4 180 de
Allgemeintoleranzen Oberfliche Blatt 1/1

DIN IS0 2768-1 -m DIN IS0 1302

Abbildung 26 F: Zeichnung fiir einen Ring, welcher auf die beschichteten PU Proben gelegt und mit Hilfe
des Zusatzzylinders fixiert wurde. Der Innendurchmesser des Ringes definierte die Fléiche, durch welche
Wasser das PU passieren musste.

8.2. Vorverdffentlichungen

Die Ergebnisse dieser Arbeit wurden 2015 und 2017 im Rahmen von Kongressbeitragen
vorgestellt. Die erste Vorstellung erfolgte im Rahmen der Jahrestagung der DGTHG [161].
Weiterhin beinhaltete folgendes Poster u.a. die Ergebnisse dieser Arbeit und wurde im
Sommer 2017 im Rahmen der TERMIS Konferenz (Tissue Engineering and Regenerative

Medicine International Society) in Davos vorgestellt.
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8.3. Einverstdndniserkldrungsmuster

Folgendes Dokument diente der Einverstandniserklarung zur Spende von

Venensegmenten zur Durchfiihrung dieser Dissertation.

. IKLINTKUM]| | s anossunvenn
LMU HERICHIRURGISCHE ELINIE
| | | BER UNIVERSITAT MUNCHEN UMD POLIELENIE

Dr. maed. Mikolaus Thilerfielcer
Lelter medizirische Forschung der
- . e . e MG Kardlovaskubines Tissue Engineecing™

Patienteneinverstandniserklarung i

Tolefon  +49 (0187 4400-T4751

- . - - Tolefax 27 (N9 4400-78877

zur Spende von Biomaterial fur die Bl Mo, Thas ke igemaet -ty i

mEpsiheh kiinlicum. un e Fen e

herzchirurgische Forschung Pestaracnrit:
Marchioninlsir. 15
EB137T Milirchen

Sehr geshrter Patient,

die Forschungsgruppe ,Kardiovaskulires Tissue Engineering” der herzchirurgischen Klinik
varsucht neuartige, individualisierte Therapiekonzepte fur die Zukunft zu entwickeln und zu
etablisren. Hierfur sind wir auf die Verwendung wvon gespendetem Gewebs, insbesonders
Zellen, angewiesen. Es ist moglich, dass im Rahmen ihrer Bypass-Operation nicht
varwertbare Reststicke wvon GefaBen anfallen. Wir wirden sie bitten, dieses Gewsebe fir
Forschungszwecke freizugeben.

. geboren am, -ilioooiiiiiiii , wurde wvon
meinem Arzt um die Spende von Biomaterial gebeten. Ich hatte die Moglichkeit Fragen zu
stellen und hebe die Antworten verstanden.

Ich hatte ausreichend Zeit, mich fur die 5Spende der ubrig bleibenden/gebliebenan
GefaBstucke aus meiner Operation frei zu entscheiden und weiB, dass die Verwendung nur
zu medizinischen Forschungszwecken dient.

Daruber hinaus bin ich daruber informiert worden, dass mir aus einer Verweigerung meines
Einverstiandnisses keinerlei Machteile erwachsen. lch bin daruber informiert worden, dass
mein Gewebe nur in vollstindig anonymisierter Form werwendet wird. Im Falle sines
Widerrufs dieser Einwilligung ist sine Vernichtung der Proben deshalb nicht meglich.

Ich erklare. hisrmit mein freiwilliges Einverstandnis zur Verwendung der ubrig
bleibenden/gebliesbeanen Gefilsticke aus meiner Operation.

Eine Kopie der Einverstandniserklarung habe ich erhalten.

Munchen, den ..o

Unterschrift des Patienten Unterschrift des sufklarenden Arztes

Fiir ihre Unterstitzung der Wissenschaft michten wir uns im Mamen wunserer Forschungsabteilung
bei lhnen bedankent

Oir. med. Mikolaus Thierfalder Prof. Dr. med. Christian Hagl (Klinikdirektor)

D Klinikass Sef Unlvaersitit Mlnchen s sine Asaiad des Slestlizhan Rechiis

Laiver deer Elinik- Prot. Dr. med Chitstian Hagl
STl Varkahe L&, 5&, Rob, 254 ader W41 his Halleslabs Elinikas GreBhadarn
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8.4. Materialliste

8.4.1.

