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Zusammenfassung

Aufgrund der unzureichenden regenerativen Fahigkeiten des Gelenkknorpels fiihren bereits
kleine Lasionen zu progressiven Gelenkbeschwerden, die in einer Arthrose und nachfolgender
Invaliditat enden konnen. Bedingt ist diese bereits lange bekannte Problematik durch die spe-
zielle Anatomie des Knorpelgewebes, insbesondere durch seine Avaskularitat. Um die Rege-
neration von Knorpeldefekten zu unterstitzen, wurden daher in den letzten Jahrzehnten ver-
schiedene konventionelle, operative Verfahren entwickelt, zu denen z.B. die Lavage, die
Mikrofrakturierung oder die osteochondrale Transplantation gehdren. Keines dieser Verfahren
flhrt jedoch bei minimaler Patientenbelastung und optimaler Kosteneffizienz zur Regenerati-
on von zonal aufgebautem, hyalinem Knorpel.

Den Startpunkt neuartiger regenerativer Methoden bildete 1994 die von Brittberg beschriebe-
ne Methode der autologen Chondrozyten-Transplantation (ACT), bei der korpereigene Knor-
pelzellen aus weniger belasteten Bereichen des Gelenks entnommen und anschliefend in vitro
vermehrt werden. Nachdem die Zellen ausreichend expandiert wurden, erfolgt die Applikati-
on der Zellen zuriick in den Knorpeldefekt, um dort die Ausbildung von knorpelartigem Ge-
webe zu ermdglichen. Aufgrund von operationstechnischen und zellbiologischen Problemen
wurde diese Methode zu tragerassoziierten Verfahren weiterentwickelt, bei denen resorbierba-
re Tragermaterialien fur eine dreidimensionalen Anordnung der Zellen und des sich bildenden
Gewebes verantwortlich sind. Das Tragermaterial muss dabei verschiedene Anforderungen
beziiglich der Biokompatibilitat, der Struktur, der chemischen und mechanischen Stabilitét
sowie der Oberflacheneigenschaften erftllen.

Im Rahmen dieser Arbeit sollte ein Kompositmaterial, basierend auf Gelatine und dem syn-
thetischen Polymer PLGA, hergestellt werden, das die Anforderungen an ein Tragermaterial
moglichst weitgehend erflllt. Durch die anfangliche Rezepturoptimierung gelang es dabei,
das PLGA losemittelfrei und homogen in der Gelatinebasis zu integrieren. Anschlief3end er-
folgte die Herstellung des dreidimensionalen Tragermaterials mittels gerichtetem Einfrieren
und Gefriertrocknung, wobei durch Anpassung der Herstellungsparameter eine gleichméRige
und parallel angeordnete, durchgéngige Porenstruktur erzeugt werden konnte. Die nachfol-
gende Vernetzung und Sterilisation des Materials, welche Voraussetzung fiir die sich an-
schlieBenden in vitro und in vivo Anwendungen war, gelang in einem einzigen Prozessschritt
durch Applikation von trockener Hitze.

Anhand der folgenden physikochemischen Charakterisierungen der entstandenen Gelatine-

PLGA-Scaffolds konnte eine optimale Porositat und Porengréle fir die Besiedelung der Zell-



IX

trager festgestellt werden. Weiterhin zeigte die Untersuchung zur in vitro Degradation des
Materials bei konstantem physiologischen pH-Wert und der Abwesenheit von spezifischen
Enzymen eine gute chemische Stabilitat der Scaffolds. Mittels infrarotspektroskopischer Ana-
lysen konnte zudem die Vernetzung und eine damit einhergehende starkere Denaturierung der
Gelatine nachgewiesen werden.

Im Rahmen von in vitro Zytotoxizitats-Versuchen gemaR DIN EN 1SO 10993 wurden Stoff-
wechselaktivitat und Vitalitat von Fibroblastenzellen nach Kontakt mit dem extrahierten Ma-
terial analysiert. Die Ergebnisse deuteten dabei auf eine gute Biokompatibilitit des Materials,
welche durch eine nachfolgende subkutane Implantationsstudie bestatigt werden konnte. Zu-
séatzlich waren an den histologischen Préparaten dieser in vivo Studie eine bessere Gewebein-
tegration und eine geringere Fremdkdrperreaktion, verglichen mit dem bereits zugelassenen
Kontrollmaterial Ethisorb®, feststellbar.

Bei weiterfiihrenden in vitro Versuchen zur Besiedelbarkeit der Zelltrdger mit primaren
Chondrozyten konnte durch eine dynamische Besiedelungsmethode und Optimierung der
Zelldichte eine gleichmaRige Zellverteilung auf und in dem Scaffold-Material beobachtet
werden. Immunhistologische Untersuchungen beziglich des Gehalts an Kollagen Il in der
synthetisierten Matrix sowie die Zellmorphologie zeigten dabei, dass der differenzierte Status
der Chondrozyten auch nach langeren Kultivierungszeitrdumen erhalten blieb.

Eine erste Funktionalitatsstudie am Gelenkknorpeldefekt von Ziegen deutete zudem im Ver-
gleich zur bisherigen operativen Standardmethode Mikrofrakturierung auf eine bessere Ge-
weberegeneration des Defekts nach Mikrofrakturierung mit anschlielender Applikation des
Trégermaterials (AMIC-Verfahren) hin.

Der entwickelte Gelatine-PLGA-Scaffold stellt demnach insbesondere aufgrund seiner opti-

malen Struktur einen geeigneten Zelltrager zur Unterstiitzung der Knorpelregeneration dar.



