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1 Einleitung

Zu den Aufgaben von Arzten und Zahnirzten gehért u. a. die Aufrechterhaltung der Funkti-
onsfihigkeit des knéchernen orofazialen Systems. Klinisch zeigt sich jedoch, durch den zuneh-
mend alternden demographischen Wandel, eine vermehrte Anzahl an muskuloskelettaler Er-
krankungen, wie z. B. Frakturen, Osteoporose und Knochenpathologien (Agarwal und Garcia
2015; Holzapfel et al. 2017). Weitere Ursachen pathologischer Knochendefekte kénnen Ent-
ziindungen, Tumoren, Traumata sowie Fehlbildungen und Nichtanlagen sein (Rentsch et al.
2012). Das grof3e Regenerationspotential des menschlichen Knochengewebes sto3t bei ausge-
dehnten Defekten, sogenannten eritical size defects (CSD), an seine Grenzen, sodass trotz der stei-
genden Priventionsmal3nahmen haufig auf eine rekonstruktive Therapie zurtickgegriffen wer-
den muss. Um eine adidquate Rekonstruktion von CSD, im besten Fall eine restitutio ad integrum,
sicherzustellen, ist der Gebrauch von Transplantations- oder Implantationsmaterialien eine hau-
fig eingesetzte Methode. Heutige Knochentransplantate, -ersatzmaterialien und bioaktive Stoffe
bieten die Gelegenheit den Heilungsprozess, im Fall einer ossiren Rekonstruktion, durch oste-
okonduktive, osteogene oder osteoinduktive Mechanismen zu férdern. Fungieren die Trans-
plantate als kiinstliche extrazellulire Matrix (EZM), um die Neogenese des eigenen Knochens
zu unterstiitzen und den Defektraum zu stabilisieren, so definiert dies den osteokonduktiven
Mechanismus. Der osteogene Mechanismus hingegen, beschreibt die stimulierende Wirkung
der Transplantate auf die osteogenen Zellen, die die Neubildung des Knochens aus sich heraus
tordert. Der Mechanismus der Osteoinduktion erméglicht eine Knochenneubildung durch die
Transplantate, dort wo spontan keine zu erwarten wire. Nach der biologischen Herkunft des
verpflanzten Gewebes oder implantierten Fremdmaterials unterscheidet man autogene, allo-

gene, xenogene Transplantate oder alloplastische Implantate (Schwenzer und Ehrenfeld 2011).

Allogene Transplantate sind definiert als Gewebe, welches von einem Organismus auf einen
anderen Organismus der gleichen Spezies tibertragen wird (Tabelle 1). Im Vergleich zu autoge-
nen Transplantaten stehen sie in groBeren Mengen zur Verfigung, jedoch ist die Integration
langsamer und geringer (Ehrtler und Vaccaro 2000; Starch-Jensen et al. 2020). Friher konnten
nicht-konservierte allogene Knochentransplantate (fresh frogen bone) von Knochenbanken bezo-
gen werden, welche heutzutage jedoch kaum noch Verwendung finden. Zum einen durch die
Problematik bestimmter iibertragbarer Virus- und Prionerkrankungen (HIV, BSE bzw. Creutz-
feld-Jacob-Krankheit), wie auch die Gefahr einer immunologischen AbstoBungsreaktion
(Vogeler et al. 2010). Als mogliche Alternative sind konservierte (gefriergetrocknete) allogene
Transplantate méglich. Sie haben den Anspruch, frei von einem potenziellen Infektionsrisiko
und von allergisierenden Bestandteilen zu sein. Sie sind als mineralisierte und demineralisierte
Knochentransplantate erhaltlich und weisen gute klinische Ergebnisse in Studien auf (Wang und
Yeung 2017). Die bei der Demineralisierung deblockierten Wachstumsfaktoren kénnen so

pluripotente Stromazellen osteoinduktiv stimulieren. Jedoch sollte die mégliche Ubertragung
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von Infektionskrankheiten nicht unerwihnt bleiben. Das Risiko einer HIV—Ubertragung wird

bei ordnungsgemiller Transplantatvorbereitung mit 1:2,8 Mio. angegeben (Vogeler et al. 2010).

Die xenogenen Knochentransplantate, die definiert sind als transplantiertes Gewebe von einer
Spezies auf eine andere Spezies, sind ausreichend verfigbar (Oryan et al. 2014). Jedoch besteht
die Problematik einer immunologischen Absto3ungsreaktion, weshalb xenogener Knochen nur
verwendet werden soll, wenn er immunologisch nicht als Antigen wirken kann. Dazu werden
die Zellen und das Weichgewebe vollstindig aus dem Knochen entfernt. Es resultiert ein mine-
ralisches Knochengeriist, welches im Rahmen des Knochenersatzes nur osteokonduktiv dienen
kann. Auch die Ubertragung von Virus- und Prionenerkrankungen sind beim xenogenen Kno-
chen moglich, sodass er diesbeztiglich vorbehandelt werden muss (Amid et al. 2020). Aktuell
werden xenogene Knochentransplantate vor allem fiir die Implantologie und Parodontologie
sowie zur Fillung von kleineren Knochendefekten empfohlen. Es sollte jedoch drauf hingewie-
sen werden, dass aus kulturellen bzw. religidsen Anldssen, bestimmte xenogene Transplantate

eine Ablehnung zur Folge haben kénnen.

Die alloplastischen Implantate werden durch das Einbringen von synthetischen Materialien in
einen Organismus definiert. Sie dienen zum Ersatz von Stiitzgewebe, wie auch zum Auffillen
bei Weichgewebsdefekten. Sie dienen aktuell als Defektftller und sollten bei einer biologisch
gewiinschten knochernen Regeneration nur zuriickhaltend zum Einsatz kommen. Hier sind le-
diglich osteokonduktive Eigenschaften beschrieben (Holzapfel et al. 2017; Vogeler et al. 2010).
Jedoch kommt es zwischen Titan- sowie Keramikimplantaten und Knochen zu einer Osseoin-

tegration (Buser et al. 2017).

Tabelle 1: Eigenschaften von verschiedenen Knochentransplantaten und -ersatzmaterialien

Mechanismen
osteoinduktiv osteokonduktiv osteogen
Autogene Transplantate + + +
Allogene Transplantate I=/- +/- -
Xenogene Transplantate - + -
Alloplastische Implantate - + -

Dennoch ist keine der Moglichkeiten der kndchernen Rekonstruktion in der Lage eine Regene-
ration entsprechend dem ,,Goldstandard* des autogenen Transplantates zu erfiillen. Durch eine
autogene Knochentransplantation erhilt man eine vollstindige Histokompatibilitit mit osteo-
induktivem, osteokonduktivem und osteogenem Heilungspotenzial (Baldwin et al. 2019). Da
autologer Knochen jedoch in einem Operationsprozess gehoben werden muss, gibt es mogliche
klinische Einschrinkungen wie Schmerzen in der Spenderregion, erh6hter Blutverlust, erhohter
Operationsaufwand und das Infektionspotenzial der Spenderregion (Elena et al. 2015; Khan et
al. 2005; Lu et al. 2011). Zudem besteht ein limitiertes Angebot an Transplantatvolumen. Die
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Umgehung dieser Limitationen erfordert die Entwicklung eines Knochenersatzmaterials, wel-

ches osteokonduktive, osteoinduktive und osteogene Mechanismen besitzt.

Ein durch Zissue engineering (TE) hergestelltes Knochenimplantat kénnte die Limitationen von
Knochenersatzmaterialien beheben und der schnelleren Knochenformation sowie -regenera-
tion dienen. Es vereint die positiven Eigenschaften der autologen Osteoinduktion, ohne dabei
die Nachteile der operativ gewonnenen, autologen Transplantate nach sich zu ziehen (Holzapfel
et al. 2013). Um diese Geweberegeneration zu ermdglichen gibt es zellbasierte Therapien, ge-
webeinduzierende Faktoren und biokompatible Triger, die entweder einzeln oder in Kombina-

tion angewendet werden konnen (Holzapfel et al. 2017; Leistner et al. 2013).

Im Prozess des TE wird zunachst ein kiinstlich hergestelltes Implantat, bestehend aus der Kom-
bination von Zellen und einem dreidimensionalen (3D) porosen Tragergeriist (scaffold) in vitro
hergestellt (Abbildung 1). Der Triger soll als temporire Matrix fiir die Zellproliferation und die
extrazellulire Matrixablage dienen sowie im Anschluss den BlutgefiB3einwuchs foérdern. In Be-
zug auf das bone tissue engineering (BTE) konnen, zur Differenzierung u. a. mesenchymale Stroma-
zellen (MSC) in die osteogene Zelllinie, zusitzlich Wachstumsfaktoren in die Triger ein- oder

aufgebracht werden (Diomede et al. 2020; Langer und Vacanti 1993).

Jet

=)
— SEE N
Multilayer Zellen

-

Wachstumsfaktor

(1) Patient
(2) Zellisolation
*‘.g (3 Kultivierung in 2D

- o
S %*t (4) Aussaat im 3D-Tréger
® \ / ® (5) Zellformation
@ TE-Implantat

Abbildung 1: Prozess der tissue engineering-Methode modifiziert nach Dvir et al. (2011). Die Verwendung
erfolgt mit freundlicher Genehmigung des Springer Nature-Verlags.
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1.1  Anforderungen an die Trigergestaltung

Ein idealer Triger sollte eine Reihe an chemischen, biochemischen und physikalischen Eigen-
schaften aufweisen, um spezifische Abldufe auf zellulirer Ebene zu férdern (Causa et al. 2007).
Hierzu zihlen biomechanische Faktoren, PorengroBe und Porositit, Biokompatibilitit, Degra-
dationsintervall und Effekte der Degradationsprodukte, wie auch die Oberflichencharakteristi-
ken (Smith und Grande 2015). Der Triger sollte aus biodegradierbaren Materialien bestehen
und durch vernetzte Poren einer bestimmten Grof3e zusammengesetzt sein, um die Gewebere-
generation und spatere Vaskularisierung zu erméglichen. Zudem sollte er addquate mechanische
Eigenschaften aufweisen, um das Knochenwachstum 7z vivo sowie das sich anschlieBende Kno-
chenremodeling zu stimulieren und zu unterstiitzen. Die initiale Stirke und geometrische Form
des Materials sollten dhnlich der des natiirlichen Knochens sein. Wihrend der Knochenreifung
ist auf eine Degradationsrate zu achten, die den Halt des Trigers bis zur ausreichenden mecha-
nischen Stabilitit des regenerierten Gewebes gewihrleistet. Eine angemessene Oberflichenbe-
schaffenheit fordert nicht nur die Zelladhision und -differenzierung, sondern auch deren
Proliferation. Weiterhin sollte auf eine wirtschaftliche und ausfithrbare Herstellung in seiner

individuellen Form und Grof3e geachtet werden (Hutmacher und Cool 2007).

1.2 Auswahl eines Trigermaterials

Im Rahmen des BTE wurden vielzihlige Materialforschungen mit Keramiken, Polymer-Kom-
positen und metallischen Komponenten in w0 und iz vive durchgefihrt (Hutmacher 2000;
Khan et al. 2008; Lutolf und Hubbell 2005; Velasco et al. 2015; Vitale-Brovarone et al. 2011).
Gloria et al. (2010) berichteten auch von Materialien auf Polymerbasis. Im Gegensatz zu Metal-
len und Keramiken, deren Herstellung und biologischer Abbau sich als nachteilig herausstellt,
glinzen Polymere durch ihre vielfiltige Einsatzmdglichkeit (Filippi et al. 2020). Die Materialien,
die zur Gerustherstellung verwendet werden kénnen, kénnen in natiirliche oder synthetische
Polymere und Hybridmaterialien, eine Kombination aus den beiden zuvor Genannten, unterteilt
werden (Tabelle 2).
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Tabelle 2: Ubersicht der meistverwendeten Polymere im BTE

Polymere Abkiirzung
Gelatine
Hyaluronsiure-Derivate
Biologische Polymere
Chitosane
Alginate
Poly-(D,L)-Lactide PLA
Polyglutaminsiure PGA
Poly-e-Caprolactone PCL
Synthetische Polymere
Polyethylenglycole PEG
Polymethylmethacrylate PMMA
Poly-L-Lysine PLL

Die biologischen Polymere stammen aus natiitlichen Quellen wie z. B. Tierhaute, Krustentiere
oder Algen (Lee und Mooney 2001). Entsprechend wurden diese Biopolymere, wie Kollagen
(Gebinoga et al. 2013), Gelatine (Huber et al. 2016), Hyaluronsdure (Qin et al. 2014), Chitosan
(Gupta et al. 2011) oder Alginat (Chan et al. 2015) chemisch modifiziert und weiter zu kinstli-
chen 3D-Konstrukten unterschiedlicher Dimensionen und Formen verarbeitet. Die Verwen-
dung der nattrlichen Polymeren im TE kann aufgrund der hohen Biokompatibilitit, der guten
biologischen Abbaubarkeit, der nicht immunogenen Figenschaften und der Molekulstruktur
vorteilhaft sein. Biopolymere bestehen ebenfalls aus nahezu denselben Mikro- und Nanostruk-
turen, wie die Faserstruktur der nativen EZM (Hutmacher 2010). Die gro3ten Nachteile der
Biopolymere sind die schlechten mechanischen Eigenschaften, die Schwankungen von Charge
zu Charge, die geringe Reproduzierbarkeit und die komplizierten Isolationsprotokolle. Dies
fihrt zu einem begrenzten Gebrauch (Fang et al. 2014) und so konnen sie bisher nur limitiert

als Trigermaterial dienen.

Die synthetischen Polymere, hergestellt durch Polyreaktionen, zeigen hingegen eine gute Bio-
kompatibilitit, regulierbare Steifigkeit und anpassbare Degradationsraten durch Auswahl ver-
schiedener Molekulargewichte und Copolymere (Hauptmann et al. 2019a; Rezwan et al. 2000).
Die reinen synthetischen Polymere weisen jedoch geringe Adhisionsfihigkeiten und Loéslich-
keiten auf (Hauptmann et al. 2019a). Thre Resorbierbarkeit beruht auf ihrem enzymatischen
oder hydrolytischen Abbau (Macdougall et al. 2020). Die Zusammensetzung und Struktur der
synthetischen Polymere kénnen fiir spezifische Bedirfnisse angepasst werden. Um hervorra-
gende Eigenschaften der Polymere zu erhalten, werden diese oft untereinander kombiniert, die
sogenannten Copolymere. Bei der Etablierung synthetischer Polymere fiir die regenerative Me-
dizin werden Poly-(D,L)-Lactid (PLA) (Li et al. 2020; Melchels et al. 2010; Park und Todo 2011),
Poly-e-Caprolacton (PCL) (Dwivedi et al. 2020; Park et al. 2012; Woodruff und Hutmacher
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2010; Xue et al. 2017), Polyglutaminsiaure (PGA) (K. Perron et al. 2009; Li et al. 2020; Sander
et al. 2004), Polyethylenglykol (PEG) (Ovsianikov et al. 2010; Ovsianikov et al. 2011) oder deren
Copolymere (Lamichhane et al. 2015; Mitsak et al. 2011) angewandt. Die Verwendung synthe-
tischer Polymere hat den Vorteil, dass sich diese Materialien durch streng definierte biophysika-
lische und biochemische Eigenschaften auszeichnen. Somit korreliert die mechanische Festig-
keit des Materials mit dem Polymerisationsgrad, der Kettenlinge und den intrinsischen Expan-
sion- bzw. Kontraktionseigenschaften. Die Degradationsprodukte dieser Polymere kénnen iiber

natiirliche metabolische Zyklen abgebaut werden (Schroeter et al. 2013).