Gerdite und Zubehor

Laminar Airflow — Hera Safe

Kendro Laboratory Products, Hanau, GER

REM - Evo LS 10

Zeiss Microlmaging GmbH, Jena, GER

REM-Pinzette

Baltic Praparation, Koppelheck, GER

Sputter Coater SCD50

BalTec, Schalksmihle, Germany

Wasserbad - Julabo SW23

Kendro Laboratory Products, Hanau, GER

Zentrifuge - Rotina 46R

Hettich, Tuttlingen, GER

Probenkarussell

Zeiss Microlmaging GmbH, Jena, GER

Lichtmikroskop - Axiovert 35

Zeiss Microlmaging GmbH, Jena, GER

AxioObserver

Zeiss Microlmaging GmbH, Jena, GER

Critical PointDryer - CPD30

BalTec, Schalksmiihle, GER

Floureszenzlampe — HXP120

Zeiss Microlmaging GmbH, Jena, GER

Computer

Fujitsu Technology Solutions GmbH,
Augsburg, GER

Kuhlschrank - Glass Line

Liebherr Hausgerate GmbH,
Ochsenhausen, GER

Gefrierschrank -80°C

Kendro Laboratory Products, Hanau, GER

Inkubator - APT line TM CB

Heraeus, Kendro Laboratory Products,

Hanau, GER
Heraeus, Kendro Laboratory Products,
Inkubator - Hera Cell
Hanau, GER
. Eppendorf, Eppendorf AG, Hamburg,
Pipettboy GER

Objektiv (Fluoroszenzmikroskop) - EC
Plan-Neofluar 10x/0.30 Ph

Zeiss Microlmaging GmbH, Jena, GER

Microtom - Microm KS 34

Thermo Fisher Scientific, Waltham,
Massachusetts, USA

Mitutoyo 543 - 396B IDC Digimatic
Indicator

Mitutoyo Europe GmbH, Neuss, GER

Paraffinbad - Model E-650

Therma Scientific, Waltham,
Massachusetts, USA
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8.4.2.

Verbrauchsmaterialien

Pipette 0,1-3ul, 100-200ul, 100-1000ul,

Biohit, Sartorius Lab Instruments GmbH,
Gottingen, GER

50 ml Réhrchen

Sarstedt AG & Co, Niimbrecht, GER

Paraffin 42-44

Merck KgaA, Darmstadt, Deutschland

Spritze, 2ml, 20ml

Sarstedt AG & Co, Niimbrecht, GER

Silikonpaste - Baysilone

GE Bayer Silicones, Leverkusen, GER

100 mm Petrischale

Sarstedt AG & Co, Niimbrecht, GER

Skalpell Nr. 20

Feather Safety, RazorCo. LTD, Japan

24 x 24mm Deckglas

Carl-Roth GmbH & Co. KG, Karlsruhe,
GER

Objekttrager - Superfrost®

Thermo Fisher Scientific, Waltham,
Massachusetts, USA

T25 Kulturflasche

Sarstedt AG & Co, Niimbrecht, GER

T175 Kulturflasche

Sarstedt AG & Co, Niimbrecht, GER

Kryovial

Sarstedt AG & Co, Niimbrecht, GER

Polyurethan

ITV Denkendorf GmbH, Denkendorf, GER

12-well Zellkulturplatten 6-92406

TPP Techno Plastic Products AG Tissue,
Trasadingen, Schweiz

Neubauer-Zahlkammer - C-Chip

Biochrom AG, Berlin, GER

Sterile Handschuhe

Semperit GmbH, Wien, AUT

Pipettenspitzen, 10ul, 100ul, 1250ul

Sarstedt AG&Co., Nimbrecht, GER

Zentrifugenroéhrchen

Falcon, Corning Inc., Corning, USA

8.4.3.