Einleitung 1

1 Einleitung

1.1 Hyaliner Knorpel

Knorpel ist ein Stiitz- und Bindegewebe des Skelettsystems und kann nach dem Charakter der
Interzellularsubstanz in hyalinen, elastischen und faserigen Knorpel eingeteilt werden. Alle
Arten von Knorpelgewebe bestehen aus hochgradig spezialisierten Knorpelzellen (Chondro-
zyten) und einer wasserhaltigen, extrazelluldaren Matrix, welche die Form und die mechani-
schen Eigenschaften des Gewebes vorgibt (Buckwalter und Mankin 1998a, Martinek 2003).
Hyaliner Knorpel ist die am haufigsten vorkommende Knorpelart. Er bildet bereits die Grund-
lage fur das Ubergangsskelett des Embryos und bleibt nach dessen Verknécherung z.B. als
Knorpelspangen der Luftrohre, als Nasen- und Rippenknorpel, in den Epiphysenfugen sowie
als Gelenkknorpel erhalten (Sommer 1990). Die komplexe und hochgradig geordnete Struktur
des hyalinen Knorpels ist durch eine geringe Zelldichte sowie gruppenweise angeordnete
Chondrozyten, die von einer konzentrisch geschichteten, proteoglykanreichen Matrix umge-
ben sind, charakterisiert (Aigner et al. 2003, Buckwalter und Mankin 1998a, Sommer 1990).
Im synovialen Gelenk bildet hyaliner Knorpel aufgrund seiner biomechanischen Eigenschaf-
ten das zentrale funktionale Element. Dementsprechend ermdglicht er aufgrund seiner Zugfes-
tigkeit und Elastizitat ein Abfedern von Spitzenbelastungen, die ein Mehrfaches des Korper-
gewichts betragen kdnnen (Aigner et al. 2003). Wahrend die einzigartige Zugfestigkeit des
Knorpels durch ein Netzwerk aus Kollagenfasern gewahrleistet wird, sind hygroskopisch wir-
kende Proteoglykane fur die hohe Elastizitat des Gewebes verantwortlich (Caplan 1984). Im
Zusammenspiel mit der Synovialflissigkeit erlaubt er zudem eine nahezu reibungsfreie und
somit schmerzlose Bewegung der Gelenke (Aigner et al. 2003, Mow et al. 1984, Sommer
1990).

Der Gelenkknorpel von Erwachsenen besitzt keine Blut- und LymphgeféaRe oder Nervenbah-
nen und wird daher nutritiv Gber Diffusion von der Synovialflissigkeit versorgt (Aigner et al.
2003, Buckwalter und Mankin 1998a, Martinek 2003). Dementsprechend besitzt artikularer
Knorpel nur ein geringes Regenerationspotential (Buckwalter und Mankin 1998a, Erggelet et
al. 2000), weshalb Verletzungen oder Abnutzungen meist zu progressiven Gelenkbeschwer-

den fuhren und daher von groBem medizinischem Interesse sind.

1.1.1 Zusammensetzung des Gelenkknorpels

Hyaliner Gelenkknorpel besteht aus 60-80 % Wasser, 10-20 % Kollagen Typ Il und 5-7 %
Proteoglykanen (Abbildung 1). Der zelluldre Anteil im humanen Gelenkknorpel betragt dabei
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je nach Gelenk und Lokalisation nur 1-3 % des Knorpelvolumens (Aigner et al. 2003,
Buckwalter und Mankin 1998a).

Kollagen Typ
P 5% I, VI, X1, X1V
Zellen IX, XI
1-3%

80 % I
Kollagene

10-20 %

~ Aggrekan
5-7%
N\

Sonstige
Bestandteile
<5%

Abbildung 1: Prozentuale Zusammensetzung des hyalinen Gelenkknorpels. Sonstige Bestandteile
sind u.a. kleine Proteoglykane (Biglykan, Decorin, Fibromodulin), Link-Proteine, Fibronectin und
Lipide.

Chondrozyten

Im artikularen Knorpel sind als einziger Zelltyp hochspezialisierte Chondrozyten mit einer
charakteristischen kugeligen Zellmorphologie und Syntheseaktivitit vorhanden (Buckwalter
und Mankin 1998a, Hardmeier et al. 2010, Martinek 2003). Auch im ausgereiften Zustand
sind Chondrozyten trotz fehlender Zellteilungsaktivitat fortwahrend fir die Synthese von Kol-
lagen Typ Il, grollen Proteoglykanen und spezifischen nicht-kollagenen Proteinen als Be-
standteile der Knorpelmatrix und somit fur die Aufrechterhaltung der Integritat des Knorpel-
gewebes verantwortlich. Die typische Zellmorphologie kann dabei in den verschiedenen
Knorpelzonen bezuglich GrolRe und Form variieren (Buckwalter und Mankin 1998a, Martinek
2003).

Wegen der fehlenden Blutzufuhr werden Knorpelzellen Uber Diffusion von Nahrstoffen aus

der Synovialfllssigkeit versorgt. Eine mechanische Belastung des Gewebes und die damit
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einhergehende kontinuierliche Flussigkeitsbewegung wirken dabei unterstiitzend auf das Vor-
dringen der Nahrstoffe in die extrazelluldare Matrix (Caplan 1984, Mohr 1986, Otte 1983).
Aufgrund der Funktionsweise dieses Systems liegt im Knorpelgewebe allerdings eine relativ
niedrige Sauerstoffkonzentration vor, weshalb Chondrozyten hauptséchlich auf den anaeroben

Stoffwechsel angewiesen sind (Buckwalter und Mankin 1998a).