Ein haufig verwendetes Polymer fiir das BTE ist das PCL aufgrund seiner hervorragenden Bi-
okompatibilitit und seiner physikalischen Eigenschaften sowie seiner biologischen Degrada-
tion. PCL-Geriiste kénnen einen Anstieg der Revaskularisation auslésen und sich durch osteo-
induktive oder osteokonduktive Eigenschaften auszeichnen (Hauptmann et al. 2019a). In meh-
reren Studien wurden Copolymere aus PCL und einem hydrophileren Polymer verwendet, um
deren physikalische und biologische Eigenschaften zu tiberpriifen (Hoffman 2002; Huang et al.
2004; Vertenten et al. 2009). In der Studie von Vertenten et al. (2009) und Laurent et al. (2018)
wurden (D,L)-Lactid-e-Caprolacton-Copolymere synthetisiert und zur Knochenregeneration
verwendet. Das Material zeigte eine hervorragende Biokompatibilitit und zufriedenstellende os-
teokonduktive Eigenschaften auf. Zusitzlich zeigte eine andere Studie ein zunehmendes Elas-
tizititsmodul bei abnehmendem Caprolacton-Gehalt, hierbei waren die Degradationseigen-
schaften vom Monomergehalt abhingig (Meretoja et al. 2006). Dieses Material kann das Poten-
zial haben, moderne Implantate und allogene Transplantate zu ersetzen, da sie im Vergleich zu
Lactid einen langsameren Abbau und eine bessere Mechanik bieten. Zudem auch den Siureab-

bau bei der Degradation vermeiden kénnen (Felfel et al. 2016).

1.3  Verfahrenstechniken fiir die Geriistherstellung

Eine besondere Herausforderung im TE ist die spezifische Produktion des Geriistes. Unter den
traditionellen Verfahren zur Geriistherstellung poréser Polymerkonstrukte befinden sich die
Geftierextraktion und -gelierung (Ho et al. 2004), das Elektrospinning (Lannutti et al. 2007), das
Schmelzspinning (Brown et al. 2011; Brown et al. 2014) oder Hydrogele (Lutolf und Hubbell
2005; Tsang und Bhatia 2004; Tse und Engler 2010; Zhu 2010). Die Herstellung von segmen-
tierten/hierarchischen 3D-Gerlsten kann fur das TE mittels 3D-Druck (Hutmacher 2000),
3D-Plotten (Landers et al. 2002) oder Stereolithographie (Rentsch et al. 2012) erfolgen. Durch
Letztgenannte kénnen raumliche Strukturen bis zu 50 um erreicht werden (Lee et al. 2007,
Stampfl et al. 2008). Noch hohere Auflésungen kénnen erzielt werden durch die Verwendung
der Zwei-Photonen-Polymerisation (2PP). In Abbildung 2 ist der 2PP-Prozess schematisch dar-

gestellt.
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Z-Achse

Abbildung 2: Schematische Darstellung des 2PP-Prozesses modifiziert nach Felfel et al. (2016). Die Ver-
wendung erfolgt mit freundlicher Genehmigung des IOP Publishing-Verlags.

Dieses Verfahren stellt eine photolithographische Technik dar, die das direkte und maskenlose
3D-Laserschreiben eines vorher synthetisierten, flissigen Vorlaufers ermoglicht (Skoog et al.
2014). Fur den 2PP-Prozess werden ultraschnelle Pulse eines Femtosekundenlasers im Nah-Inf-
rarot (NIR) verwendet, um den erforderlichen Photonenfluss zu erzielen. Diese basiert auf der
simultanen Absorption zweier Photonen durch ein Atom oder Molekiil, das in einen energetisch
angeregten Zustand ibergeht. Dies gelingt durch Anregungswellenlingen im NIR in Kombina-
tion mit den gepulsten Femtosekundenlasern (Malinauskas et al. 2013; Maruo und Fourkas
2008; Sugioka und Cheng 2014). An diesem fokussierten Punkt findet die Polymerisation des
flissigen Vorldufers zum Endprodukt statt. Durch die Kombination der verschiedenen Bewe-
gungen der Z-Achse des Objektivs mit den X-Y-Translationsstufen konnen vordefinierte Struk-
turen in drei Dimensionen konstruiert werden (Acerbi et al. 2015). Das Potenzial der 2PP fir
biomedizinische Anwendungen mit biokompatiblen Polymeren, wie PLA, PCL, PEG oder der
Verwendung von Proteinen als Gertistmaterial, ist rezent Gegenstand mehrerer Untersuchun-
gen (Claeyssens et al. 2009; Da Sie et al. 2015; Danileviciusa et al. 2015; Felfel et al. 2016;
Maciulaitis et al. 2015; Ovsianikov et al. 2011; Turunen et al. 2011).

1.4 Biofunktionalisierung der Triger durch Oberflichenmodifikationen

Eine nicht geringere Bedeutung als das Trigermaterial selbst, hat die Forschung um dessen
Oberflichenbeschaffenheit (Castner und Ratner 2002). Die Oberfliche des Materials ist die
Schnittstelle zwischen dem implantierten Triger und dem umgebenden Gewebe. Sie ist in der
Lage wichtige Prozesse, von der inflaimmatorischen Reaktion bis hin zum Geweberemodeling,
einzuleiten (Gribova et al. 2012). Um die Proliferation und Adhision von Zellen auf Biomate-
rialien zu fordern, ist es erstrebenswert biomimetische Oberflichenbeschichtungen, dhnlich der

extrazelluliren Matrix, anzufertigen. Die Biofunktionalisierung von Materialoberflichen kann
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fiir eine verbesserte Integration der Materialien im lebenden Gewebe sowie fiir das Ubetleben
und die Differenzierung von ausgesiten Zellen in den Trigern selbst hilfreich sein (Schliephake
2015).

1.4.1 Biofunktionalisierung durch topografische Modifikation

Unter den geldufigsten Oberflichenmodifizierungen zur biomimetischen Verbesserung der Tra-
gergeruste fir das TE befinden sich die topografischen Modifikationen, welche die Oberfliche
physikalisch verindern. Die Modifikationen reichen von zufilligen, einfachen und homogenen
bis zu hochspezifischen, segmentierten/hierarchischen Verinderungen (Richbourg et al. 2019).
So sind die Porositit und Porengrof3e der Triagergeriiste entscheidend fiir die Bestimmung bio-
logischer Funktionen im TE (Camilo et al. 2017; Dalilottojari et al. 2016; Fujibayashi et al. 2011;
Kolan et al. 2012; Shirokova et al. 2017; Song et al. 2018). Dies ist insbesondere von Bedeutung
da fur das Einwachsen von Knochengewebe und Blutgefden eine hohe Porositit und offene
Struktur erforderlich sind damit die Sauerstoffversorgung des Knochens gewihrtleistet ist
(Schumacher et al. 2010; Walpole et al. 2009; Zhang et al. 2018). Die minimale Porengrée fiir
bioaktives poréses Material wurde mit ca. 100 um angegeben, was fir die Zellmigration und den
Nihrstofftransport geeignet war (Zhang et al. 2018). Frihere Studien ergaben auch, dass Poren
mit einer GrofB3e tiber 200 pm die Bildung neuer Knochen und die Vaskularisation férdern kon-
nen (Walpole et al. 2009). Es wird allgemein angenommen, dass hohe Porosititen (> 80 %) fiir
die Regeneration von neuem Knochengewebe optimal sind und Makroporositit mit Porengro-
Ben von 100 — 300 um fir die Abfallentfernung und die Nihrstoffversorgung von Vorteil sind
(Pei et al. 2017; Wu et al. 2010). In der Literatur wird auch vermutet, dass kleine Poren mit
GroBen im Bereich von 50 bis 100 pm besser fiir die Induktion der endochondralen Ossifika-
tion geeignet sind, wihrend gréBere Poren von 100 — 300 pm die Vaskularisierung etleichtern
und eine intramembrandse Ossifikation induzieren (Daugela et al. 2018; Wu et al. 2010). Trotz
intensiver Forschung gibt es bisher keine finalen Schlussfolgerungen beziiglich der optimalen

Porengrof3e und Porositit eines BTE-Trigers (Velasco et al. 2015).

1.4.2 Biofunktionalisierung durch Wachstumsfaktoren

Eine weitere Modifikation der Oberfliche ist durch die Proteinadsorptionstechnik méglich.
Diese Behandlungen sind jedoch anfilliger fir Degradierungs- und Wascheffekte (Richbourg et
al. 2019). Entsprechend wird versucht die Adsorption tiber Wechselwirkungen zwischen Poly-
anionen und -kationen zu stabilisieren. Bei diesem elektrostatischen Verfahren kénnen zwei
oder mehr Bestandteile nacheinander mit nanometrischer Genauigkeit, so oft wie gewtinscht,
auf ein Substrat gegeben werden. Es sind auch Beschichtungen auf 3D-Geometrien moglich.
Dieses Konzept wird als Layer-by-Layer (LbL.)-Methode bezeichnet (Costa und Mano 2014;
Decher et al. 1992; Iler 1966). Um biomimetische Beschichtungen zu konstruieren kénnen Po-
lyelektrolyte genutzt werden (u. a. Polypeptide, Proteine, Nucleinsidure und Polysaccharide)
(Abdelkebir et al. 2011; Bertrand et al. 2000; Boudou et al. 2010; Costa et al. 2011; Criado-
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Gonzalez et al. 2021; Decher 1997; Hammond 2011; Tang et al. 2006). Als Polykation kann das
Poly-L-Lysin (PLL) verwendet werden. Es zeigt jedoch limitierte mechanische Eigenschaften
auf. Um dies auszugleichen kann es mit anderen Polymeren zu Polyelektrolyt-Multilayern
(PEM) kombiniert werden (Zheng et al. 2021). Interessante Polyanion-Kandidaten unter den
natiitlichen Polyelektrolyten spielen die Glykosaminoglykane (GAG) und die sulfatierten Gly-
kosaminoglykane (sGAG). Beide Polysaccharide stellen den Grofteil der nichtkollagenen Bio-
molekiile in der EZM dar (Grohmann et al. 2011). Die sGAG besitzen im Allgemeinen eine
Bindungsaffinitit zu Wachstumsfaktoren und unterstiitzen synergistisch deren Bioaktivitat
(Hudalla und Murphy 2011). Chondroitinsulfat (CS) ist als sGAG eines der ubiquitirsten Poly-
saccharide der natiirlichen EZM und besitzen eine Schliisselrolle im Gewebemetabolismus
(Grohmann et al. 2012). CS unterstiitzt besonders den Biomineralisationsprozess (Embery et
al. 2001; Jiang et al. 2005; Salbach et al. 2012; Schneiders et al. 2008), indem der Mineralisie-
rungsprozess von Kollagenfibrillen unterstitzt wird (Bierbaum et al. 2006; Douglas et al. 2008),

wodurch die 7z vivo-Mineralisation erleichtert wird.

Dartber hinaus kénnen die Multilayer-Filme kénnen auch als Arzneimittelreservoir fungieren.
Wirkstoffe konnen in die Mehrschichtkonstruktion eingebettet werden, wihrend ihre Bioakti-
vitit erhalten bleibt (Becker et al. 2010; Shiratori und Rubner 2000; Shukla et al. 2010; von
Klitzing 2006). Bei einem einfachen Auftragen der Wachstumsfaktoren, ohne Einbettung in
Multilayer-Filme, resultiert oft eine explosionsartige Freisetzung (burst release) und mindert so
deren Erfolgschancen fir eine zellspezifische Differenzierung (Pei et al. 2002; Vasita und Katti
2000). Dies ist besonders vor dem Hintergrund geringer Halbwertszeiten, dem Verlust der Bi-
oaktivitat, der Diffusion in benachbartes Gewebe oder einem mdoglichen karzinogenen Effekt
bei unkontrolliert hheren Konzentrationen problematisch (Domb und Mikos 2007; Gombotz
und Pettit 1995; Langer 2000; Saltzman und Olbricht 2002; Sokolsky-Papkov et al. 2007; Tabata
2005). Besonders im Bezug zum BTE sind primar der fibroblast growth factor FGF), der insulin-like
growth factor AGF), der vascular endothelial growth factor (NEGY), der transforming growth factor
(TGF-B) und das bone morphogenetic protein (BMP) die meistgenutzten Wachstumsfaktoren (Shi et
al. 2019). Die BMPs spicelen eine wichtige Rolle in der Embryonal-, Muskelentwicklung sowie
der Knochen- und Knorpelbildung (Tamai et al. 2005) und sind bereits von der U.S. Food &
Drug Administration (FDA) fiir die spezifische klinische osteoregenerative Anwendung zuge-
lassen (James et al. 2016; Parsa et al. 2020). Jedoch ist eine optimale Leistung des BMP-2 7 vivo
nur dann gewihrleistet, wenn eine lokalisierte und kontinuierliche Freigabe des Wachstumsfak-
tors besteht (Macdonald et al. 2011). Eine Matrix-Immobilisation erlaubt hier eine rdum-
lich-zeitliche Regulation der BMP-2-Konzentration und schiitzt diese zusitzlich vor degradie-
renden Proteasen (Discher et al. 2005).
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1.4.3 Biofunktionalisierung durch Manipulation der mechanischen Filmsteifigkeit

Viele Zelltypen reagieren sensibel auf die mechanischen Gegebenheiten der unter thnen liegen-
den Substrate. Dabei kommt es nach variierender Steifigkeit zu unterschiedlichen zellbiologi-
schen und molekular-biologischen Zellantworten (Discher et al. 2005; Nemir und West 2010;
Peyton et al. 2007). Bei der Anwendung der .4l -Technik ist die Wahl der Polyelektrolyte ent-
scheidend, da sie die Eigenschaften der generierten Beschichtung stark beeinflussen. PEM, die
aus GAG zusammengesetzt sind, haben ein hohes wasserbindendes Potenzial, welches in hoch
quellbaren, hydrogelartigen Beschichtungen mit einer geringen Steifigkeit resultiert (Engler et
al. 2004; Ren et al. 2008; Schneider et al. 20006). Ein geringes Elastizititsmodul (E-Modul) kor-
reliert stark mit einer geringen Zelladhasion und Proliferation von muskuloskelettalen Zellen
(Grohmann et al. 2011). Die meisten beschriebenen Technologien, welche PEM-Filme in ihrem
E-Modul steigern kénnen, basieren auf der chemischen Modifikation der natiitlichen Polyelekt-
rolyte (Chien et al. 2009; Pozos Vazquez et al. 2009; Richert und Boulmedais und et al. 2004;
Schneider et al. 2006). Nachteilig bleibt die zeitintensive Vernetzung der Filme sowie die Gefahr
zytotoxischer Rickstinde. Um PEM-Filme, ohne die nachteiligen Modifikationen zu generie-
ren, zeigten Grohmann et al. (2011) in ihren Versuchen die mechanischen Eigenschaften von
PEM-Filmen aus PLL, CS und PGA auf. Es konnte gezeigt werden, dass PEM-Filme aus Po-
lypeptidketten mit einer random coiled-Struktur in eher weichen Beschichtungen resultieren.
LbI -Beschichtungen, die durch PGA in pridefinierten Arealen modifiziert wurden, zeigten hin-
gegen ein hohes Maf3 an 3-Faltblattstrukturen und wiesen ein héheren E-Modul auf (Grohmann
et al. 2012). So zeigte sich auf den weicheren (PLL-CS)-Filmen (E-Modul: ~ 9 kPa) eine redu-
zierte Proliferation im Gegensatz zum gesteigerten E-Modul nach PGA-Modifikation der
(PLL-PGA)2-Filme (E-Modul: ~ 700 kPa). Dies fihrte zu einer verbesserten Adhision, Aus-

breitung und Proliferation.