Lésungen bzw. Reagenzien

Earle’s 199 Medium

Biochrom AG, Berlin, GER

Penicillin-Streptomycin

Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA

Fibroblast Growth Medium

Promocell GmbH, Heidelberg,
Deutschland

Fetal Calf Serum

Biochrom AG, Berlin, GER

Supplement Growth Mix

Promocell GmbH, Heidelberg, GER

Trypsin (Sigma-Aldrich)

Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA
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PBS

Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA

Dimethysulfloxid

Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA

37% Formalinlésung

SAV Liquid Production GmbH, Flintsbach
am Inn, GER

Hamalaun

Merck KgaA, Darmstadt, GER

Alkohollésungen 30%,50%,70%, 96%

Sigma Aldrich Chemie GmbH,
Taufkirchen, GER

Roti®-Histol

Carl Roth GmbH, Karlsruhe, GER

2,5% Proteaselosung

Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA

Antikorperverdiinner

Agilent, Santa Clara, Kalifornien, USA

Wasserstoffperoxid 30%

Sigma Aldrich Chemie GmbH,
Taufkirchen, GER

Brij 35-L6sung

Merck KgaA, Darmstadt, GER

Sekundarantikérper - Cytoscan
Biotynylated Link

Cell Marque, Rocklin, Kalifornien, USA

HRP Detektionssystem

Medac Diagnostika, Tornesch, GER

AEC-Losung

Vector Laboratories INC, California, USA

Eindeckmedium

Agilent, Santa Clara, Kalifornien, USA

Aceton Merck Millipore KGaA, Darmstadt, GER
Methanol Merck Millipore KGaA, Darmstadt, GER
Zentrifugenrdhrchen Falcon, Corning Inc., Corning, USA
DAPI Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA
Bovine Serum Albumin Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA
SDS Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA
TX-100 Carl Roth GmbH, Karlsruhe, GER
SD Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA
20% Mannitol Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA
Accutase® Sigma-Aldrich GmbH, St.Louis, USA

Destilliertes Wasser - Ampuwa

Fresenius Kabi Deutschland GmbH, Bad
Homburg v.d. H., GER

Trypanblau Solution 0,4%

Sigma-Aldrich GmbH, Steinheim, GER

Monoclonal Anti-Elastin antibody

Sigma Aldrich Chemie GmbH,
Taufkirchen, GER

Monoclonal Anti-Fibronectin antibody

Sigma Aldrich Chemie GmbH,
Taufkirchen, GER

Monoclonal Anti-TE-7 Fibroblast

antibody

Merck Millipore KGaA, Darmstadt, GER
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Sigma Aldrich Chemie GmbH,
Taufkirchen, GER
Sigma Aldrich Chemie GmbH,
Taufkirchen, GER
Sigma Aldrich Chemie GmbH,
Taufkirchen, GER
Sigma Aldrich Chemie GmbH,
Taufkirchen, GER

Monoclonal Anti-Kollagen | antibody

Monoclonal Anti-Kollagen IV antibody

Monoclonal Anti-Laminin antibody

Monoclonal Anti-Fibronectin antibody
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zu promovieren. Die Tatigkeiten im Labor und am Schreibtisch haben mich um sehr wichtige
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Fabian Koénig fir die zeitintensive Unterstiitzung bei der Durchfihrung meiner
medizinischen Dissertation. Vom Entwurf bzw. Planung der Versuchsdurchfiihrung, tiber die
Auswertung bishin zum Verfassen der Arbeit habe ich in allen Aspekten der Promotion von
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zeitnahem Feedback konnte ich wertvolle Kritik und Anregung schnell umsetzen bzw. meine
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der praktischen Arbeit im Labor eine groRe Hilfestellung geleistet hat, sowie der Firma Auto

Tissue GmbH aus Berlin als auch der ITV Denkendorf fiir das Bereitstellen des Polyurethans.
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8.6. Eidesstaatliche Erkldrung

Francisco Yniguez

Ehrenwértliche Erklarung zu meiner Dissertation
mit dem Titel:

Die Dezellularisierung zellbeschichteten Polyurethans

Ein experimenteller Ansatz fiir die Herstellung eines biohybriden

Materials als Bestandteil zukiinftiger kardiovaskulérer Implantate

Sehr geehrte Damen und Herren,

hiermit erkldre ich, dass ich die beigefligte Dissertation selbststdandig verfasst und keine
anderen als die angegebenen Hilfsmittel genutzt habe. Alle wortlich oder inhaltlich

Ubernommenen Stellen habe ich als solche gekennzeichnet.

Ich versichere aullerdem, dass ich die beigefligte Dissertation nur in diesem und keinem
anderen Promotionsverfahren eingereicht habe und, dass diesem Promotionsverfahren

keine endgliltig gescheiterten Promotionsverfahren vorausgegangen sind.

Koln, 18.02.2020 Francisco Yniguez

Ort, Datum Unterschrift

89