Extrazellulare Matrix

Hauptkomponente der extrazelluldren Matrix von hyalinem Knorpelgewebe ist Wasser, das
aufgrund von Interaktionen mit einem Netzwerk aus strukturellen Makromolekilen dem
Knorpel seine Form und Stabilitat verleint (Abbildung 2; Buckwalter und Mankin 1998a,
Martinek 2003). Der groRte Teil dieses Wassers ist dabei extrazellular verteilt und frei beweg-
lich, so dass es wahrend einer Belastung des Knorpels aus der Matrix zurtickgedréangt werden
kann und somit eine Komprimierung des Gewebes erfolgt (Buckwalter und Mankin 1998a,
Linn und Sokoloff 1965). Beim Nachlassen der Belastung stromt das Wasser aufgrund von
osmotischem Druck und elektrostatischen Kréften zuriick in das Gewebe, wahrend ein Netz-
werk aus Kollagenfasern als Widerstand gegen diesen enormen Schwelldruck wirkt (Aigner et
al. 2003, Buckwalter und Mankin 1998a, Caplan 1984). Durch die resultierende konstante
Flussigkeitsbewegung wird gleichzeitig eine Verbesserung der Diffusion von Gasen, Né&hr-
stoffen, Wachstumsfaktoren, anderen kleinen Proteinen und Stoffwechselprodukten erzielt,
die in der Gewebsflussigkeit geldst sind (Buckwalter und Mankin 1998a, Martinek 2003).

Kollagene sind ein weiterer wichtiger Bestandteil des Knorpels und maligeblich fir die Zug-
festigkeit des Gewebes verantwortlich. Kollagene werden von Chondrozyten zundchst als
Ketten von etwa 1100 Aminosduren synthetisiert. Dieses sogenannte Prokollagen zeichnet
sich durch einen hohen Anteil an Glyzin sowie Prolin bzw. Hydroxyprolin aus, die eine Ver-
drillung der Aminoséurekette ermoglichen, so dass sich jeweils drei linksgangige Prokol-
lagen-Helices zu einer rechtsgangigen Superhelix zusammenlagern kénnen. Durch Kiirzung
der Kettenenden aullerhalb der Zelle entstehen stdbchenférmige Tropokollagene, welche sich
anschliefend biindelweise zu langeren und dickeren Kollagenfibrillen anordnen (Caplan
1984).

Den gréRten Anteil an der extrazellularen Matrix von hyalinem Knorpel hat Kollagen 11, aber
auch Kollagene der Typen VI, IX, X und XI sind im Knorpelgewebe vorhanden. Diese sind
unter anderem flr die Einbindung der Chondrozyten in die extrazellulare Matrix sowie fiir die

Quervernetzung der Kollagenfibrillen untereinander und mit anderen Matrixkomponenten
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verantwortlich. Das dadurch entstehende Netzwerk von Kollagenfasern bedingt im Wesentli-
chen die Festigkeit und die damit einhergehende strukturelle Integritit des Gelenkknorpels
(Aigner et al. 2003, Eyre und Wu 1995, Hardmeier et al. 2010). Die Kollagenfibrillen unter-
liegen dabei aufgrund ihrer hohen Halbwertszeit von mehreren Jahrzehnten so gut wie keinem
Umbau, da Kollagenasen im normalen adulten Knorpel nicht oder nur in sehr geringem MaR
exprimiert werden (Aigner et al. 2003, Billinghurst et al. 1997).

Kollagen II
' Fibrillen

\ <«— Aggrekan

Hyaluron-
saure
=3 \ Link-
Protein
SN/ interstitielles
] Wasser

Abbildung 2: Schematische Abbildung des makromolekularen Netzwerks
der extrazellularen Knorpelmatrix. Aggrekane, bestehend aus einem zentra-
len Hyaluronsdurestrang, der mit zahlreichen Proteoglykanen verkniipft ist,
bilden zusammen mit einem Netzwerk aus Kollagen die struktur- und formge-
benden Komponenten der Knorpelmatrix.

Eine weitere Gruppe von Makromolekiilen mit zentraler Funktion sind die Proteoglykane.
Das Zentrum dieser Glykoproteine ist ein langgestrecktes Proteinmolekil, an das lange, un-
verzweigte Glykosaminoglykane (GAGs) unterschiedlicher Zusammensetzung gebunden
sind. Diese bestehen aus sich wiederholenden Disaccharid-Einheiten, die jeweils einen Ami-
nozucker und wenigstens eine negativ geladene Sulfat- oder Carboxylgruppe enthalten
(Caplan 1984, Bruns und Steinhagen 2000). Der Polysaccharid-Anteil im Knorpel besteht
dabei im Wesentlichen aus den GAGs Chondroitinsulfat, Keratansulfat, Dermatansulfat und

Hyaluronsdure (Bruns und Steinhagen 2000).
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Die resultierenden Proteoglykane kdnnen in zwei Gruppen eingeteilt werden: die groRRen, agg-
regierenden Proteoglykane (Aggrekane) und kleine Proteoglykane wie Decorin, Biglykan und
Fibromodulin (Buckwalter und Mankin 1998a, Knudson und Knudson 2001). Aggrekane
nehmen einen Grofteil des interfibrillaren Raums ein und stehen dort mit dem
Kollagennetzwerk in engem Kontakt (Abbildung 2). Sie sind maligeblich fur die chemische
und mechanische Bindung von Wasser und somit fiir die Elastizitat des Knorpelgewebes ver-
antwortlich (Hardmeier et al. 2010, Roughley und Lee 1994). Sie bilden (ber Verbindungs-
proteine (link proteins) nicht-kovalente Bindungen zu langen Hyaluronsdureketten aus und
formen auf diese Weise teilweise extrem grofe und komplexe Aggregate. Dadurch erfolgt
eine Verankerung der Proteoglykane in der extrazellularen Matrix, so dass die Beweglichkeit
der Makromolekule wahrend der Deformation des Gewebes limitiert wird (Aigner et al. 2003,
Buckwalter und Mankin 1998a, Caplan 1984). Im normalen Knorpel sind Aggrekane einem
konstanten und strikt geregeltem Auf- und Abbau unterworfen, welcher VVoraussetzung fur die
Erhaltung der Integritat der Knorpelmatrix ist (Martinek 2003).