1.5 Humane mesenchymale Stromazellen (hMSC)

In den letzten Jahren konnten zahlreiche Stamm-/Progenitorzellen aus einer Vielzahl von ver-
schiedenen menschlichen Bindegeweben isoliert werden. Man unterscheidet zwischen toti-,
pluri- und multipotenten Stromazellen. Ein spezieller Subtyp multipotenter Stromazellen ist die
humane mesenchymale Stromazelle (hMSC). Die erste Beschreibung der hMSC erfolgte durch
Friedenstein et al. (19606) als colony-fornzing unit-fibroblast (CFU-F). Sie leiten sich aus dem Meso-
derm ab und sind morphologisch durch ihre spindelférmige Zellform mit fibroblastenartigen

Auslaufern geprigt (Abbildung 3).
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Abbildung 3: humane mesenchymale Stromazellen (hMSC) in Kultur [Himatoxylin-Firbung; Vergr. 20x]

Die International Society for Cell Therapy ISCT) empfiehlt, aufgrund bisher nicht vorhandener spe-
zifischer immunphinotypischer Oberflichenmarker fiir die Identifikation von MSC die Anwen-
dung der Minimalkriterien zur Identifizierung von multipotenten mesenchymalen Stromazellen
(Dominici et al. 2000):

e DPlastikadhirenz unter normalen Kulturbedingungen

e Expression von verschiedenen Oberflichenmarkern (CD73, CD90 und CD105, wie ein
Fehlen von CD11b oder CD14, CD19 oder CD79a, CD45 und HLA-DR)

e Differenzierungspotentzial in Osteoblasten, Adipozyten und Chondroblasten i vitro

Die klinische und biologische Bedeutung von hMSC ist in den letzten drei Dekaden drastisch
gestiegen. Dies nicht zuletzt durch ihre ethische Unbedenklichkeit. Im Gegensatz zu den emb-
ryonalen Stromazellen, kénnen sie aus dem erwachsenen Menschen gewonnen werden. Hier ist
das Knochenmark die hiaufigste MSC-Quelle beim Menschen (Li et al. 2016; Pittenger et al.
1999). Im Laufe der Zeit wurde eine Reihe anderer Gewebe als alternative Quelle fir hMSC
identifiziert. Heutzutage konnen sie aus mehreren Geweben (Ullah et al. 2015) isoliert werden,
einschlief3lich Fettgewebe (Wagner et al. 2005; Zhang et al. 2006), Zahngewebe (Huang et al.
2009), Haut, Speicheldriise (Rotter et al. 2008) und perinatalen Geweben (Hou et al. 2009; Kita
et al. 2010; Raynaud et al. 2012; Wang et al. 2004). Hervorzuhebende Vorteile der hMSC sind
neben ihrer leichten Verfugbarkeit und Selbsterneuerung auch ihr multipotentes Differenzie-
rungspotenzial (Chatakun et al. 2014; Colter et al. 2001; Horn et al. 2008; Pittenger et al. 1999).
HMSC sind vimentinreich und enthalten kein Keratin (Keeling et al. 2017). Vimentin (VIM) ist
somit ein klassischer MSC-Marker (Duarte Campos et al. 2016). Die Differenzierung von MSC
tber mehrere Linien wurde seit ihrer ersten Entdeckung 7 vztro und zn vive eingehend untersucht
(Almalki und Agrawal 2016).

1.6 Zielsetzung

Mithilfe des BTE soll ein idealer Triger die Zellproliferation und -differenzierung erméglichen,
indem es die Struktur und die mechanischen Eigenschaften des Knochens nachahmt und

Wachstumsfaktoren trigt. Beziiglich der Zellen, erwecken hMSC immer mehr Aufsehen im
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BTE, insbesondere durch ihre relativ leichte Verfiigbarkeit, das Selbsterneuerung- und multi-
potentes Differenzierungspotenzial (Chatakun et al. 2014). Um der Herausforderung zu begeg-
nen das strukturierte Milieu der natiirlichen EZM nachzuahmen, kénnen Triger aus biokom-
patiblen LCM3, welches sich durch seine hervorragende Biokompatibilitit und zufriedenstel-
lende osteokonduktive Eigenschaften auszeichnet (Laurent et al. 2018), genutzt werden. Trotz
intensiver Forschung gibt es bisher keine finalen Schlussfolgerungen beziiglich einer optimalen
Porengré3e und Porositit solcher BTE-Triger (Velasco et al. 2015). Um eine kontrollierte po-
rose Architektur mit sehr hoher Auflésung erzielen zu kénnen, kann dies durch die Verwendung
der 2PP erfolgen (Felfel et al. 2016).

Fir weitere Oberflichenoptimierungen eignen sich mehrlagige PEM. Als Polykation zeigt sich
PLL als vorteilhaft, wie auch das CS als Polyanion (Labat et al. 2016; Zheng et al. 2021). Eine
weitere Modifikation solcher PEM kann eine Implementierung von Wachstumsfaktoren sein,
besonders da BMP-2 7 vipo nur dann optimale Leistungen gewihrleistet, wenn eine lokalisierte
und kontinuierliche Freigabe des Wachstumsfaktors besteht (Macdonald et al. 2011). Eine zu-
satzliche Modifizierung ist die Veranderung der Steifigkeit durch das oberflichliche Auftragen
von PGA. Ein solch gesteigerter E-Modul der PEM fiihrt zu einer verbesserten Adhasion, Aus-
breitung und Proliferation der Zellen (Grohmann et al. 2012).

Die grundlegenden wissenschaftlichen Fragestellungen der vorliegenden Arbeit sind daher als
proof of principle:
e Welchen Einfluss haben unterschiedliche PorengréB3en des LCM3-Copolymer-Trigers
auf die hMSC im Vergleich zu deren eines Standard-UDMA-Polymers?
e Welchen Einfluss hat eine biomimetische Funktionalisierung des LCM3-Copoly-
mer-Trigers mittels EZM-analoger PEM auf die hMSC?
e Welchen Einfluss hat eine lokalisierte Steifigkeitsmodifikation der EZM-analogen PEM
durch PGA auf die hMSC?
e Welchen Einfluss hat eine Wachstumsfaktor-Implementierung, mittels BMP-2, der
EZM-analogen PEM auf die hMSC?
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2 Material und Methoden

2.1 Standardbedingungen

Fir die Arbeit wurden autoklavierte oder sterilisierte Materialien unter antiseptischen und steri-
len Bedingungen verwendet. Die genutzten Losungen und Medien wurden, falls nicht anders
angegeben, in ihrer Reinform benutzt, wie auch bei Bedarf steril filtriert oder autoklaviert. Die
sterilen Arbeiten fanden unter der keimfreien Werkbank bei Laminarluft statt. Alle Glas- und
Kunststoffmaterialien wurden vor Einbringen unter die Werkbank mit 70 % Ethanol abge-
spriht und gereinigt. Die Losungen wurden, wenn gefordert, in einem Wasserbad auf 37 °C
erwirmt, bevor sie eine Anwendung bei den Zellen fanden. Die hMSC wurden bei 37 °C, 95 %
Luftfeuchtigkeit und unter 5 % CO»-Begasung im Inkubator kultiviert. Das Zellwachstum
wurde regelmiBig unter einem inversen Mikroskop kontrolliert. Sofern nicht anders angegeben,
wurden alle unsterilen Experimente bei Raumtemperatur (RT) durchgefithrt. Kontaminierte
Materialien wurden entsprechend der Hygienerichtlinien entsorgt oder, falls moglich, nach Ge-

brauch fachgerecht wiederaufbereitet.

2.2 Materialien und Gerite

Die verwendeten Materialien und Gerite sind in Tabelle 3 aufgefihrt:

Tabelle 3: Materialien und Gerite

Gerite & Materialien Produkt Hersteller
2PP-Vorrichtung M3DL LZH, Hannover, Germany
24-Well-Platten Falcon® Multiwell 24 well | Becton Dickinson Labware, New Jersey, USA

48-Well-Platten

Falcon® Multiwell 48 well

Becton Dickinson Labware, New Jersey, USA

Schlauchpumpe

REGLO

Ismatec, Wertheim, Germany

Anregungsfilter DAPI

Excitation filter DAPI

Gentix, New Milton, UK

Anregungsfilter Vimentin

Excitation filter VIM

Gentix, New Milton, UK

Anregungsfilter Osteonectin

Excitation filter ON

Gentix, New Milton, UK

COs-Inkubator

Sanyo MCO-20AIC

Panasonic Healthcare Co., Ltd., Gunma, Ja-

pan

Cryiovial

CryoPure 1 mL

72.377.992

Sarstedt, Niimbrecht, Germany

Feinwaage

L610D

Sartorius AG, Géttingen, Germany
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Gerite & Materialien

Produkt

Hetrsteller

Gefrierschrank (-80 °C)

Comfort

Liebherr, Biberach an der Riss, Germany

Gewebekulturflaschen mit Be-

laftung

Tissue Culture Flask 25

cm?2

Sarstedt, Numbrecht, Germany

Gewebekulturflaschen mit Be-

liftung

Tissue Culture Flask 75

cm?2

Sarstedt, Numbrecht, Germany

Gewebekulturflaschen mit Be-

liftung

Tissue Culture Flask 125

cm?2

Sarstedt, Niimbrecht, Germany

Handschuhe

Nitril® NextGen® Large
8-85

Résner-Mautby Meditrade GmbH, Kiefersfel-

den, Germany

Kryovial Gefriercontainer Mr. .FrostyTM Freezing | Thermo Fisher Scientific Inc., Massachusetts,
Container USA

Kiuhlschrank (-20 °C) Comfort Liebherr, Biberach an der Riss, Germany

Magnetrithrer RET IKA®-Werke GmbH & Co. KG, Staufen,

Germany

MeBgefil3 fiir Casy®-Modelle CASYCups OMNI Life Science, Bremen, Germany

Mikroplatteninkubator Thermostar BMG Labtech, Ortenberg, Germany

Mikroreaktionsgefal3 Eppi (2 ml) Qiagen, Venlo, Netherlands

Mikroreaktionsgefal3 Eppi (1,5 ml) Qiagen, Venlo, Netherlands

Mikroskop AxioVert 35 Carl Zeiss AG, Oberkochen, Germany

Mikroskop Axioskop 2 plus Carl Zeiss AG, Oberkochen, Germany

Mikroskop-Kamera Axiocam Carl Zeiss AG, Oberkochen, Germany

Software (Mikroskop) AxioVision Rel 4.8 Carl Zeiss AG, Oberkochen, Germany

Mikrozentrifuge 5415R Eppendorf AG, Hamburg, Germany

Pipette 0,1 — 2,5 pl Research® 3123463 Eppendorf AG, Hamburg, Germany

Pipette 0,5 — 10 pl Research® 4514851 Eppendorf AG, Hamburg, Germany

Pipette 10 — 100 pl Research® 4522341 Eppendorf AG, Hamburg, Germany

Pipette 100 — 1000 pl Research® 4615283 Eppendorf AG, Hamburg, Germany

Pipette 2 — 20 pl Research® 4469010 Eppendorf AG, Hamburg, Germany

Pipette 20 — 200 pl Research® 2327524 Eppendorf AG, Hamburg, Germany
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Gerite & Materialien Produkt Hersteller
Pipettenspitzen 1 — 100 ul Tip One Statlab
Pipettenspitzen 10 pl Surphob Safe Seal Biozym

Pipettenspitzen 100 — 1000 ul

Quality Pipette tips

Sarstedt, Numbrecht, Germany

Pipettenspitzen 2 — 200 pl

Filter Tips low Retention

Biosphere

Pipettenspitzen 200 pl

Tip System Box

Sarstedt, Niimbrecht, Germany

Pipettenspitzen 300 pl

Surphob Safe Seal

Biozym

Schalenkérper

Imagin Dish 1.0

zell-kontakt, Norten-Hardenberg, Germany

Serologische Pipetten 10 ml

Serological Pipette 10 ml

Sarstedt, Nimbrecht, Germany

Serologische Pipetten 20 ml

Serological Pipette 20 ml

Sarstedt, Numbrecht, Germany

Siliziumdioxid-membrandse
Drehsiule

RNeasy spin column

Qiagen, Venlo, Netherlands

Software (Statistik) GraphPad Prism 7 GraphPad Software Inc., California, USA
Software (Auswertung) Image] Wayne Rasband, Maryland, USA
Tauchroboter DR3 Riegler & Kirstein, Germany
Universal-Zentrifuge 7. 400 K Hermle Labortechnik, Wehingen, Germany
Universal-Zentrifuge 2K 15 Sigma, Osterode am Harz, Germany

Vakuum-UV-Belichtungsgerit

Vacuum-UV-Exposure
Box2

proMa

Vorschaltgerit fir Fluoreszenz-

Ebq 100 isolated - L

LEJ, Jena, Germany

lampe
Memmert GmbH + Co. KG, Schwabach,
Wasserbad WB 10
Germany
Werkbank Clean Air EN 12469 Mahl KG, Tandelburg, Germany
CASY® Cell Counter + ) )
Zellzdhlgerit OMNI Life Science, Bremen, Germany

Analyzer

Zentrifugenréhrchen 15 ml

Falcon® Blue Max™ 15 ml

Becton Dickinson Labware, New Jersey, USA

Zentrifugenréhrchen 50 ml

Falcon® Blue Max™ 50 ml

Becton Dickinson Labware, New Jersey, USA

Objekttriger

Menzel Glaser

Thermo Scientific, Braunschweig, Germany
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2.3 LCM3und UDMA

Die genutzten Lactid-Caprolacton-Copolymere, mit adjustierbaren Degradationseigenschaften,
Steifigkeit und Hydrophilie, wurden in Zusammenarbeit mit dem Institut fir Bioprozess- und
Analysemesstechnik e.V. (iba) in Heiligenstadt (Deutschland) synthetisiert. Es wurden die Ei-
genschaften des schnell degradierbaren, hydrophilen Poly-(D,L)-Lactids und des langsam de-
gradierbaren, hydrophoben Poly-e-Caprolactons kombiniert (Felfel et al. 2016). Fur die Herstel-
lung der Matrizes wurde das lactidreiche (D,1.)-Lactid-co-e-Caprolacton-dimethacrylat in seiner
dritten Version (LCM3) mit einem LA:CL-Verhiltnis von 8:2 fiir weitere Experimente einge-
setzt (Hauptmann et al. 2019a) (Abbildung 4).

S IR

Abbildung 4: Strukturformel des (D,L)-Lactid-co-e-Caprolacton-dimethacrylat

Als Standardvergleich zum LCM3 wurde, das 1974 durch Forster und Walker entwickelte,
Urethan-dimethacrylat (UDMA) herangezogen (Abbildung 5), welches bereits gut charakteri-
sierte Eigenschaften besitzt (Kurt et al. 2018; Yoshii 1997) und eine 2PP-Konformitit, ver-
gleichbar mit LCM3, besitzt.

O H CH3 CHs3 O CHs
H.C /\\/O N\M\ )‘L /\/O =
SR g N0 CH
R R H
CHs o} o)
R =H or CHg (~1:1)

Abbildung 5: Strukturformel des Urethan-dimethacrylat

2.4 Synthese des (D,L)-Lactid-co-e-Caprolacton-dimethacrylat (LCM23)

Um die LCM3-Probekérper herzustellen, musste vorab der Vorlaufer synthetisiert werden, in-
dem Mengen von (D,L)-Lactid, e-Caprolacton und Diethylenglycol gerithrt und auf 130 °C et-
hitzt wurden, bis das Lactid geschmolzen war (Tabelle 4). Dann wurde Zinn(II)-ethylhexanoat
zugegeben. Das Reaktionsgemisch wurde iiber Nacht bei 130 °C unter Vakuum gerithrt. Nach
dessen abkiihlen auf RT und dem Spiilen mit Argon, wurden 100 ml Methylenchlorid zugege-
ben und die Lésung auf 0 °C abgekiihlt. Dann wurde Trietyhlamin zugegeben und tiber einen
Zeitraum von 3 h wurde das Methacryloylchlorid, gelést in 75 ml Methylenchlorid, in Tropfen-
form zugegeben. Spiter wurde wieder auf RT erwirmt und tber Nacht gertihrt. Der Nieder-
schlag wurde abfiltriert und das Methylenchlorid unter vermindertem Druck abgedampft. Die
resultierende viskose Fliissigkeit wurde in 50 ml Ethylacetat gel6st, erneut filtriert und unter

Rihren tropfenweise in 500 ml n-Hexan gegeben. Der Niederschlag wurde in Methylenchlorid
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aufgenommen und gegen wissrige Salzsiure (3 %, 2X100 ml), gesittigte wissrige Natriumbi-
carbonatlésung und 200 ml gesittigte wissrige Natriumchloridlosung extrahiert und abschlie-
Bend Gber Natriumsulfat getrocknet. Zum Endprodukt wurde als Stabilisator 4-Methoxyphenol

(300 ppm) gegeben.