AuRerdem sind im Knorpelgewebe nicht-kollagene Proteine und Glykoproteine vorhanden,
die allerdings nur einen kleinen Anteil der Knorpelmatrix stellen und bisher nicht so gut un-
tersucht sind wie Proteoglykane und Kollagene. Sie sind vermutlich ebenso wie die Proteo-
glykane am Wasserbindungsvermogen des Gewebes beteiligt und helfen das makromolekula-
re Netzwerk zu organisieren und zu stabilisieren (Buckwalter und Mankin 1998a, Martinek
2003).

1.1.2 Struktur des Gelenkknorpels

Die Chondrozyten des Gelenkknorpels organisieren Kollagene, Proteoglykane und andere
Bestandteile der extrazellularen Matrix in einer einzigartigen, hochgradig geordneten Struktur
(Buckwalter und Mankin 1998a). Dabei variieren Zellmorphologie, Matrixzusammensetzung,
mechanische Eigenschaften der Matrix und mdglicherweise auch die Zellfunktion in Abhén-
gigkeit zur Gelenkflachenentfernung. Dementsprechend kann der Gelenkknorpel anhand der
unterschiedlichen Morphologie von Knorpelzellen und Matrix von der Oberflache bis zum
subchondralen Knochen in folgende vier Zonen eingeteilt werden: oberflachliche Zone, mitt-
lere Zone, tiefe Zone und kalzifizierte Zone (Abbildung 3, Buckwalter und Mankin 1998a,
Martinek 2003).
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J} Oberflachliche Zone {

- Mittlere Zone 4 ¢

Tiefe Zone

} Kalzifizierte Zone {

| Subchondraler |
i Knochen L

Abbildung 3: Zonale Gliederung des hyalinen Gelenkknorpels in oberflachliche, mittlere, tiefe
und Kkalzifizierte Zone. Links: schematische Abbildung (nicht maBstabsgetreu); rechts: mikroskopi-
sche Aufnahme des Gelenkknorpels eines 8-Monate alten Kaninchens (MafRstab: 50 pm, aus
Buckwalter und Mankin 1998a).

Die oberflachliche Knorpelzone, die etwa 10 % der Knorpeldicke ausmacht, ist nochmals in
zwei Schichten unterteilt. Wahrend in der unteren Schicht spindelférmige Chondrozyten vor-
liegen, die zusammen mit den Kollagenfasern tangential zur Oberflache ausgerichtet sind,
Uberzieht die obere Schicht die Knorpeloberflache in Form eines diinnen, zellfreien Belags
aus feinen Fibrillen (Lamina splendens). Durch die spezielle Anordnung der Kollagenfasern
erhalt diese Zone eine besondere Zugfestigkeit und kann dadurch Scherkraften, die aufgrund
von Bewegungen des Gelenks entstehen, standhalten (Schumacher et al. 2002, Roth und Mow
1980). Die mittlere Zone macht etwa 30 % der Knorpeldicke aus und bildet bezlglich der
Zellmorphologie und Matrixkomposition einen Ubergang zwischen der oberflachlichen und
der tiefen Zone. Die Chondrozyten in diesem Bereich nehmen eine rundlichere, gro3ere Form
an und erscheinen diffus in der Matrix verteilt (Aigner et al. 2003). In der tiefen Zone, die mit
einer Dicke von etwa 60 % den gréten Anteil im Knorpelgewebe bildet, ordnen sich die ku-
geligen Knorpelzellen dagegen saulenartig und senkrecht zur Gelenkflache an. Die Kollagen-
fasern dieser Zone sind ebenfalls senkrecht ausgerichtet und tauchen mit ihren Enden in eine
dunne, zellfreie Grenzschicht, die sogenannte Tidemark, die zwischen dem kalzifizierten und
unkalzifizierten Knorpel verlauft (Buckwalter und Mankin 1998a, Hunziker 2002a, Jadin
2005). Der elastische hyaline Knorpel wird abschlieBend durch eine diinne Schicht kalzifizier-
ten Knorpels vom starren subchondralen Knochen getrennt. Die Chondrozyten dieser Schicht
sind kleiner und teilweise vollstandig von kalzifiziertem Knorpel umschlossen (Aigner et al.
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2003, Martinek 2003, Buckwalter und Mankin 1998a), zudem sind viele Zellen in diesem
Bereich tot oder degeneriert (Aigner et al. 2001).

Abbildung 4: Mikroskopische Auf-
nahme eines Chondrons. Zentral gele-
gene Chondrozyten werden konzent-
risch von perizellularer Matrix (PM),
territorialer Matrix (TM) und interterri-
torialer Matrix (IM) umgeben (aus
Hardmeier et al. 2010).

10 10 ym

Unabhangig von dieser zonalen Einteilung kénnen Variationen in der Matrix in Form von
konzentrischen Kompartimenten um die Knorpelzellen beobachtet werden. Diese Komparti-
mente werden in Abhangigkeit von ihrem Abstand zur Zelle als perizellulare, territoriale und
interterritoriale Region bezeichnet und entstehen durch die kontinuierliche Sekretion von
Matrixbestandteilen durch die zentral gelegenen Chondrozyten (Buckwalter und Mankin
1998a). Die Knorpelzelle bildet dabei zusammen mit ihrer perizellularen Matrix die grundle-
gende funktionelle Einheit des Gelenkknorpels, welche als Chondron bezeichnet wird
(Abbildung 4, Poole 1997).

Chondrone verankern die Knorpelzellen in der Matrix, schiitzen die enthaltenen Knorpelzel-
len vor Sché&den durch mechanische Deformation und unterstiitzen die Aufrechterhaltung des
Zell-Phanotyps. Zusammen mit den angrenzenden Knorpelregionen dienen sie zum Transport
und moglicherweise auch als Speicherort fir Nahrstoffe, Stoffwechselprodukte und andere
Molekile und sind auf3erdem fiir die Signallbertragung zu den Knorpelzellen verantwortlich
(Buckwalter und Mankin 1998a, Caplan 1984, Gray et al. 1988).
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1.2 Knorpeldefekte und intrinsische Reparaturmechanismen

Das Auftreten von Knorpeldefekten ist meist mit Schmerzen und FunktionseinbuRen bis hin
zur Invaliditat verbunden und kann oftmals zu einem vollistandigen Gelenkersatz fiihren,
wenn die L&sionen nicht erfolgreich behandelt werden (Pelttari et al. 2009). Knorpeldefekte
kdnnen dabei entweder durch Verletzungen oder pathologische Prozesse ausgeltst werden.
Waéhrend bei jungen Patienten oft osteochondrale Defekte aufgrund von Traumata Uberwie-
gen, sind bei Patienten iber 40 Jahren vermehrt arthrotische Verédnderungen des Gelenkknor-
pels in Form von Matrixlasionen und spéteren chondralen Defekten zu beobachten (Noyes et
al. 1980).

Traumatische Lasionen entstehen z.B. durch direkte Kontusionen bzw. indirekt durch Distor-
sionen oder Luxationen des Gelenks. Auch eine Anhaufung von Mikrotraumen, die aufgrund
von hohen und repetitiven Impulsbelastungen entstehen, konnen Defekte verursachen (Bruns
und Steinhagen 2000). Chondrale L&sionen mussen dabei in Hinblick auf die anwendbaren
Therapieoptionen von subchondralen Defekten differenziert werden (siehe Kapitel 1.3), dem-
entsprechend werden Knorpeldefekte nach Outerbridge in folgende Schweregrade eingeteilt
(Bos und Ellermann 2003, Erggelet et al. 2000, Outerbridge 1961):

Grad 0: intakter Gelenkknorpel, glatte weil3e Oberflache, gute Konsistenz
Grad I: Erweichung der Knorpeloberflache, glatt erhaltene Oberflache ohne

Schédigung oder Fibrillation

Grad II: oberflachliche Schichten aufgeraut und deutliche Fibrillation, < 50 % L&-
sionstiefe
Grad IlI: tiefe, makroskopisch erkennbare Fissuren bis in die Matrix, > 50 % Lé&si-

onstiefe, subchondraler Knochen nicht betroffen
Grad IV: Zerstérung des Knorpels bis zum subchondralen Knochen und dariber

hinaus

Traumatisch bedingte Defekte kénnen unbehandelt zu einem progressiven Fortschreiten der
Lasion und somit zu Arthrose fiihren (Ball et al. 2007), der weltweit am h&ufigsten auftreten-
den Gelenkerkrankung. Allein in Deutschland leiden tber funf Millionen Menschen an Be-
schwerden, die durch Arthrose verursacht werden, wobei vor allem ein Grof3teil der &lteren
Bevolkerung betroffen ist (Deutsche Arthrose-Hilfe e. V. 2011). Die Ursache ist meist ein
Missverhaltnis zwischen der Belastbarkeit und der tatsdchlichen Belastung des Knorpels, z.B.

aufgrund von Alterung, Ubergewicht oder Gelenkfehlstellungen und fiihrt zu einer zuneh-
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menden Knorpeldegeneration. Aber auch andere Erkrankungen wie die rezidivierende
Polychondritis oder Osteochondrosis dissecans (OCD) sind mit schweren Degenerationen des

Knorpelgewebes verbunden.

Die ausbleibende Regeneration von traumatisch oder pathologisch verursachten Knorpella-
sionen ergibt sich dabei aus der speziellen Anatomie des Gelenkknorpels und ist insbesondere
durch die fehlende Vaskularisation sowie die Abwesenheit einer regenerativen Stammzellpo-
pulation bedingt. Auch die niedrige Zelldichte, fehlende Zellproliferation und die Abgrenzung
der Knorpelzellen von der Defektzone durch die extrazelluldare Matrix tragen zum geringen
Regenerationspotential bei (Bruns und Steinhagen 2000).

Zwar existieren keine korpereigenen Mechanismen zur vollstdndigen Regeneration von Knor-
peldefekten, allerdings kann eine begrenzte Reparatur durch intrinsische Prozesse beobachtet
werden (Bruns und Steinhagen 2000). Dazu z&hlt zum einen die Aktivierung der Chondrozy-
ten aufgrund von biochemischen Verdanderungen im Gewebe, die zu einer Steigerung der Pro-
teoglykansynthese und der Proliferation fuhrt (Buckwalter und Mankin 1998b, Mitchell et al.
1992). Zum anderen tritt insbesondere an den Réndern von Knorpeldefekten das sogenannte
,Cartilage-flow-Phianomen* auf, bei dem sich die Defektrander abrunden und Knorpelmasse
in die L&sion eingepresst wird.

Den wichtigsten Reparaturmechanismus bei subchondralen Knorpeldefekten stellt eine Blu-
tung in die Lasion und die damit einhergehende Einwanderung von mesenchymalen Stamm-
zellen dar. In Folge dessen kommt es bestenfalls zur Bildung von fibrésem Knorpel, der durch
die vermehrte Synthese von knorpeluntypischem Kollagen Typ | charakterisiert ist. Dadurch
konnen zwar groRere Defekte aufgefullt und kleinere Lé&sionen verschlossen werden
(Buckwalter und Mankin 1998b, Mankin 1982), jedoch ist das resultierende Narbengewebe
funktionell wenig belastbar und teilweise einer nachfolgenden Degeneration unterworfen,
wodurch spatere Arthrosen und Osteosklerosen des subchondralen Knochen ausgeldst werden
konnen (Buckwalter und Mankin 1998b, Hunziker 2002b, Mitchell und Shepard 1976).
Trotzdem nutzen verschiedene operative Verfahren zur Knorpeldefektbehandlung, insbeson-
dere die sogenannten knochenmarkstimulierenden Techniken, diesen korpereigenen Repara-

turmechanismus (siehe Kapitel 1.3.2).
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1.3 Konventionelle Therapiekonzepte