Tabelle 4: Inhalt zur Herstellung des Vorlidufers durch die IBA

Inhalt

Eigenschaften

Hersteller

3,6-dimethyl-1,4-diox-
ane-2,5-dione ((D,L)-Lac-
tid)

18,9 g, 131,13 mmol, 7 mol/l

Sigma-Aldrich, Missouri, USA

e-Caprolacton (CL, 97 %)

7,65 g, 67,02 mmol, 3,5 mol/1

Sigma-Aldrich, Missouri, USA

Diethylenglycol ~ (DEG,
99 %)

2,00 g, 18,85 mmol, 1 mol/1

Sigma-Aldrich, Missouri, USA

Zinn(II)-ethylhexanoat
(95 %)

300 pl,

0,33 mmol

Sigma-Aldrich, Missouri, USA

Methacryloylchlorid
(97 %)

4,33 g, 41,42 mmol, 2,2 mol/1

Sigma-Aldrich, Missouri, USA

Trietyhlamin (99 %)

4,71 g, 46,54 mmol, 2,5 mol/1

Merck, Darmstadt, Germany

UDMA M, 471 Sigma-Aldrich, Missouri, USA
Iragcure369™ Ciba AG, Basel, Switzerland
BA740 Organic Chemistry Dep., University

Jena, Germany

2.5 3D-Probekorper-Herstellung und deren Biofunktionalisierung

Zur Verarbeitung von LCM3 und UDMA als Vorldufergemisch wurden die Polymere mit
1% BA740 fir das LCM3 oder mit 2 % IRGACURE369 fiir das UDMA in Aceton gemischt
(Tabelle 4). Um eine gute Verteilung und Verdampfung des Gberschissigen Losungsmittels si-
cherzustellen, wurden die Vorldufergemische bei 60 °C iiber Nacht gertihrt. Die 2PP-Vorrich-
tung war mit einer Femtosekundenlaserquelle ausgestattet, welche mit einer Wellenlinge von
800 nm und einer Leistung von 3 W, die Bildung von 140 fs-Impulsen mit einer Wiederholungs-
rate von 80 MHz lieferte. Der Strahl wurde durch eine 63x-Objektivlinse innerhalb des Vorlau-
fers fokussiert. Die Schreibparameter fir die TOPO-Chips der verschiedenen Materialien sind

in Tabelle 5 gezeigt.
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Tabelle 5: Schreibparameter der 2PP der LCM3- und UDMA-Vorliufer

Mate- Power Geschwindigkeitsachse Schreibrich- Schnitt Raster T
dal | [mW] [um/s] tung [um] [um] [Cl
LCM3 150 8000 X oderY 10 8 RT
UDMA | 180 8000 X oderY 20 2 RT

Die topographische Gestaltung der einzelnen Poren war reproduzierbar und so bestand ein
einzelner TOPO-Chip-Probekérper (7,5 x 7,5 x 0,23 mm’) aus neun TOPO-Chip-Einheiten
(seaffold nnit, SU) (je 2,5 x 2,5 x 0,23 mm’) mit einer Uberlagerung von 25 um (Abbildung 6).

TOPO-Chip-Probekdrper

Abbildung 6: schematische Darstellung eines TOPO-Chip-Probekorpers mit einer einzelnen vergrof3erten
TOPO-Chip-Einheit (SU)

Jede einzelne TOPO-Chip-Einheit (SU) bestanden wieder aus neun TOPO-Chip-Gruppierun-
gen (pore size area, PSA). Jede Gruppierung (PSA) bestand aus einer bestimmten Anzahl an Po-

ren, mit pridefinierter Porengréfle bestimmter Kantenlinge (Tabelle 6).

Tabelle 6: Parameter einer TOPO-Chip-Einheit

Gruppierung | Anordnung | Kantenlinge einer Pore [um] | Anzahl an Poren | Kantenhéhe [pm]
(PSA)

a C3 durchgingige Oberfliche 0 230
b C2 43 100 230
¢ C1 49 81 230
d B3 56 64 230
e B2 66 49 230

f B1 78 36 230
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Gruppierung | Anordnung | Kantenlinge einer Pore [um] | Anzahl an Poren | Kantenhéhe [pm]
(PSA)
g A3 96 25 230
b A2 123 16 230
Z Al 177 9 230

Um die nicht polymerisierten Vorldufer und Photoinitiator zu entfernen, wurden die
TOPO-Chips funf Tage lang mit Aceton gewaschen, wobei das Losungsmittel tiglich gewech-

selt wurde.

2.6 2D-Probekorper-Herstellung

Die zylindrischen 2D-Probekérperscheiben wurden hergestellt, indem LCM3 oder UDMA ein-
zeln mit Irgacure369™ (0,1 %), gelost in Aceton (40 mg/ml), gemischt wurden. Dies wurde
tber Nacht bei 60 °C geriihrt zur Sicherstellung einer guten Verteilung, wie auch der Verdamp-
fung von iiberschiissigem Losungsmittel. Danach wurde die Vorldufer-Initiator-Mischung in die
gewiinschten UV-Scheibenformen (@ 14 mm, H: 0,5 mm) gegeben und durch 9 min-UV-Be-
strahlung im Vakuum-UV-Belichtungsgerit in eine feste Form gebracht. Die Zylinderscheiben
wurden zusatzlich sieben Tage in Aceton, mit tiglichem Losungsmittelwechsel gewaschen, be-

vor sie in einem Vakuum getrocknet wurden.

2.6.1 Biofunktionalisierung durch die PEM-Beschichtung

Die Oberflichen-Biofunktionalisierung der unterschiedlichen Grundmaterialien wurde durch
die L4l -Technik erreicht. Die resultierenden PEM wurden aus PLL und CS zusammengesetzt
(Tabelle 7). Die Polyelektrolyte wurden in HEPES/NaCl-Puffer in einer Konzentration von
1 mg/ml gel6st. Der Multilayer-Aufbau wurde automatisch durch die Verwendung eines Tauch-
roboters, wie zuvor in Grohmann et al. (2011) beschrieben, durchgefiihrt. Kurz zusammenge-
fasst wurden die gereinigten Substrate in der PLL-Polykationlésung eingeweicht und 5 min zur
Adsorption belassen. AnschlieBend wurden die Proben durch drei HEPES/NaCl-Waschl6sun-
gen gespult, um die Oberfliche von ungebundenen Polyelektrolyten zu befreien. Die CS-Poly-
anione wurde durch eine Inkubation von 5 min adsorbiert, gefolgt von drei Spilschritten mit
der Waschlosung. Diese Zyklen wurden nacheinander wiederholt bis die gewiinschte Mul-
tilayer-Konstellation, mit insgesamt 20 Schichten, erreicht war. Alle Proben wurden in deioni-

siertem Wasser gespult und in einem leichten Druckluftstrom luftgetrocknet.
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Tabelle 7: Lésungen und Chemikalien fiir die PEM-Beschichtung

Inhalt Eigenschaften Hersteller
Poly-L-Lysin (PLL) 30 — 70 kDa Sigma-Aldrich, Missouri, USA
Chondroitinsulfat (CS) ~063 kDa, aus Haifischknorpel Sigma-Aldrich, Missouri, USA

25 mM HEPES, 137 mM NacCl, . . . .
HEPES/NaCl-Puffer Sigma-Aldrich, Missouri, USA
pH 7,4, 1 mg/ml

2.6.2 Biofunktionalisierung durch die BMP-2-Modifizierung

Zur weiteren Biofunktionalisierung der PEM-Oberfliche wurde rekombinant exprimiertes
BMP-2 (thBMP-2) (Tabelle 8), welches in Escherichia coli (E. coli) exprimiert wurde, in Natri-
umacetatpuffer (50 mM, pH 4,5) gel6st und auf Konzentrationen von 0,01 mg/ml, 0,05 mg/ml
und 0,1 mg/ml verdinnt. Eine thBMP-2-Beschichtung der 2D-Proben wurde durchgefiihrt,
indem die (PLL-CS)x-beschichteten Zylinderscheiben tiber Nacht mit 300 ul der jeweiligen
thBMP-2-Losungen mit den verschiedenen Konzentrationen bei 4 °C inkubiert wurden. An-
schlieBend wurden die beschichteten Proben dreimal mit jeweils sterilem PBS und sterilem deio-

nisiertem Wasser gespilt und in einem leichten Druckluftstrom luftgetrocknet.

Tabelle 8: Lésungen und Chemikalien fiir die BMP-2-Beschichtung

Inhalt Eigenschaften Hersteller
rthBMP-2 E. coli Iba, Heiligenstadt, Germany
Natriumacetatpuffer 50 mM, pH 4,5 Sigma-Aldrich, Missouri, USA

2.6.3 Biofunktionalisierung durch die PGA-Modifizierung

Die (PLL-CS)2-Multilayer-Beschichtung wurde in sechs pridefinierte Areale aufgegliedert, in-
dem manuell 5ul der Poly-L-Glutaminsidure (PGA) (Tabelle 9), gelost zu 1 mg/ml HE-
PES/NaCl-Puffer, tropfenweise inkubiert wurden (Grohmann et al. 2011). Wichtig zu beachten
ist, dass die Adsorption des negativ geladenen PGA auf ebenfalls negativ geladenem CS-Mul-
tilayer (und nicht der positiv geladenem PLL) durchgefithrt wurde. Dementsprechend wurde
die obere PGA-Schicht, wie zuvor beschrieben, durch Inkubation des Polyanions (PGA) fur
5 min durchgefiihrt. Drei Spilschritte mit HEPES/NaCl folgten anschlieBend. Alle Proben

wurden mit deionisiertem Wasser gespilt und in einem leichten Druckluftstrom luftgetrocknet.

Tabelle 9: Lésungen und Chemikalien fiir die PGA-Beschichtung

Inhalt Eigenschaften Hersteller

Poly-L-Glutaminsaure

50 — 100 kDa Sigma-Aldrich, Missouri, USA
(PGA)
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Inhalt Eigenschaften Hersteller

25 mM HEPES, 137 mM NaCl, . . ) .
HEPES/NaCl-Puffer Sigma-Aldrich, Missouri, USA
pH 7,4, 1 mg/ml

2.7 Humane mesenchymale Stromazellen (hMSC)

Die hMSC wurden von der Firma Lonza geordert. Diese Zellen stammen aus humanem Kno-
chenmark, welches durch eine bilaterale Punktur des posterioren Beckenkamms aus erwachse-

nen Spendern isoliert wurde.

Die Firma Lonza garantiert, dass die so gewonnenen hMSC bei entsprechendem Medium in die
adipogene, chondrogene und osteogene Zelllinie differenzieren und den weiteren Kriterien der
ISCT entsprechen. Die Zellpriparate waren frei von Mykoplasma, Bakterien, Hefen und Pilzen
und die freiwilligen Spender unauffillig hinsichtlich HIV-1, Hepatitis B und C. Die Zellen wur-
den von der Firma Lonza in der zweiten Passage kryokonserviert zur Verfiigung gestellt (Tabelle

10).

Tabelle 10: Humane mesenchymale Stromazellen der Firma Lonza

Inhalt Artikel-Nr. Hersteller

Poietics™ Normal Hu-

man Bone Marrow De- PT-2501

Lonza Walkersville Inc., Maryland,
rived Mesenchymal Stem (Lot.-Nr.: 0000446319) USA

Cells cryo amp

2.8 Allgemeine Zellkulturarbeiten

2.8.1 Auftauen der kryokonservierten Lonza-hMSC

Die hMSC wurden bei -80 °C in Stickstoff gelagert. Die aus dem Stickstoff entnommenen
hMSC wurden fiir den Transport iiber kurze Zeit auf Trockeneis gelagert, um schnelle Tempe-
raturwechsel und ein dadurch abruptes Aufplatzen des Cryovials zu vermeiden. Unter der sterilen
Werkbank wurde ein 15 ml-Zentrifugenréhrchen mit 10 ml Anzuchtmedium (Tabelle 11) vor-
bereitet. Nach griindlichem Desinfizieren des Lonza-Cryovials mit 70 %-Ethanol, wurde dieses
unter der sterilen Werkbank durch Handwirme langsam aufgetaut. Wobei der Verschluss des
Cryovials zwischendurch aufgedreht wurde, um den entstandenen Uberdruck ausstrémen zu las-
sen. Die hMSC wurden in das vorbereitete Anzuchtmedium tberfiihrt und das entsprechende
Cryovial mit 1 ml Anzuchtmedium gesptlt und verbliebene Zellen so ebenfalls in das Zentrifu-
genréhrchen iiberfithrt. Durch sanftes, dreimaliges Uberkopfmischen des Zentrifugenréhr-

chens erfolgte eine gleichmiBige Verteilung.
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Die Zellzahlbestimmung erfolgte tiber einen CASY®-Cell Counter entsprechend der elektroni-
schen Zellvolumenbestimmung mittels Widerstandsmessung. Fiir die Zellzahlmessung wurden
100 pl Zellsuspension in 10 ml CASYton im CASYCup aufgenommen und dreimal iiber Kopf
invertiert. Vor der eigentlichen Messung wurde die Messvorrichtung dreimal mit 10 ml reinem
CASYton gereinigt. Im Anschluss wurde eine 1:100-Zellverdiinnung im CASY Cup eingebracht.
Durch Ablauf des ,,Count“-Programmes wurde die Zellzahl automatisch iiber die elektrische
Erfassung der Zellen beim Durchtritt durch eine Messpore ermittelt. Es wurde die Konzentra-
tion der lebenden Zellen [Zellen/ml] angegeben. Nach Beendigung des Messvorgangs wurde
das Gerit dreimal gereinigt und die Messpore in CASYton bis zur erneuten Verwendung feucht

gehalten.

Die restlichen Zellen wurden bei 300 x G fir 5 min in der Zentrifuge pelletiert. AnschlieBend
wurde das Anzuchtmedium abgenommen und das entstandene Zellpellet resuspendiert. Die
Zellen wurden 2 5000 Zellen/cm® in den jeweilig entsprechenden Gewebekulturflaschen aus-

plattiert und im Brutschrank bei 37 °C und 5 % CO; kultiviert.

Tabelle 11: Inhalt des Anzuchtmediums

Inhalt Artikel-Nr. Hersteller Volumen [ml]
Gibco® DMEM (1X) +
TM

GluaMAX T 31966-021 Life technologies GmbH, New 500.00

+ 4,5 g/L D-Glucose (Lot.Nr.: 1764754) York, USA ’

+ Pyruvate
S 0115 Biochrom GmbH, Berlin, Get-

10 % FKS 57,50
(Lot.-Nr.: 0735W) many
P08-32100 Pan-Biotech GmbH, Aidenbach,

1% MEM nEAA (100x) 5,75
(Lot.-Nr.: 6350115) Germany

100 uM B-Mercaptoetha- 28625.01 Serva  Electrophoresis GmbH, 575

nol (Lot.-Nr.: 140035) Heidelberg, Germany ’
P06-07050 Pan-Biotech GmbH, Aidenbach,

1 % PenStrep 5,75
(Lot.-Nr.: 4700715) Germany

2.8.2 Anzucht von hMSC

Die mesenchymalen Stromazellen wurden bei 37 °C und 5 % CO: in einem Zellkulturinkubator
kultiviert. Der Mediumwechsel mit Anzuchtmedium erfolgte alle 48 h. Unter dem Lichtmikro-
skop wurde regelmif3ig eine Sichtkontrolle der Zellkulturqualitit durchgefithrt. Mesenchymale
Stromazellen zeigen einen fibroblastendhnlichen Zelltyp, welcher eine spindelférmige Form und
ein plastikadhirentes Wachstum aufzeigt (Dominici et al. 2006; Friedenstein et al. 1970;

Pittenger et al. 1999). Wenn es zum Mediumwechsel kam, wurde das alte Medium unter der
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sterilen Werkbank abgesaugt, mit erwirmtem Dulbecco’s Phospholite Buffered Saline (DPBS) (Ta-
belle 12) gespiilt und je nach Fliche der Gewebekulturflaschen temperiertes Anzuchtmedium

getauscht oder die Zellen fir weitere Kulturbedingungen vorbereitet.