Uber die Jahrhunderte haben zahlreiche Mediziner versucht, Defekte im Gelenkknorpel mit
teilweise sehr innovativen Techniken zu behandeln, so wurde z.B. die erste Knorpeltransplan-
tation bereits im Jahr 1865 durchgefuhrt (nach Grande et al. 1989). Allerdings ist es erst in
den letzten 30 Jahren mit Hilfe von modernen biochemischen und zellbiologischen Techniken
gelungen, Fortschritte in der Behandlung von Knorpeldefekten zu erzielen. Wichtig fur die
Wahl des Therapieverfahrens sind dabei neben der Ursache des Schadens vor allem die De-
fektgroRe, -lokalisation und -klassifizierung (siehe Kapitel 1.2). Auch Begleiterkrankungen
wie Gelenkfehlstellungen, Zysten oder Tumore des subchondralen Knochens sowie System-

erkrankungen missen bedacht werden (Erggelet et al. 2000).

1.3.1 Konservative Therapien

Das Ziel von konservativen Therapien ist vor allem die symptomatische Beschwerdelinderung
sowie eine Funktionsverbesserung des betroffenen Gelenks mit Hilfe von Medikamenten,
Nahrungserganzungsmitteln, Gelinjektionen oder physikalischen MaRnahmen. Beispielsweise
kann eine medikamentdse oder physikalische Behandlung einer defektbegleitenden Entzin-
dung der Gelenkschleimhaut unter Umstédnden eine weitere Degeneration von Knorpelscha-
den verlangsamen. Bisher konnte jedoch die Regeneration eines Gelenkknorpeldefekts durch

eine konservative Therapie nicht schllssig bewiesen werden (Erggelet et al. 2000).

1.3.2 Operative Verfahren

Bezliglich der operativen Verfahren existieren verschiedene Techniken, die je nach Schwere-
grad des Knorpelschadens, klinischen Indikationen, Patientenprofil und Behandlungsziel an-
gewandt werden (Sgaglione 2003). Sie kdnnen eingeteilt werden in symptomatische Techni-
ken, knochenmarkstimulierende Techniken und verschiedene Arten von Transplantationen
(Erggelet et al. 2000).

Symptomatische Mallnahmen

Die symptomatischen Techniken, wie die Gelenkspiillung (Lavage) und die Knorpelglattung
(Debridement) sollen vor allem zur Beschwerdelinderung und zur Funktionsverbesserung
fuhren. Bei beiden Techniken werden losgeléste Knorpelfragmente, die als Entziindungsme-
diatoren wirken kdénnen, aus dem Gelenk entfernt, was die Schmerzsymptomatik bereits lin-
dert (Chang et al. 1993, Erggelet et al. 2000, Livesley et al. 1991). Die Knorpelglattung fihrt
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zwar zu einer langer anhaltenden Schmerzfreiheit als die Gelenkspilung (Hubbard 1996),
jedoch erreichen beide Techniken keine Regeneration des Knorpelschadens (Redman et al.
2005).

Knochenmarkstimulierende Techniken

Zu den knochenmarkstimulierenden Techniken zdhlen die Abrasionsarthroplastik, die Pridie-
Bohrung und die Mikrofrakturierung. Wahrend bei der Abrasionsarthroplastik das verletzte
Knorpelgewebe zusammen mit der subchondralen Knochenplatte entfernt wird (Ficat et al.
1979), erfolgt bei der Pridie-Bohrung nur ein mehrfaches Anbohren des Defekts bis zur
Vaskularisierungszone des subchondralen Knochens (Pridie 1959, Insall 1974). Bei der
Mikrofrakturierung wird dagegen erst das defekte Knorpelgewebe abgetragen, um die sub-
chondrale Schicht anschlieRend mit kleinen Stiften oder Bohrern zu perforieren (Abbildung 5;
Steadman et al. 1997). Alle diese Verfahren nutzen den intrinsischen Reparaturmechanismus
der Einblutung in den Knorpeldefekt, der durch Penetration der subchondralen Knochenplatte
ausgelost wird und in der Bildung eines fibrosen Reparaturgewebes resultiert. Die Ergebnisse
dieser Verfahren sind mitunter sehr positiv (Knutsen et al. 2004, Steadman et al. 2003), kon-
nen allerdings stark variieren, da sie neben dem Alter und dem Aktivitatslevel der Patienten
insbesondere von der Qualitét des sich bildenden Reparaturgewebes beeinflusst werden (Hunt
et al., Johnson 2001, Steadman et al. 2003).

Weichgewebetransplantate

Bei der Weichgewebetransplantation wird Periost- oder Perichondrium-Gewebe in den Ge-
lenkknorpeldefekt eingesetzt, wodurch zum einen eine sofortige Verbesserung der mechani-
schen Integritat des Knorpels erreicht wird (Erggelet et al. 2000). Zum anderen sind in beiden
Gewebetypen pluripotente Stammzellen enthalten, die beféhigt sind, in matrixproduzierende
Chondrozyten zu differenzieren und somit zur SchlieBung des Defekts beizutragen (Amiel et
al. 1985, Bruns et al. 1997, O'Driscoll 1999). Die Periost-Transplantation wird dabei auf-
grund der besseren Verfugbarkeit des Donor-Gewebes (z.B. an der Tibia-Vorderkante) haufi-
ger durchgefiihrt (Redman et al. 2005). Der Vorteil dieses Verfahrens ist die Erhaltung der
subchondrale Knochenplatte (Chu et al. 1997), jedoch wurde in tierexperimentellen und klini-
schen Studien trotz Bildung von hyalinartigem Knorpel eine hohe Varianz der Ergebnisse
beobachtet (Redman et al. 2005).
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Osteochondrale Transplantate

Die Transplantation von autogenem oder allogenem, osteochondralem Gewebe wird insbe-
sondere bei schwerwiegenden sowie posttraumatischen Knorpeldefekten durchgefiihrt. Dazu
werden zylinderférmige Knorpelfragmente zusammen mit dem subchondralen Knochen aus
gering belasteten Knorpelarealen, typischerweise am medialen und/oder lateralen Trochlea-
Rand entnommen und in den zuvor gleich groR ausgestanzten Knorpeldefekt eingesetzt
(Abbildung 5; Erggelet et al. 2000, Redman et al. 2005). In den ausgestanzten Bereichen bil-
det sich aufgrund einer Einblutung in das Gewebe Faserknorpel. Das Verfahren wird auch als
,Mosaikplastik™* (Hangody et al. 1997) bzw. ,O0ATS™* (Osteochondral Autograft Transfer
System; Bobic 1999) bezeichnet und wird meist am offenen Gelenk durchgefuhrt (Sgaglione
2005, Hangody et al. 1997).

Die osteochondrale Transplantation fiihrt zur funktionalen Verbesserung der Gelenkfunktion
sowie Schmerzlinderung und zeigt die besten Resultate in kleinen und mittleren subchondra-
len Defekten (Hangody et al. 2004, Jakob et al. 2002). Grolzere Defekte konnen aufgrund des
limitierten Spendergewebes und der wachsenden Morbiditét der Entnahmestelle nicht behan-
delt werden. Das Hauptproblem des Verfahrens stellt allerdings das Absterben von Chondro-
zyten in den Randbereichen der Knochen-Knorpel-Zylinder, bedingt durch die Entnahme dar,
welches zur Gewebedegeneration sowie mangelnder Integration in das umgebende Empfén-
gergewebe und somit zum Versagen des Transplantats fiihren kann (Evans et al. 2004). Neben
der fraglichen Belastbarkeit der transplantierten Knorpelfragmente sind die biologischen und
funktionellen Eigenschaften des Donor-Bereichs noch weitgehend unbekannt (Erggelet et al.
2000).

: Mikro-
Entnahme von vorbereiteter o

Knochen-Knorpel- Knorpeldefekt frakturierung
Zylindern aus
unbelasteten
Bereichen

Gelenk-

knorpel Transplantation

der =4 ¥ - /“ S
Knorpelfragmente P 5 o R a g T8 hr
in vorbereitete ;

e d@Ya s i P dey e
Defekte “n"(bg ¥ a‘ S A ”O@‘ ¥\
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Abbildung 5: Schematische Darstellung der osteochondralen Transplantation (links) und der
Mikrofrakturierung (rechts) als exemplarische Techniken der konventionellen, operativen Verfah-
ren (Abbildung links nach Redman et al. 2005; rechts nach Mithoefer 2006).
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Alle zurzeit verfligbaren chirurgischen Techniken zur Behandlung von Gelenkknorpeldefek-
ten zeigen somit gewisse Vor- und Nachteile beztglich der Anwendbarkeit und der Behand-
lungsergebnisse. Bisher existiert jedoch kein Verfahren, das als optimale chirurgische Metho-
de heraussticht und bei minimaler Patientenbelastung sowie optimaler Kosteneffizienz und
Anwendungsbreite zur Regeneration von zonal aufgebautem, hyalinem Knorpel fuhrt
(Sgaglione 2005). Die Integration des regenerierten Knorpelgewebes in den umgebenden na-
tiven Knorpel und die permanente Funktionalitat auch bei andauernder Belastung sind weitere
Kriterien, die erfillt werden missen (Poole 2003).

Fur eine Verbesserung der Behandlungsergebnisse, insbesondere hinsichtlich der Qualitét des
regenerierten Gewebes, wird bereits seit mehr als 20 Jahren nach alternativen Methoden ge-
forscht, von denen zellbasierte Transplantationen als Strategie aus dem Tissue Engineering

einen vielversprechenden Ansatz darstellen.

1.4 Tissue Engineering Strategien ftr die Knorpelregeneration

Das Tissue Engineering ist eine interdisziplinare Technik, die zum Ziel hat, Gewebefunktio-
nen zu erhalten, wiederherzustellen oder zu verbessern, indem Gewebe und Organe de novo
gebildet werden. Die grundlegenden Ansétze dieses Verfahrens nutzen dabei die biologische
Kompetenz lebender Zellen, einzeln oder in Kombination mit dreidimensionalen Trégermate-
rialien sowie Signalfaktoren (Chung und Burdick 2008).

Das erste bereits zugelassene, zellbasierte Verfahren fir die Knorpelregeneration ist die 1994
von Brittberg et al. beschriebene Methode der autologen Chondrozyten-Transplantation
(ACT; Brittberg et al. 1994). Damals vermuteten Brittberg et al., dass eine Transplantation
von Chondrozyten zur Reparatur von Knorpeldefekten fiihren kénnte, da sie als einziger vor-
handener Zelltyp allein fir die Aufrechterhaltung der extrazellularen Matrix verantwortlich
sind (Brittberg 1999).

Da bei dem Verfahren autologe Zellen verwendet werden, erfolgt zunachst eine arthroskopi-
sche Biopsie eines kleinen Knorpelgewebestiicks, aus dem anschlieBend die enthaltenen
Chondrozyten enzymatisch isoliert werden. Aufgrund der sehr geringen Zellausbeute muss im
nachsten Schritt eine in vitro Vermehrung der isolierten Zellen erfolgen, bevor sie in den
Knorpeldefekt appliziert und mit Hilfe von Fibrin und einem Periost-Lappen, der auf dem
umgebenden Knorpel vernaht wird, fixiert werden (Abbildung 6).