Tabelle 12: Allgemeine Lésungen und Chemikalien

Loésung Artikel-Nr. Hersteller
P04-36500

DPBS PAN-Biotech, Eidenbach, Germany
(Lot.-Nr.: 2670814)

2.8.3 Subkultivierung der hMSC im Verfahren der Anzucht

Um eine Kontaktinhibition zu vermeiden, wurden die Zellen bei einer 80 %-Konfluenz passa-

giert und in eine weitere Subkultivierung tberfihrt (Abbildung 7).
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humane mesenchymale Stromazellen in steigenden Konfluenzstadien (a - ¢) [Hamatoxylin-Farbung; Vergr. 20x]

Abbildung 7: steigende Konfluenzstadien der hMSC. Humane mesenchymale Stromazellen in steigenden
Konfluenzstadien (a - ¢) [Hamatoxylin-Firbung; Vergr. 20x]

Fir die Trypsinierung wurde das alte Medium entnommen, die Zellen mit sterilem DPBS ge-
spult (Tabelle 13) und das Ablésen der Zellen mit Hilfe von vorgewidrmter Trypsin-EDTA-LG6-
sung begonnen. Die Zellen wurden fiir 3 min im Brutschrank bei 37 °C und 5 % COsinkubiert
und zusitzlich durch das Shake-gff-Verfahren an der Unterkante der Gewebekulturflasche mit
dem Zeigefinger abgeklopft. Nach vollstindiger L.osung der Zellen vom Flaschenboden wurde
temperiertes Anzuchtmedium zum Stoppen der Trypsin-Reaktion hinzugegeben. Bevor die Zel-
len erneut bei 300 x G fiir 5 min bei RT zentrifugiert wurden, erfolgte eine erneute Zellzahlbe-
stimmung mittels des CASY® Ce// Counter. Im Anschluss wurde das Medium vorsichtig abge-
saugt und das verbliebene Zellpellet in einer Konzentration von 1000 Zellen/ul in neuem An-

zuchtmedium fir weitere Subkultivierungen, Experimente oder Kryokonservierung vorbereitet.

Tabelle 13: Allgemeine Losungen und Chemikalien

Loésung Artikel-Nr. Hersteller
P10-019500

Trypsin/EDTA PAN-Biotech, Eidenbach, Germany
(Lot.-Nr.: 1190415)
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2.8.4 Kryokonservierung der hMSC

Nach entsprechender Vorbereitung von hMSC (siche Kapitel 2.8.3) wurden diese, um
Trypsin/ EDTA-Mediumriickstinde zu entfernen, nochmals mit DPBS resuspendiert und et-
neut bei 300 x G fur 5 min zentrifugiert. AbschlieBend wurden die Zellen in einer Konzentra-
tion von 1 x 10° Zellen/ml, in Einfriermedium resuspendiert (Tabelle 14) und die Zellsuspen-
sion wurde in 1 ml-Cryovials iberfithrt. Diese wurden in den Mr. Frosty™ Freezing Container,
welcher mit Isopropanol (bei RT) gefiillt war, gestellt und bei -80 °C fiir mindestens 4 h gelagert.
So konnten die Zellen gleichmiBig mit 1 °C/min eingefroren und in fliissigem Stickstoff gela-

gert werden.

Tabelle 14: Inhalt u. a. des Einfriermediums

Inhalt Artikel-Nr. Hersteller

Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe,

Germany

10% DMSO A994.2

2.9 Spezielle Kultivierung der hMSC auf den 3D- und 2D-Probekérpern

Nach entsprechender Vorbereitung und Zellzahlbestimmung (siche Kapitel 2.8.3) wurden die
abzentrifugierten hMSC in entsprechendem Volumen an Kultivierungsmedium (Tabelle 15) re-
suspendiert. Die 3D- und 2D-Probekérper befanden sich jeweils in 48- bzw. 24-Well-Mikroti-
terplatten. Eine UV-Sterilisation fand vor dem Einbringen unter der sterilen Werkbank statt.
24 h vor der Zellbesiedlung wurden die Matrizes mit Kultivierungsmedium versetzt und dieses
erst unmittelbar vor der Besiedlung entfernt, um die Oberflichenspannung zu verringern und
den spater aufgetragenen Zellen die gleichmifige Verteilung und Anheftung zu erleichtern. Ein
mogliches Monomer-Ieakage konnte so reduziert werden. Im Anschluss wurden die Matrizes
mit der entsprechenden Zellzahl besiedelt. Die 3D-Probekorper erhielten 2500 — 3000 Zel-
len/cm®/PSA und die 2D-Probekérper 10.000 Zellen/cm?®. Im Brutschrank erfolgte die weitere
Kultivierung bei 37 °C und 5 % CO..

Nach Ablauf des ersten Kultivierungstages, wurden die Probekorper in neue Mikrotiterplatten
umgesetzt, um so eine retrograde Besiedlung der Probekérper durch Zellwachstum vom Mikro-
titerplattenboden zu vermeiden. Der regelmiflige Mediumwechsel, sowie die vorhergehende
Sptilung mit DPBS erfolgte alle 48 h.

Tabelle 15: Inhalt des Kultivierungsmedium

Inhalt Artikel-Nr. Hersteller Volumen [ml]

Gibco® DMEM (1X) +

TM_
GluaMAX T 31966-021 Life technologies GmbH, New 200.00
+ 4,5 ¢/L D-Glucose (Lot.-Nr.: 1764754) York, USA ’

+ Pyruvate
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Inhalt Artikel-Nr. Hersteller Volumen [ml]
S 0115 Biochrom GmbH, Berlin, Ger-

10 % FKS 55,50
(Lot.-Nr.: 0735W) many
P06-07050 Pan-Biotech GmbH, Aidenbach,

1 % Penstrep 5,55
(Lot.-Nr.: 4700715) Germany

2.10 Immunbhistologie

Aufgrund von Restspuren des Photoinitiators im endgtiltigen Produkt zeigt LCM3 eine Auto-
fluoreszenz (Heitz et al. 2017). Um Stérungen der Autofluoreszenz mit einer Immunfluoreszenz
zum Nachweis zellulirer Proteine bei der Analyse der LCM3-Proben zu vermeiden, erfolgte
hier ein chromogener immunhistochemischer Ansatz IHC). Fur das Grundmaterial UDMA
konnte eine Immunfluoreszenzmarkierung (IF) durchgefihrt werden. Die Analysen der 3D-
Probekorper erfolgten am ersten, zweiten, vierten und funften Tag und die der 2D-Probekérper
am siebten, 14 und 21 Tag. Die Fixation der Zellen der 3D- und 2D-Probekorper erfolgte un-
steril mit jeweils 500 pl Methanol-Aceton (Tabelle 16) aus dem Gefrierschrank (-20 °C), indem
die Zellen fiir 5 min im Kihlschrank in der Methanol-Aceton-Loésung verblieben. AnschlieBend
wurde die Losung abgesaugt und die Zellen insgesamt dreimal mit 500 ul DPBS gespilt. Zu
jedem Versuch wurden entsprechende Negativkontrollen inkludiert, um zu kontrollieren ob die

jeweilige IF- oder IHC-Markierung erfolgreich war.

Tabelle 16: Inhalt der Methanol-Aceton-Lésung

Inhalt Artikel-Nr. Hersteller Volumen [ml]

8045
Methanol J.T. Baker, Deventer, Nethetlands 70
(Lot.-Nr.: 1317907003)

2682.2500 Chemsolute, Renningen, Ger-
Aceton 30

(Lot-Nr.: 1246/10/14) many

Da auch spezifische Antikorper, teilweise durch Ladungsverteilung oder Konformation anderer
Proteine des Probekorpers oder der Objekttragerfliche, unspezifisch binden und dies zu einer
storenden Hintergrundfirbung fihrt, wurden die unspezifischen Bindungsstellen mit bovine se-
rum albumin (BSA) gesattigt. Hierzu wurde eine 7,5 %-ige BSA-L6sung unter Zuhilfenahme ei-
nes Magnetrihrers unsteril hergestellt (Tabelle 17). Die BSA-Losung wurde, den jeweiligen Pro-
bekorper bedeckend, aufgetragen und inkubierte fiir 30 min im Mikroplatteninkubator bei

37 °C. Nach Ablauf der Zeit wurde die Losung abgesaugt und zweimal mit DPBS gespiilt.
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Tabelle 17: Inhalt der 7,5%-BSA-Lésung

Inhalt Artikel-Nr. Hersteller Masse [g] o.

Volumen [ml]

, , 8076.2 Catl Roth GmbH + Co. KG,
Albumin-V-Fraktion 7,5
(Lot.-Nr.: 255230795) Karlsruhe, Germany

P04-36500 PAN-Biotech, Eidenbach, Get-
DPBS 100
(Lot.-Nr.: 2670814) many

2.10.1 Immunfluoreszenzmarkierungen

Fir die Immunfluoreszenzfirbungen der UDMA-Trigermaterialien wurden die direkte und in-
direkte Methode der IF angewandt (Abbildung 8). Bei der direkten Methode war der Primaran-
tikorper direkt mit dem Fluorochrom Fluoresceinisothiocyanat (FITC) gekoppelt. Bei der indi-
rekten Methode konnte der Primirantikérper durch einen an den Fluorochrom-gekoppelten
Sekundirantikdrper nachgewiesen werden. Die Anregung erfolgte mittels spezifischer Wellen-
lingen (Tabelle 18).

Fluoreszenzmarkierung
die direkte und indirekte Methode

direkte Methode indirekte Methode
Fluorochrom
Sekundarantikorper
\};_ /)L\ Primarantikorper m\_
ANNNAAN /\ Antigen ANNANAAN

Abbildung 8: Darstellung der direkten und indirekten Methode der Fluoreszenzmarkierung

Fir die 3D-UDMA-Probekérper wurde die direkte Methode der Immunfluoreszenzmarkierung
gewahlt. Die Anti-Vimentin-Antikérper waren jeweils direkt mit einem Fluorochrom (Alexal*-
luor® 594) gekoppelt (Tabelle 18). Eine unsterile 1:100-Verdinnung erfolgte im Vorfeld mit
der 7,5 %-BSA-Losung. Jeweils 300 pl der Antikérperldsung wurden auf die 3D-Probekorper
gegeben und fir eine Stunde im Mikroplatteninkubator bei 37 °C inkubiert. Die Negativkon-
trolle wurde nur mit der 7,5 %-BSA-Ldsung benetzt, nicht mit dem Primirantikérper. Die Lo-
sung wurde abgesaugt und dreimal mit je 600 ul DPBS gespiilt. Fir die 2D-UDMA-Probekor-
per wurde fir die Immunfluoreszenzmarkierung die indirekte Methode gewahlt. Der Osteonec-
tin-Primédrantikérper wurde auf eine 1:20-Verdinnung mit der 7,5 %-BSA-Losung angesetzt

(Tabelle 18). Jeweils 50 ul der Primérantikérperlosung wurden auf die 2D-Probekorper gegeben
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und fiir eine Stunde im Mikroplatteninkubator bei 37 °C inkubiert. Die Losung wurde abgesaugt
und dreimal mit je 100 ul DPBS gespiilt. Als Sekundarantikorper fungierte der mit Alexal-
luor® 546 konjugierte Ziegen anti-Maus IgG1-Antikérper (Tabelle 18). Eine 1:200-Verdiin-
nung erfolgte im Vorfeld mit der 7,5 %-BSA-Losung. Jeweils 50 ul der Sekundirantikérperls-
sung wurden auf die 2D-Probekérper gegeben und fiir eine Stunde im Mikroplatteninkubator
bei 37 °C inkubiert. Die L6ésung wurde abgesaugt und dreimal mit je 100 ul DPBS gesptilt. Die
Markierung des Zellkerns erfolgte fiir alle Proben mittels 4”,6-Diamidion-2-phenylindol (DAPI)
(Tabelle 19). Hierfiir wurde eine 1:500-Verdiinnung mit der 7,5-%-BSA-Losung angesetzt und
jeweils 300 ul fiur die 3D-Probekorper und 50 pl fiir die 2D-Probekérper der DAPI-Verdiin-
nung wurden fiir 15 min im Mikroplatteninkubator bei 37 °C inkubiert. Die Lésung wurde ab-
gesaugt und dreimal mit je 600 ul DPBS gespiilt. Beide Probekorpervarianten wurden mit eini-

gen Tropfen FluorPreserve™ Reagent eingedeckt (Tabelle 20).
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Tabelle 18: Verwendete Antikérper fiir die IF
Konzent- Ver-
. . . Ex. Em Konju-
Antikorper | Artikel-Nr. Hersteller ration . diin-
[nm] | [nm] | gation
[mg/ml] nung
Anti-Vimen- beam® AlexaF
abcam®, exaF-
tin antibody Ab154207 4 *
AlexaF Cambridge, 0,20 590 617 luor® 1:100
(Alexal- | 1 6t -Nr.: GR158071-1) UK 504
luor® 594)
Anti-Osteo-
S AON-1-s DSHB, Ma-
nectin anti- 0,029 / / / 1:20
body (Lot-Nr.: lead/15/10) | tyland, USA
AlexaF- A21123 Invitrogen, AlexaF-
Luor® 546 Darmstadst, 2,00 556 573 luor® 1:200
r .
uo (Lot.-Nr.: 1081920) Germany 546
Tabelle 19: 4’,6-Diamidion-2-phenylindol (DAPI)
Kon-
zentra- Ex. Em
Inhalt Artikel-Nr. Hersteller .
tion [nm] [nm]
[mg/ml]
4" 6-Diamidion-2-pheny- | D9564 Sigma-Aldrich,
. . . _ . 20 364 454
lindoldihydrochloride (Lot.-Nr.: 042V) Missouri, USA
Tabelle 20: Allgemeine Lésungen und Chemikalien fiir die IF
Lésung Artikel-Nr. Hersteller
345787

FluorPreserve™ Reagent

(Lot.-Nr.: D00155301)

Merck Millipore, Darmstadt, Germany

2.10.2 Immunhistochemische Markierungen

Fir die immunhistochemische Markierung wurden die Zellen beziiglich der IHC mit Hilfe des
EnVision™ Detektionssystems markiert. Durch die Zugabe des spezifischen Sekundirantikor-
pets, an den ein mit horse radish peroxidase (HRP)-markiertes Polymer gebunden ist, kommt es
zur Kopplung an den Primirantikérper (Abbildung 9). Schlief3lich wird das Substratchromogen

3,3 -Diaminobenzidin (DAB) hinzugegeben. Dieses reagiert durch Wasserstoffperoxid mit der
HRP. Ein briunlicher Niederschlag wird sichtbar.
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EnVision™+
ein Zwei-Schritt-Detektionssystem
® Enzyme (HRP)

— Dextranpolymer
Sekundarantikdrper (Ziege Anti-Maus oder Anti-Hase)

EnVision™-Polymerkonjugat

\}‘e Primarantikdrper
ANNNNN  Antigen

Abbildung 9: Darstellung der indirekten Methode der immunhistochemischen MarkierungDarstellung des
Envision™-Detektionssystems modifiziert nach Wiedorn et al. (2001)Nach erfolgtem Blockieren der un-
spezifischen Bindungen mithilfe der 7,5 %-BSA-Losung, wurde jedes Praparat der 3D- und
2D-LCM3-Probekorper mit 300 wl Peroxidase-Blocking-Solution (Tabelle 21) fiir 5 min bei RT be-
netzt. Danach wurden die Proben zweimal mit je 600 wl Tris-buffered saline with Tween 20
(TBS-T (1x)) gesptilt (Tabelle 22). Der Vimentin-Antikérper erhielt im Vorfeld eine 1:200-Ver-
dunnung mit dem Dako Antibody Diluent (Tabelle 21), der Osteonectin-Antikérper wurde im
Verhiltnis 1:20 angesetzt (Tabelle 24). Jeweils 300 ul der Antikérperlésung wurden auf die Pro-
bekorper gegeben und fiir 1 h im Mikroplatteninkubator bei 37 °C inkubiert. Die Negativkon-
trolle wurde nur mit dem Dako Antibody Diluent benetzt, nicht mit dem Primarantikérper. Die
Losung wurde abgesaugt und dreimal mit je 600 ul TBS-T (1x) gespult. Als Sekundarantikérper
fungierte das DAKO Enl ision™+Dual Link System-HRP (Tabelle 24). Dieses wurde jeweils zu
300 pl auf eine Probe gegeben und fiir 30 min im Mikroplatteninkubator bei 37 °C inkubiert.
Die Probekérper wurden zweimal mit je 600 ul TBS-T (1x) gewaschen. Es folgte die Sub-
strat-Chromogen-Losung, welche im Vorfeld mit 6 ml Substrat und 120 ul DAB-Chromogen
angesetzt wurde, a 300 ul je Probekorper (Tabelle 25). Inkubiert wurden die Probekérper fur
5 min bei RT. Es folgten drei Spiillungen mit je 600 ul agua destillata. Schlussendlich erfolgte die
Himatoxylin-Gegenfirbung, indem 100 ul Himatoxylin fir 10 s auf je einer Probe verblieben
und direkt mit Leitungswasser abgespilt wurde (Tabelle 21). Die 3D- und 2D-Probekérper
wurden mithilfe einer Pinzette und einem Tropfen Ultramonnt auf einem Objekttriger einge-
deckt (Tabelle 21). Und fir 30 min bei 70 °C fixiert.
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Tabelle 21: Allgemeine Lésungen und Chemikalien fir die IHC

Losung

Artikel-Nr.

Hersteller

Peroxidase-Blocking Solu-

52023

DAKO REAL™, Hamburg, Germany

(Lot.-Nr.: HX43078349)

ton (Lot.-Nr.: 20008314)
Antibody  Diluent  with | ¢35
background reducing DAKO, Hamburg, Germany
components (Lot.-Nr.: 10090973)
1092490500
Himatoxylin Merck Millipore, Darmstadt, Germany

Ultramount Aqueous Per-
manent

Mounting Me-

dium

51964

(Lot.-Nr.: 125043)

DAKO, Hamburg, Germany

Tabelle 22: Tris-buffered saline with Tween 20 (TBS-T (1x))

(Lot.-Nr.: 263200813)

Karlsruhe, Germany

Inhalt Artikel-Nr. Hersteller Volumen [ml]
TBS (20x) siche Tabelle 23 100
Aqua destillata 1900
P9416
Tween® 20 Sigma- Aldrich, Missouri, USA 0,5
(Lot.-Nr.: 10080861)
Tabelle 23: Tris-buffered saline (TBS (20x))
. Masse [g] o.
Inhalt Artikel-Nr. Hersteller
Volumen [ml]
. AE15.2 Catl Roth GmbH + Co. KG,
Tris Pufferan® 242
(Lot.-Nr.: 094211368) Karlsruhe, Germany
. . 3957.1 Carl Roth GmbH + Co. KG,
Natriumchlorid (NaCl) 360
(Lot.-Nr.: 094209577) Karlsruhe, Germany
Aqua destillata 2000
9277.1 Carl Roth GmbH + Co. KG, _
Salzsdure 37 % (HCI) n.B. bis pH 7,6
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Tabelle 24: Verwendete Antikorper fiir die THC

Kon-
Ver-
. . zentra- Konju-
Antikorper Artikel-Nr. Hersteller . diin- .
tion gation
nun,
[mg/mi] | "°
Anti-Osteonectin ~ anti- AON-1-s DSHB, Maryland,
0,029 1:200 /
body (Lot.-Nr.: Tea4/15/10) USA
Thermo Fisher
Invitrogen Vimentin Anti- MAS5-14564 Scientific Inc., / 120 /
body SP20 (Lot.-Nr.: RE2203171A) Massachusetts, ’
USA
EnVision™+Dual Link K4063 DAKO, Ham-
/ 1:1 HRP
SyStCm—HRP (Lot.—Nr.: 10049428) burg, Germany
Tabelle 25: DAB Substrate-Chromogen System
Inhalt Artikel-Nr. Hersteller Volumen [ml]
K3468
DAB+ Substrate buffer DAKO, Hamburg, Germany 110
(Lot.-Nr.: 10090881)
K3468
DAB+ Chromogen DAKO, Hamburg, Germany 5
(Lot.-Nt.: 10090881)

2.11 Statistische Analyse

Die Berechnung der Prifgréflen und das Ermitteln des p-Werts der wiederholten Experimente
(mind. n = 3) erfolgte mithilfe des Programms GraphPad Prism 5.0. Das Signifikanzniveau wurde
mit « = 0,05 festgesetzt. Die digitale Photographie der markierten Praparate erfolgte mithilfe
der Software Axiol ision (Release 4.8) tber das Mikroskop AxioSkop 2 plus. Die Aufnahmen er-
folgten mit 10x und 20x Objektiven, standardisiert tiber alle Probengruppen. Mindestens sechs
reprisentative Aufnahmen wurden jeweils pro Gruppierung pro Versuchsdruchgang und Dif-

ferenzierungsareal getitigt. Die quantitative Auswertung erfolgte durch die Software Image J.

Um Zellzahlvarianzen wihrend der Kultivierung auszuschlieBen, wurde die Zellzahl auf die in
die Probekorper integrierte Standardoberfliche normalisiert. Die Berechnung der statistischen
Signifikanzen erfolgte mithilfe der ordinary two-way ANOVA und des Turkey’s multiple compari-
sons test, sowie anhand der Kruskal-Wallis-Analyse und dem Dunn'’s test. Durch die Bonfer-

roni-Korrektur wurde die Alphafehler-Kumulierung neutralisiert.
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3  Ergebnisse

3.1 Proliferation und Vimentin-Expression von hMSC auf 3D-

Probekorpern

Die Analyse der Proliferation und Differenzierung von hMSC erfolgte auf LCM3- und
UDMA-TOPO-Chip-Probekorpern. Bei den Porengrof3en 43 um und 49 um gelangten die Zel-
len nichtin die pordsen Strukturen der LCM3- oder UDMA-TOPO-Chip-Probekérper sondern
breiteten sich im Sinne einer Monolayerstruktur aus. Diese Porengré3en wurden daher von
weiteren Analysen ausgeschlossen. Die hMSC zeigten auf den LCM3-TOPO-Chip-Probekor-
pern eine stabile und kontinuierliche Proliferation innerhalb der Porengrélen. Hier erreichten
die hMSC in den Porengré3en von 56 pm bis zu 123 um einen signifikanten bis héchst signifi-
kanten zelluldren Proliferationsanstieg vom ersten bis zum fiinften Tag (56 um: p = 0,0008;
66 um: p = 0,0001; 78 um: p = 0,0496; 96 um: p = 0,0004; 123 um: p = 0,0010) (Abbildung
10).
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Abbildung 10: rel. Proliferation der hMSC auf verschiedenen Porengré3en (LCM3). Medianwerte der rel.
Proliferation der hMSC auf verschiedenen PorengroBen (LCM3) an definierten Zeitpunkten (1d, 2d, 4d, 5d)
(*=p = 0,05 % =p < 0,01; ¥* = p < 0,001; ¥+ = p < 0,0001)

Am funften Tag zeigten die Poren mit der Kantenlinge von 66 um hochsignifikante
(p = 0,0001) Verinderungen der zelluldren Proliferation, wihrend der héchste Anstieg der Zell-
zahl bei der Porengrof3e von 96 um (p = 0,0004) gefunden wurde. Im Vergleich hierzu zeigt die
Proliferation der Porengrof3e von 56 um eine geringere (p = 0,0008) Verinderung (Abbildung
11).
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Abbildung 11: rel. Proliferation der hMSC auf einzelnen Porengréen (LCM3). Rel. Proliferation der hMSC
auf den einzelnen LCM3-PorengréBen 56 um, 66 um, 78 wm, 96 um, 123 um und 177 um an definierten Zeitpunk-
ten (1d, 2d, 4d, 5d) (* = p < 0,05; ** = p < 0,01; ¥** = p < 0,001; **** = p < 0,0001)

Die hMSC in den UDMA-Poren, welche als Standardvergleich dienten, ergaben keine signifi-
kanten Verinderungen in der Zellproliferation in allen PorengroBen der UDMA-

TOPO-Chip-Probekoérper iiber den gesamten Beobachtungszeitraum (Abbildung 12 und Ab-

bildung 13).
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Abbildung 12: rel. Proliferation der hMSC auf verschiedenen Porengré3en (UDMA). Medianwerte der rel.
Proliferation der hMSC auf verschiedenen Porengrélen (UDMA) an definierten Zeitpunkten (1d, 2d, 4d, 5d)
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Abbildung 13: rel. Proliferation der hMSC auf einzelnen PorengréSen (UDMA). Rel. Proliferation der hMSC
auf den einzelnen UDMA-Porengréien 56 um, 66 um, 78 um, 96 um, 123 um und 177 um an definierten Zeit-
punkten (1d, 2d, 4d, 5d)

Uber die Expression des mesenchymalen Markers Vimentin wurde die Funktionsfihigkeit und
Organisation der hMSC in den pordsen Strukturen analysiert. Es zeigte sich keine signifikante
Abnahme der Vimentin-Expression der hMSC auf den LCM3- und UDMA-TOPO-Chip-Pro-
bekorpern. Die relative Vimentin-Expression blieb auf den LCM3-TOPO-Chip-Probekérpern
auf einem hohen Niveau. Es wurde kein signifikanter Unterschied zwischen verschiedenen Po-

renkonfigurationen festgestellt (Abbildung 14).
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Abbildung 14: rel. Proteinexpression auf verschiedenen Porengro3en (LCM3). Mittelwerte der rel. Protein-
expression der hMSC auf verschiedenen LCM3-PorengroBen an definierten Zeitpunkten (1d, 2d, 4d, 5d)

Bei den UDMA-TOPO-Chip-Probekorpern war die Vimentin-Expression im Vergleich zu
LCM3 tendenziell variabler, blieb jedoch wihrend des gesamten Experiments hoch. Es wurde
ebenfalls kein signifikanter Unterschied zwischen verschiedenen Porenkonfigurationen auf den
UDMA-TOPO-Chip-Probekorpern festgestellt (Abbildung 15).
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Abbildung 15: rel. Proteinexpression auf verschiedenen Porengréfen (UDMA). Mittelwerte der rel. Protei-
nexpression der hMSC auf verschiedenen UDMA-Porengréf3en an definierten Zeitpunkten (1d, 2d, 4d, 5d)
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3.2 Proliferation und Differenzierung von hMSC auf biomimetischen

EZM-analogen Polymer-beschichteten 2D-Probekorpern

Die hMSC zeigten eine stabile Proliferation auf dem unbeschichteten Grundmaterial LCM3,
wie auch dem (PLL-CS)2-beschichteten LCM3 vom siebten bis zum 21. Tag. Es konnte gezeigt
werden, dass das unbeschichtete Grundmaterial LCM3 statistisch signifikant (7d: p = 0,0001;
14d: p = 0,0001; 21d: p = 0,0001) zu einer hoheren Proliferation im Gegensatz zu den
(PLL-CS)2-Oberflichenmodifikation iiber alle Beobachtungszeitraume fihrte (Abbildung 16).

Das Grundmaterial UDMA, wie auch dessen (PLL-CS)2-beschichtete Proben, wiesen ebenfalls
eine gute Proliferation auf. Auch hier konnte gezeigt werden, dass das unbeschichtete Grund-
material UDMA  statistisch ~ hochst — signifikant  (7d: p < 0,0001;  14d: p < 0,0001;
21d: p = 0,0001) zu einer héheren Proliferation im Gegensatz zu den (PLL-CS)-Oberflichen-

modifikation Gber alle Beobachtungszeitriume fihrte.

Hingegen zeigte sich die Proliferation im Vergleich von LCM3 und UDMA am 14. Tag signifi-
kant besser auf den LCM3-Oberflichen (p = 0,0341). Dieser Unterschied war nach 21 Tagen
nicht mehr zu finden. Nach erfolgreicher (PLL-CS)2-Beschichtung waren keine signifikanten
Unterschiede zwischen LCM3 und UDMA mehr nachzuweisen.
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Abbildung 16: rel. Proliferation der hMSC auf (PLL-CS);-Oberflichen. Mittelwerte £ SEM der rel. Prolife-
ration der hMSC auf LCM3- und UDMA-2D-Probekérper mit (PLL-CS)20-Oberflichen tber die Beobachtungs-

zeitrdume 7d, 14d und 21d (* = p < 0,05; ** = p < 0,01; *** = p < 0,001; ¥+ = p < 0,0001)

Die hMSC zeigten auf dem nicht beschichteten LCM3 eine gleichbleibende ON-Expression.
Das (PLL-CS)x-beschichtete LCM3 zeigte ebenfalls eine stabile, jedoch signifikant verbesserte
ON-Expression (Abbildung 17). So zeigte sich die ON-Expression am siebten (p = 0,0048) und
21. Tag (p = 0,0137) signifikant verbessert.

Auf dem (PLL-CS)2-beschichteten UDMA kam es tendenziell zu einer verbesserten ON-Ex-

pression gegentiber dem unbeschichteten UDMA. Jedoch zeigte sich dies nicht signifikant.
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Unterschiede in der ON-Expression zwischen dem unbeschichteten LCM3 und UDMA konnte
nicht nachgewiesen werden. Hingegen zeigten sich signifikante Unterschiede der ON-Expres-
sion zwischen den (PLL-CS)s-modifizierten LCM3- und UDMA-Oberflichen am siebten und
21. Tag (7d: p = 0,0199; 21d: p < 0,0001).
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Abbildung 17: rel. Proteinexpression der hMSC auf (PLL-CS);-Oberflichen. Mittelwerte = SEM der rel.
ON-Expression der hMSC auf LCM3- und UDMA-2D-Probekérper mit (PLL-CS)20-Oberflichen tGber die Be-
obachtungszeitriume 7d, 14d und 21d (* = p < 0,05; ** = p < 0,01; *** = p < 0,001; **** = p < 0,0001)
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3.3 Proliferation und Differenzierung von hMSC auf

steifigkeitsmodifizierten 2D-Probekoérpern

Die hMSC zeigten eine stabile Proliferation auf der (PLL-CS)y- und PGA-modifizierten
LCM3-Oberflichen. Nach PGA-Modifikation zeigte sich am siebten und 21. Tag eine signifi-
kant verbesserte Proliferation (7d: p = 0,0001; 21d: p = 0,0004) (Abbildung 18).

Ebenfalls auf den (PLL-CS)x- und PGA-modifiziert UDMA-Oberflichen zeigte sich eine
stabile Proliferation. Auch hier kommt es nach Steifigkeitsveranderung durch PGA zu einer

signifikanten Proliferationsverbesserung am 21. Tag (p = 0,030).
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Abbildung 18: rel. Proliferation der hMSC auf (PLL-CS)2+PGA-Oberflichen. Mittelwerte = SEM der rel.
Proliferation der hMSC auf LCM3- und UDMA-2D-Probekérper mit (PLL-CS)2- und (PLL-CS)20+PGA-Ober-
flichen tber die Beobachtungszeitrdume 7d, 14d und 21d (* = p = 0,05; ** = p < 0,01; *** = p < 0,001; **** = p
=< 0,0001)
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Die hMSC zeigten sowohl auf (PLL-CS)2- und PGA-modifiziertem LCM3 und UDMA eine
stabile ON-Expression (Abbildung 19). Jedoch kam es nach sieben Tagen zu signifikanten Un-
terschieden. Auf (PLL-CS)x- (p = 0,0014) und (PLL-CS)2+PGA-modifizierten (p = 0,0005)
LCM3-Oberflichen kam es im Vergleich zu unbeschichteten LCM3-Oberflichen zu einer ver-

besserten ON-Expression.

Das (PLL-CS)x+PGA-modifizierte UDMA zeigte zum unbeschichteten UDMA am siebten
Tag eine signifikante (p = 0,0092) Verinderung auf. Ab dem 14. Tag zeigte das PGA-modifi-
zierte (PLL-CS)2-UDMA im Vergleich zum (PLL-CS)2-modifiziertem UDMA eine signifikant
(14d: p = 0,0363; 21d: p = 0,0221) hohere ON-Expression.
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Abbildung 19: rel. Proteinexpression der hMSC auf (PLL-CS)2+PGA-Oberflichen. Mittelwerte = SEM der
rel. ON-Expression der hMSC auf LCM3- und UDMA-2D-Probekérper mit (PLL-CS)2- und (PLL-CS)20+PGA-
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Oberflichen tiber die Beobachtungszeitraume 7d, 14d und 21d (* = p < 0,05; ** = p < 0,01; ¥** = p < 0,001; *F**
= p < 0,0001)

Zusammenfassend zeigt sich, dass das PGA-modifizierte LCM3 und UDMA bessere Prolifera-
tionsergebnisse liefert als die alleinige (PLL-CS)2-Beschichtung. Die PGA-modifizierten
LMC3-Proben zeigten, besonders an ersteren Tagen, eine Tendenz zur hoheren Proliferation
als ihr direkter UDMA-Vergleich. Beziiglich der Proteinexpression zeigen die PGA-modifizier-
ten Proben eine leichte Tendenz zur héheren ON-Expression als die (PLL-CS)-Beschichtun-
gen, aber besonders im Vergleich zum unbeschichteten LLCM3 zeigt sich eine signifikante An-
derung hinsichtlich des (PLL-CS)2- und (PLL-CS)2+PGA-modifizierten LCM3 an ersteren Ta-

gen.

3.4 Proliferation und Differenzierung von hMSC auf BMP-2-

modifizierten 2D-Probekorpern

Die hMSC zeigten auf LCM3 am siebten Tag der Differenzierung eine signifikante Verbesse-
rung der Proliferation bei thBMP-2-Konzentrationen von 0,05 mg/ml (p = 0,0249) und
0,10 mg/ml (p = 0,0059) (Abbildung 20). Auf den UDMA-Oberflichen zeigten die hMSC
ebenfalls eine signifikante Verbesserung fur die Dosierungsniveaus der thBMP-2-Konzentrati-
onen ab 0,05 mg/ml (0,05 mg/ml: p = 0,0122; 0,10 mg/ml: p < 0,0001). Am 14. Tag zeigten
hMSC auf LCM3 eine signifikante Verbesserung der Proliferation bei allen thBMP-2-Konzent-
rationen im Vergleich zum rhBMP-2-freien LCM3+(PLL-CS)y (0,01 mg/ml: p = 0,0092;
0,05 mg/ml: p = 0,0009; 0,10 mg/ml: p < 0,0001). Die hMSC auf den UDMA-Oberflichen
zeigten cbenfalls  signifikante  Verdnderungen fur alle rhBMP-2-Konzentrationen
(0,01 mg/ml: p = 0,0254; 0,05 mg/ml: p = 0,0025; 0,10 mg/ml: p < 0,0001). Am 21. Tag zeigte
sich kein signifikanter Unterschied mehr zwischen den LCM3- und UDMA-Probekérpern. Hin-
gegen zeigte sich am 21. Tag die Proliferation bei einer rhBMP-2-Konzentration von 0,05
mg/ml fir LCM3 signifikant verbessert gegentiber UDMA (p = 0,007).
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Abbildung 20: rel. Proliferation der hMSC auf BMP-2-modifizieten (PLL-CS)2-Oberflichen. Mittelwerte
+ SEM der rel. Proliferation der hMSC auf LCM3- und UDMA-2D-Probekérper mit BMP-2-modifizierten (PLL-
CS)20-Oberflichen tiber die Beobachtungszeitraume 7d, 14d und 21d (* = p < 0,05; ** = p < 0,01; *** = p < 0,001;
R = p < 0,0001)
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Die Expression von ON zeigte sich am 14. Tag auf LCM3- und UDMA-Oberflichen signifikant
verandert (Abbildung 21). Auf LCM3-Oberflichen kam es zu einer signifikanten Verbesserun-
gen der ON-Expression bei den 0,01 mg/ml- und 0,05 mg/ml-thBMP-2
(0,01 mg/ml: p = 0,0347; 0,05 mg/ml: p = 0,0471). Die hMSC auf den UDMA-Oberflichen
zeigten eine signifikante Verbesserung erst bei einer Konzentration von 0,10 mg/ml thBMP-2

(p = 0,004).
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Abbildung 21: rel. Proteinexpression der hMSC auf BMP-2-modifizieten (PLL-CS)2-Oberflichen. Mittel-
werte = SEM der rel. ON-Expression der hMSC auf LCM3- und UDMA-2D-Probekérper mit BMP-2-modifizier-
ten (PLL-CS)2-Oberflichen tiber die Beobachtungszeitriume 7d, 14d und 21d (* = p = 0,05; ** = p = 0,01;
Bk = p < 0,001; ¥k = p < 0,0001)
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Zusammenfassend zeigte sich, dass die Proliferation von hMSC auf den modifizierten
LCM3- und UDMA-Oberflichen in Gegenwart von BMP-2 signifikant zunahm. Es zeigte sich
jedoch, dass hierfur bereits Konzentrationen von 0,01 und 0,05 mg/ml BMP-2-Konzentratio-
nen auf LCM3 ausreichten, wihrend auf den UDMA-Oberflichen erst hdhere Konzentrationen

von 0,10 mg/ml thBMP-2 entsprechendes zeigten.
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4 Diskussion

4.1 Trigermaterialien

Mit Hilfe der 2PP-Technologie wurden LCM3- und UDMA-Gertiste mit einem definiert quad-
ratisch-geometrischem Design hergestellt und miteinander verglichen. Die Proliferation von
hMSC auf den LCM3-Gertisten zeigte hier im Laufe der Zeit eine signifikante Zunahme der
Zellzahlen, wihrend auf den UDMA-Gertisten keine entsprechende Zunahme zu verzeichnen
war (56 um: p = 0,0008; 66 um: p < 0,0001; 78 um: p = 0,0496; 96 um: p = 0,0004; 123 um:
p = 0,0010). Durch vorangegangene Studien (Weil3 et al. 2009; Weil3 et al. 2011) konnte bereits
der zytokompatible Effekt fur 3T3-Zellen und bovine Chondrozyten hinsichtlich der Materia-
lien LCM3 und UDMA gezeigt werden. Die Zellanhaftung und Zellausbreitung wird jedoch
wesentlich von der Art des Photopolymers beeinflusst (Weil3 et al. 2011). Hinsichtlich der hMSC
kann der Grund fur den Unterschied zwischen dem LCM3 und UDMA in diesem Bericht in
der Tatsache liegen, dass LCM3 eine gute Biokompatibilitit, ohne nachteilige Auswirkungen auf
zellulire Komponenten, aufweist (He et al. 2018; Huang et al. 2014), weshalb das Copolymer
von der U.S. Food and Drug Administration (FDA) zur Verwendung im TE zugelassen wurde
(Gunatillake und Adhikari 2003; Thrivikraman et al. 2017). Das lactidreiche LCM3 mit einem
LA:CL-Verhiltnis von 8:2 zeichnet sich durch einen hohen E-Modul (4,8 MPa) aus und ist da-
her fiir den Knochenaufbau geeignet. Da die Steifigkeit von Osteoid und Knorpel zwischen
10 — 50 kPa liegt (Buxboim et al. 2010), liegen die mechanischen Eigenschaften von LCM3-
Gertisten fir die Knochen- und Knorpelrekonstruktion im richtigen Bereich (Hauptmann et al.
2019a). Zusitzlich ist das LCM3 durch seinen geringeren Caprolactongehalt 2PP-konform, da
keine optische stérende Kiristallite bei Raumtemperatur gebildet werden (Felfel et al. 2016). Ent-
sprechend kann aus LCM3 ein Gertst fur das BTE geschaffen werden, das auf die Therapie
von critical size defects abzielt, indem es eine, fir die Knochenregeneration geeignete, langsame
Abbaurate bietet und zusitzlich Eigenschaften aufzeigt, die die Angiogenese und eine gute
Spannungsverteilung bei hohen Knochenbelastungen erméglichen (Felfel et al. 2016). Im Ge-
gensatz zum LCM3 wurde das Leakage des UDMA aus Mikrostrukturen wiederholt beschrieben
(Goldberg 2008; Yoshii 1997) und zeigte zytologische Reaktionen, wie die Bildung von Sauer-
stoffradikalen, Zellapoptose und genetische Verinderungen (Goldberg 2008; Kleinsasser et al.
2004). Wisniewska-Jarosinska et al. (2011) zeigten in ihrer Studie, dass UDMA (1 mM) signifi-
kant (p = 0,001) die Lebensfihigkeit von chinesischen Hamster-Eierstockzellen verringerte, ei-
nen DNA-Schaden verursachte und die Apoptose induziert. Infolgedessen konnten die nach-
teiligen Auswirkungen dieses Auslaugungsprozesses dazu gefiihrt haben, dass die hMSC auf den
UDMA-Triger nicht in der Lage waren, die Zellzahlen zu erthéhen (Geurtsen et al. 1998; Kurt
et al. 2018). Gleichwohl wird das UDMA hiufig in biologischen Anwendungen als Basismono-
mer in selbstklebenden Dentalharzzementen verwendet, wobei die negativen Auswirkungen

durch Kopplung mit anderen Monomeren abnehmen kénnen (Kurt et al. 2018).
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4.2 Oberflichenmodifikation durch Mikrostrukturierung

Die Besiedlung von 3D-Trigern ist abhingig von vielen Faktoren, u. a. von der Architektur, wie
z. B. Porengro3e oder -gestaltung, Interkonnektivitit, Porositit und Topographie. Die prolife-
rativen und osteogenen Eigenschaften von hMSC sind mechanosensitiv und kénnen durch die
dreidimensionale Struktur des Gertists beeinflusst werden (Ferlin et al. 2016; Hsieh et al. 20106).
In Anbetracht dessen hatte, in der vorliegenden Studie, die Porengré3e einen signifikanten Ein-
fluss auf die hMSC-Proliferation auf den LCM3-Trigern, die die hchsten Zellzunahme in Po-
ren der Groflen 66 um und 96 um zeigte (56 um: p = 0,0008; 66 pm: p = 0,0001; 78 um:
p = 0,0496; 96 um: p = 0,0004; 123 um: p = 0,0010). Hingegen zeigte sich die hMSC-Prolifera-
tion auf den UDMA-Tragern unberithrt von diesem Einfluss. Kleinere Poren, zwischen 43 um
bis 49 um, ermoglichten keine 3D-Organisation der hMSC auf den unterschiedlichen Materia-
lien und PorengroBen. Die Poren iiber 123 um zeigten keine signifikant bessere Proliferation
auf LCM3 oder UDMA. Diese Ergebnisse zeigen, dass die Poren einerseits grof3 genug sein
missen, um die Zellmigration zu ermdglichen, wihrend sie auf der anderen Seite klein genug
sein sollten um eine ausreichende Zelladhasionsoberfliche bereitzustellen (Matsiko et al. 2015).
Frihere Studien zeigten, dass Porengréf3en um 150 um unterstitzend zur spontanen osteoge-
nen Stimulation von hMSC auf 3D-Trigern wirken (Koroleva et al. 2015), wihrend kleinere
porose Strukturen mit einer erhéhten Proteinadsorption, einem erhohten Ionen- und Nahr-
stoffaustausch sowie einer erhéhten Apatitbildung einhergehen (Ambre et al. 2015). Uber ein
einstimmiges Ergebnis zur optimalen PorengréBe fir verschiedene Zelllinien gibt es rezent kei-
nen Konsens (Dhandayuthapani et al. 2011; Gao et al. 2014; Griffon et al. 2006; Hutmacher et
al. 2007; Karageorgiou und Kaplan 2005; Lawrence und Madihally 2008; Lee et al. 2008; Lien
et al. 2009; Mandal und Kundu 2009; Mygind et al. 2007; Oh et al. 2007). Allgemein sind Po-
rengrofen zwischen 100 um und 300 pm bestimmt worden, die fiir eine erfolgreiche osteogene
Differenzierung erforderlich sind (Karageorgiou und Kaplan 2005). Fir synthetische Polymere
variieren die Porengréflen zwischen 40 bis 465 um (Karageorgiou und Kaplan 2005). Die Un-
terschiede im Vergleich zu den frither berichteten Ergebnissen in Bezug auf Porengrée und
Zellzahl lassen sich moglicherweise durch Unterschiede des entsprechenden Zelltyps und Ge-
ristmaterials erkldren, die in den einzelnen Studien verwendet wurden. In der vorliegenden Stu-
die verbesserten mikrostrukturierte LCM3-Tridger mit einer PorengroB3e zwischen 56 um bis zu
123 um signifikant die Proliferation von hMSC. Dartiber hinaus zeigen die Ergebnisse der vor-
liegenden Studie, dass eine geometrische Form eines hydrophilen Polymers mit quadratischen
Poren, das Zellwachstum dahingehend beeinflusst, dass eine Open-Box-Geometrie die Zellen in
die dritte Dimension wachsen, und dadurch das Einwachsen von Zellen férdern kann (Heitz et
al. 2017).

Die zytoskelettale Reaktion von Zellen auf unterschiedlichen Oberflichenstrukturen und Po-
rengro3en kann durch Expression von Intermediarfilamenten analysiert werden. Sie spielen eine
Schlusselrolle bei der Bildung und Aufrechterhaltung der mechanischen Integritit von Zellen,

die entsprechend an mechanische Belastungen angepasst werden kann (Barata et al. 2017;
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Goldman et al. 2008; Marino et al. 2014). Insbesondere bei hMSC hat Vimentin einen starken
Einfluss auf den Zellkern, der die Steifigkeit und das Nukleusvolumen beeinflusst. So scheint
ein auxetisches Material weniger dehnbar zu sein, wenn es von einem verstirkten Netzwerk
unterstiitzt wird, da die mit Druck- oder Zugbelastungen verbundenen Volumeninderungen
dem Gertstnetzwerk entgegenwirken. Dieser Effekt wird bei der osteogenen Differenzierung
noch verstirkt (Keeling et al. 2017). Die Messung der Persistenzlinge von Intermedidrfilamen-
ten, als Modell zur Quantifizierung der Steifigkeitsreaktion auf ein Polymer, variieren jedoch
Uber einen weiten Bereich von 100 nm bis zu mehreren Mikrometern (Goldman et al. 2008).
Eine Verinderung der Mirkostrukturierung kann eine zytoskelettale Reaktion unabhingig von
Porengrofle und Material auslosen, jedoch ist diese nur in bestimmten Porengrofien verstarkt
und materialabhingig (Karageorgiou und Kaplan 2005; Matsiko et al. 2015). In unserem Mode-
laufbau zeigt die konstante Expression von Vimentin, dass es zu keiner Einschrinkung oder
Beeinflussung der zelluliren Integritit durch Material oder 3D-Strukurierung gekommen war.
Hingegen zeigte sich auf dem UDMA eine Tendenz zur hoheren Variation der Vimentinexpres-

sion.

4.3 Biofunktionalisierung durch PEM-Beschichtung und deren
Steifigkeitsmodifikation

Nicht nur die Porengro3e selbst kann Zellen spezifisch beeinflussen, sondern auch deren Ober-
fliche kann die Zellproliferation, -organisation und -differenzierung beeinflussen (Murphy et al.
2012; Wang et al. 2016; Wu et al. 2017). Gertiste aus synthetischen Polymeren sind oft hydro-
phob und weisen keine Biofunktionalitit auf (Verma et al. 2010). Die Zellanhaftung und deren
Proliferation kénnen durch die Modifikation der Oberflichenbenetzbarkeit und -ladung des
Grundmaterials mittels PEM-Beschichtung verbessert werden (Ferraris et al. 2018; Guo et al.
2018). Durch die Anwendung des (PLL-CS)2-Multilayers zur Modifikation der Copolymerober-
flicheneigenschaften kam es jedoch zur signifikanten Abnahme der zelluliren Proliferation im
Vergleich zur Kontrollgruppe mit dem unbeschichteten LCM3 (7d: p = 0,0001; 14d:
p = 0,0001; 21d: p < 0,0001) oder UDMA (7d: p < 0,0001; 14d: p < 0,0001; 21d: p < 0,0001).
Wihrend die Zellzahlen auf den einfachen (PLL-CS)2-Multilayern niedrig blieben, wurde je-
doch die Expression von Osteonectin durch die PEM-Schicht auf LCM3 am siebten
(p = 0,0048) und 21. Tag (p = 0,0137) signifikant verbessert. Polysaccharide, insbesondere
GAGs, besitzen ein hohes Wasserbindungspotential, was zu hochquellbaren, hydrogelartigen
Anordnungen fihrt. Das Ergebnis der héheren Wassermenge in den CS-Proben ist eine hydro-
gelartige Steitheit und ein niedriger E-Modul (Richert und Boulmedais und et al. 2004; Richert
und Engler und et al. 2004; Schneider et al. 2006; Wu et al. 2009). Die Beobachtung einer
schlechteren Zellausbreitung und -proliferation auf CS-Multilayern, korreliert daher mit der

niedrigen mechanischen Steifigkeit (~ 9 kPa) (Grohmann et al. 2011). Durch die Steifigkeits-
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modifikation unter Verwendung von PGA (~ 369 kPa) kam es zu einer teils signifikanten Zu-
nahme, sowohl von der Zellproliferation beziiglich des umliegenden nicht-modifizierten
(PLL-CS)x-beschichteten LCM3 (7d: p = 0,0001; 21d: p = 0,0004), als auch der Expression
von Osteonectin  hinsichtlich des nicht-modifizierten (PLL-CS)x-beschichteten UDMA
(14d: p = 0,0363; 21d: p = 0,0221). Die ON-Expression hingegen blieb auf dem (PLL-CS)2-be-
schichteten, wie auch auf dem PGA-modifizierten LCM3 identisch. Trotz des initialen Benefits
der PGA-Modifizierung verlor der Effekt bei lingerer Kultivierung an Wirkung. Dies ist jedoch
bekannt fiir statisch kultivierte MSC. Dieser Effekt kann durch kontinuierliche mechanische
Stimulation oder die Pridsenz von BMP-2 aufgehoben werden (Del Rosario et al. 2015;
Steinmetz et al. 2015). Jedoch kann der Effekt einer zunehmenden PEM-Filmsteifigkeit zu einer
vergroflerten Anhaufung und Proliferation osteoblastenihnlicher Zellen fithren (Grohmann et
al. 2011; Richert und Boulmedais und et al. 2004; Schneider et al. 2006). Allein das flicheniso-
lierte Auftragen von PGA auf die (PLL-CS)2-Filme erh6ht die Elastizitit der behandelten Fla-
chen signifikant auf ~ 369 kPa (Grohmann et al. 2012). In der vorliegenden Arbeit konnte so
eine vermehrte Adhdsion und Proliferation der hMSC beobachtet werden. Ursidchlich hierfur
kann der Prozess der Durotaxis sein, der einen deutlichen Vorteil von hMSC-Zellen auf
EZM-Oberflichen mit einer héheren Steifigkeit beschreibt (Collins et al. 2010). Weiter zeigt
sich, dass die (PLL-CS)x-Multilayer eine Uberwiegende random coiled-Konformation aufweisen.
Grohmann et al. (2012) konnten zeigen, dass die Peptidkonformation einen Einfluss auf die
zellbiologischen Funktionen von Osteoblasten hat. (PLL-CS),-Multilayer hemmen durch ihre
tberwiegende random coil-Konformation die Ausbreitung von Osteoblasten. Im Gegensatz dazu
verindern die Polypeptidketten nach PGA-Modifikation die random coiled-Struktur in eine 3-Falt-
blattstruktur und zeigen somit eine vergroBerte Ausbreitungsfliche. Dieser Effekt kann die
Proliferation unterstiitzten und eine signifikante Proliferationszunahme bedingen (Elyada et al.
2014; Grohmann et al. 2012).

4.4 Biofunktionalisierung durch die Kombination von PEM und
Wachstumsfaktor BMP-2

Um die Proliferation und die osteogene Differenzierung von hMSC zusitzlich zu verbessern,
wurden die (PLL-CS)y-Multilayer mit thBMP-2 modifiziert. Die Wirkung und der Einfluss von
BMP-2 hingt von der Entfernung und Dosierung ab. Lee et al. (2014) zeigten, dass 2 mm aus-
reichen, um den BMP-2-Einfluss bei einer Konzentration von 0,05 mg/ml an benachbarten
Stellen zu stoppen. Eine Erhéhung der Menge an verabreichtem BMP-2 kann jedoch zu einer
pathologischen ektopen Knochenbildung fihren, wie sie nach Wirbelsdulenoperationen beo-
bachtet wurden (Deutsch 2010; Tannoury und An 2014). Um den Effekt von BMP-2 an der
Stelle der Differenzierung zu beeinflussen und eine kontrollierte BMP-2-Abgabe zu erreichen
wurde die LLbI-Technik zur Modifikation der (PLL-CS)x-Beschichtungen angewendet. Die
(PLL-CS)-Multilayer kénnen, aufgrund der im Allgemeinen guten Bindungsaffinitit von sGAG
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zu Wachstumsfaktoren und deren synergistischen Unterstiitzung (Hudalla und Murphy 2011),
durch Einbau solcher empfindlichen Biomolekiile eine verbesserte Bioaktivitit zeigen. Gefor-
dert wird dies insbesondere durch die milden Beschichtungsbedingungen der ILAI-Technik
(Macdonald et al. 2010; Macdonald et al. 2011). Die Proliferation von hMSC auf diesen modi-
fizierten LCM3-Oberflichen nahm in Gegenwart von 0,05 mg/ml (7d: p = 0,0249; 14d:
p = 0,0009) und 0,10 mg/ml BMP-2 (7d: p = 0,0059; 14d: p < 0,0001) bis zum 14. Tag signifi-
kant zu. Eine vergleichbare Verbesserung wurde auf den UDMA-Oberflichen beobachtet
(0,05 mg/ml: 7d: p = 0,0122; 14d: p = 0,0025; 0,10 mg/ml: 7d: p < 0,0001; 14d: p < 0,0001).
Gleiches gilt fiir die Expression von Osteonectin, die sowohl auf BMP-2-modifizierten
LCM3- als auch auf UDMA-Oberflichen am 14. Tag anstieg. Es gab jedoch einen Unterschied
zwischen LCM3- und UDMA-Probekérpern. Der Anstieg war fur die 0,01 mg/ml und
0,05 mg/ml BMP-2-Konzentrationen auf LCM3 signifikant (p = 0,0347; p = 0,0471), wihrend
die UDMA-Oberflichen nur fiir hohere Konzentrationen von 0,10 mg/ml BMP-2 einen signi-
fikanten (p = 0,004) Anstieg der Osteonectin-Expression zeigten. Obwohl die (PLL-CS)-Mul-
tilayer ein gro3es Potenzial besitzen, gibt es nur wenige Studien in der Anwendung von Wachs-
tumsfaktor-modifizierten PEM-Filmen. Crouzier et al. (2011) konnten mit C2C12-Zellen zei-
gen, dass sich die Bioaktivitit biomimetischer (PLL/Hyaluron)-Multilayer mit Matrix-gebunde-
nem BMP-2 signifikant verbesserten und die C2C12-Zellen in Abwesenheit von BMP-2
schlechter proliferierten. Ahnliche Ergebnisse konnte auch die Gruppe um Macdonald et al.
(2011) beschreiben, welche eine BMP-2-freisetztende .4l -Membran, durch die Kombination
von Poly-(B-Aminoester) und CS nutzte. Iz vitro konnte eine frithe Aktivierung der alkalischen
Phosphatase in den MC3T3-E1-Zellen nach sechs Tagen sowie eine verstirkte Calciumablage-
rung und Mineralisierung nach 28 Tagen nachgewiesen werden. Das LCM3 bietet schon bei
niedrigeren BMP-2-Dosierungen eine Verbesserung der Proliferation und der osteogenen Dif-
ferenzierung auf deren Oberflichen als UDMA. Dies kann an der guten Biokompatibilitit und
dem hohen E-Modul seitens des LCM3 liegen (Hauptmann et al. 2019b; He et al. 2018; Huang
etal. 2014). Beim UDMA kann wiederum der Effekt des Leakage nachteilig sein (Goldberg 2008;
Yoshii 1997). Auf diese Weise scheint das LCM3, auch bei dem Versuch das eingebaute BMP-2
zu reduzieren, beglinstigt zu sein. So kénnten die unerwiinschten Ereignisse, wie pathologische
ektopische Knochenbildung oder verstirkte Osteolyse vermieden werden (Deutsch 2010;
Tannoury und An 2014).

4.5 Ausblick

Ein erfolgreiches Stromazellen-basiertes BTE wiirde eine Kombination von mesenchymalen
Vorlduferzellen, geeigneten Biofaktoren zur Férderung der osteogenen Differenzierung und
zellfreundlichen Gertistbiomaterialien erfordern (Wang et al. 2020). Die Forschungen, welche
sich groBtenteils in der praklinischen Phase befinden (Battafarano et al. 2021), konzentrieren
sich auf hMSC zur Verbesserung der Knochenregeneration (Marolt Presen et al. 2019;
Yorukoglu et al. 2017). Technisch konnen die Zellen auf unterschiedlichen Gertisten kultiviert
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werden (Sartika et al. 2020). Bei der Konstruktion von 3D-Tragern fiir die hMSC-Besiedlung
sollte jedoch auch die optimale Porositit beachtet werden. Porengroflen zwischen 60 bis
100 um in Verbindung mit einer kontrollierten Steifigkeitsmodifikation und Integration von
Wachstumsfaktoren auf biologisch resorbierbaren Materialien sind heute méglich. Das biologi-
sche Copolymer LCM3 bietet hierfiir in Kombination mit der I.4I -Technik zur Gewinnung
von PEM eine interessante Option, insbesondere da niedrigere Konzentrationen von BMP-2
zu einer signifikanten Verbesserung der osteogenen Differenzierung fihren konnten. Zusatzlich
sind Oberflichenmodifikationen der PEM hinsichtlich der Steifigkeitserhohung durch PGA
moglich. Herausstechend ist die Verfiigbarkeit einer flexiblen Materialgrundlage auf Basis der
Polymere PLLA und PCL, zusammengefithrt zu einem modifizierbaren Copolymer. In Kombi-
nation mit der 2PP, einer nanoskaligen Polymerisationstechnik auf Basis von Multiphotonen-
absorption und softwarebasierten Modellen, ist die Herstellung von 3D-Gertisten mit steuerba-
ren Struktur-Beziehungen mdéglich und bieten so weitere Méglichkeiten der Entwicklung und
gegenseitigen Beeinflussung hinsichtlich der Therapien (Regenerative Medizin) im dem sich ent-
wickelnden Bereich des TE. Studien zeigten dariiber hinaus, dass eine kombinierte Anwendung
von hMSC und endothelialen Zellen zur besseren Initialisierung der Revaskularisation beitragen
kann (Bohrnsen und Schliephake 2016; Kocherova et al. 2019). Solche privaskulierten, osteo-
genen Zell-Matrix-Triger konnten eine aussichtsreiche Wahl fur zukiinftige Defektregeneratio-

nen werden.
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5 Zusammenfassung

Ziel der Studie: Fur einen zusitzlichen Wissensgewinn in der Grundlagenforschung der bone
tissue regeneration, war die Aufgabe der vorliegenden Arbeit, als proof of principle, zam einen heraus-
zufinden welchen Einfluss unterschiedliche Porengrof3en eines speziellen Copolymer-Trigers
auf humane Stromazellen (hMSC) haben, im Vergleich zu deren eines Standardpolymers. Zum
anderen sollte der Einfluss einer biomimetischen Funktionalisierung dieses Copolymers, mittels
EZM-analoger Polyelektrolyt-Multilayer (PEM), auf die hMSC untersucht werden. Aullerdem
sollte der Einfluss separater Modifikationen dieser EZM-analogen PEM, durch lokaliserte Stei-
figkeitsmodifikationen und dem Implementieren eines Wachstumsfaktors, auf die hMSC unter-

sucht werden.

Material und Methode: Mit Hilfe der Zwei-Photonen-Polymerisation (2PP) wurden aus einem
synthetischen,  biokompatiblen  (D,L)-Lactid-co-e-Caprolacton-dimethacrylat-Copolymer
(LCM3) 3D-Gertiste mit unterschiedlich gro3er quadratischer Open-Box-Architektur hergestellt.
Die Porengrof3e lag zwischen 43 und 177 um Kantenlinge. Um die optimalen zelluliren Bedin-
gungen dieser abbaubaren Matrix zu bestimmen, erfolgte die 7z vitro-Analyse der Proliferation
und Differenzierung von hMSC auf LCM3 und der Vergleich mit einer Standard-Matrix aus
anorganischem Urethan-dimethacrylat (UDMA). Zur Etablierung einer biomimetischen Mat-
rixoberflichenstruktur wurden die synthetischen Copolymere durch PEM, bestehend aus einem
Komplex aus Polypeptid Poly-L-Lysin (PLL) und Chondroitinsulfat (CS), modifiziert. Mit Hilfe
von Poly-L-Glutaminsiure (PGA) erfolgte die Modifizierung der PEM in ihrer Steifigkeit. Zur
weiteren Funktionalisierung der PEM wurde unter Verwendung von rekombinantem bone mor-
phogenetic protein 2 (thBMP-2) zusitzlich ein Wachstumsfaktor eingebaut. Die Auszihlung
und statistische Auswertung der mittels Immunfluoreszenz und Immunhistochemie markierten

hMSC erfolgte nach einem bis funf bzw. sieben bis 21 Tagen.

Ergebnisse: Eine signifikante Proliferation der hMSC zeigte sich fiir Porengréfien von 56 bis
123 pm (56 pm: p = 0,0008; 66 um: p = 0,0001; 78 pm: p = 0,0496; 96 um: p = 0,0004;
123 um: p = 0,0010). Eine kontinuierliche Expression von Vimentin als klassischer Marker fur
den mesenchymalen Phinotyp konnte fiir alle Porengré3en beobachtet werden.

Durch die PEM-Beschichtung konnte eine signifikante Zunahme der hMSC-Differenzierung
erzielt werden (p < 0,01). Gekennzeichnet wird dies durch die Osteonectin-Expression als Aus-
druck fur die Induktion der Knochenmineralisation.

In Gegenwart von PGA konnte die Proliferation auf den PEM-Oberflichen des LCM3 signifi-
kant verbessert werden (p = 0,0001). Die Osteonectin-Expression der hMSC blieb nach
PGA-vermittelter Strukturumlagerung der PEM-Oberflichen gleich, im Vergleich zum unbe-
schichteten LCM3 jedoch signifikant erh6ht (p = 0,0005).

Durch die BMP-2-Funktionalisierung konnte die hMSC-Proliferation und -differenzierung auf
PEM-Oberflichen signifikant verbessert werden. Bei Konzentrationen von 0,01 mg/ml
(p < 0,01), 0,05 mg/ml (p < 0,001) und 0,10 mg/ml (p < 0,0001) erhohte sich die Proliferation
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von hMSC auf thBMP-2-modifiziertem LCM3 sowie die Proteinexpression von Osteonectin
signifikant (p = 0,05).

Diskussion: Die durch Mikrostrukturierung hervorgerufene Oberflichenmodifizierung zeigt,
dass die Poren einerseits grof3 genug dimensioniert sein miissen, um die Zellmigration zu er-
moglichen, aber ebenfalls klein genug bleiben miissen um eine ausreichende Zelladhision be-
reitzustellen. Die Proliferation der hMSC zeigt eine Abhingigkeit vom Material und der Poren-
grofle mit einer besseren Proliferation und Integration auf LCM3.

Die Biofunktionalisierung durch die CS-PEM-Beschichtung neigt zu einem eher hydrogelarti-
gen, mit einem niedrigen E-Modul versehenen Typus, welcher eine rondom cor-Konformation
aufweist. Durch eine Modifikation, mittels einer Versetzung mit PGA, iibernehmen die PEM
eine intermolekulare 3-Faltblatt-Struktur, die zu einem erhéhten Elastizititsmodul der Oberfli-
chen fihrt. Dies fihrt zu einer Verbesserung der Proliferation und unterstreicht den Einfluss
der Oberflichensteifigkeit in Bezug auf die Wechselwirkungen zwischen den Zellen und dem
Biomaterial.

Eine Biofunktionalisierung durch die Kombination des Wachstumsfaktors BMP-2 mit der
PEM-Beschichtung zeigt, dass auf einem LCM-Copolymer im Vergleich zum UDMA bereits
bei niedrigen Dosen eine verbesserte Proliferation und osteogene Differenzierung nachgewie-

sen werden kann.

Schlussfolgerung: Die vorliegende Studie konnte zeigen, dass mittels 2PP hergestellte 3D-Tri-
ger aus methacrylierten (D,L)-Lactid-co-g-Caprolacton-Copolymeren mit einer Porengrofie
zwischen 56 und 123 pm glinstige Voraussetzungen fiir die hMSC-Proliferation liefern. Ober-
flichenmodifikationen der PEM-Filme mit PGA oder durch die Integartion von Wachstums-
faktoren, wie BMP-2, kénnen die Proliferation und Differenzierung von hMSC positiv beein-

flussen.
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