Das Regenerationspotential der Knorpelzellen wurde bereits in mehreren Studien nachgewie-
sen (Brittberg et al. 1994, Peterson et al. 2000, Peterson et al. 2002), allerdings kann die

Morphologie des regenerierten Gewebes variieren. Zwar fuhrt die Behandlung zur Linderung
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der Symptome, in den meisten Fallen entsteht jedoch nur funktional minderwertiger Faser-
knorpel (Brittberg 1999, Grigolo 2005, Horas et al. 2003, Roberts et al. 2003, Tins et al.
2005). Zudem ist das Verfahren sehr aufwendig und mit gravierenden zellbiologischen und
operationstechnischen Problemen behaftet (Chung und Burdick 2008, Schneider et al. 1999).

Isolierte

~ Chondrozyten Suspension der

abgeldsten

Biopsie aus gering Chondrozyten
belastetem Bereich

L
B

- o
L — ® -
-
-

Defekt

In vitro Vermehrung
der Chondrozyten

Gelenk- \

\orbereiteter

crorpel Defekt Injektion der
_ _ ’ Zell-
Periost wird suspension
+( Uber den =) unter den
~ Defekt genaht Periost-
Entnahme von Lappen

Periost-Gewebe

Abbildung 6: Schematische Abbildung der autologen Chondrozyten-Transplantation (Abbildung
nach Redman et al. 2005).

Eine Weiterentwicklung der ACT-Technik ist die matrix-assoziierte autologe Chondrozyten-
Transplantation (MACT™), bei der die Knorpelzellen in vitro auf dreidimensionale, resor-
bierbare Tragermaterialien (Scaffolds) aufgebracht werden (Marlovits et al. 2004b, Marlovits
et al. 2006). Auf diese Weise wird der Differenzierungsstatus der Chondrozyten beibehalten
und dem sich bildenden Gewebe eine Orientierung vorgegeben, wodurch sich die Qualitat des
Regenerats verbessern soll (Schneider 2003). Das resultierende Zell-Scaffold-Konstrukt kann
anschlielend ohne weitere Abdeckung arthroskopisch in den Defekt eingesetzt werden. Erste
klinische Ergebnisse diesbeziglich zeigen ein biologisch akzeptables Reparaturgewebe mit
hyalinartigem Knorpel (Pavesio et al. 2008). Zurzeit existieren bereits verschiedene Scaffolds
aus unterschiedlichen Materialien auf dem Markt, die beim MACT-Verfahren als Zelltrager

flr die autologen Chondrozyten angewendet werden (Tabelle 1).
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Tabelle 1: Liste der bisher klinisch eingesetzten Zelltrager (aus Schneider 2003).

Material Bezeichnung Hersteller
Fibrinogen/Polymer Bioseed® Biotissue AG Freiburg, Deutschland
Hyaluronsdurenetz Hyalograft®C Fidia, Italien

MACI® Verigen AG, Leverkusen, Deutschland
Kollagennetze e o ]

Chondro-Gide™* Geistlich, Schweiz

CaReS® Ars Arthro AG, Esslingen, Deutschland
Kollagengele ®

Atelocollagen Koken Co. Ltd, Japan

* als Periostlappenersatz

Ein neuer vielversprechender Ansatz aus dem Tissue Engineering ist das erstmals 2003 ange-
wandte AMIC-Verfahren (autologe matrix-induzierte Chondrogenese), bei dem das Regenera-
tionspotential von mesenchymalen Stammzellen ausgenutzt wird (Behrens 2005). Als erstes
erfolgt dabei mit Hilfe der Mikrofrakturierung eine Perforierung der subchondralen Knochen-
platte, was zu einer Blutung in den Defekt fuhrt. Daraufhin wird ein zellfreies Tragermaterial
in den Defekt appliziert, so dass die im Blut enthaltenen Stammzellen auf dem Zelltrager ad-
harieren und in Knorpelzellen differenzieren konnen, die die Lasion anschlieend durch die
Synthese von extrazellularer Matrix schlieBen. Diese Methode hat gegeniiber der ACT oder
MACT mehrere Vorteile: Das Verfahren ist patientenschonender sowie zeit- und kosteneffizi-
enter, da nur ein einziger operativer Eingriff vonndéten ist und keine Laborkosten fir die Zell-
kultivierung anfallen. Da die zellfreien Trégermaterialien auBerdem vorhaltbar sind, kdnnen
Knorpeldefekte sofort behandelt werden und neue Defekte, die durch die Knorpelgewebeent-

nahme entstehen und zu weiteren Schaden flihren kénnen, werden vermieden (Behrens 2005).

Sowohl das MACT- als auch das AMIC-Verfahren bieten demnach verschiedene Vorteile
gegenuber der Zelltrager-freien, autologen Chondrozyten-Transplantation und zeigen vielver-
sprechende Ergebnisse. Da beide Verfahren von Tragermaterialien abhangig sind, ist vor al-
lem die Entwicklung von resorbierbaren und kosteneffizienten Zelltragern, welche die Anfor-

derungen an ein solches Material optimal erfiillen, von groRter Relevanz.

1.4.1 Tréagermaterialien

Die Anforderungen an ein Tragermaterial im Tissue Engineering von Knorpel sind sehr viel-
faltig und komplex. Zundchst sollten weder die verwendeten Komponenten noch deren De-
gradationsprodukte zytotoxische Effekte hervorrufen, um eine entzindliche Reaktion auf das
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Material in vivo zu vermeiden (Chung und Burdick 2008, Freed et al. 1994b). Die Oberflache
des Materials sollte weiterhin die Zelladhdsion, -vitalitdt sowie -proliferation unterstiitzen,
wahrend die dreidimensionale Struktur der Differenzierung der Zellen und der Orientierung
des sich entwickelnden Gewebes dient (Chung und Burdick 2008, Bonassar und Vacanti
1998, El-Ayoubi et al. 2011, Freed et al. 1994b, Hutmacher et al. 2001).

Die Porositéat sollte mindestens 90 % betragen, um eine hohe Materialoberflache fir die Zell-
adhasion und Zell-Material-Interaktion, ausreichend Platz fur die Bildung der extrazellularen
Matrix sowie minimale Diffusionseinschrankungen fur Néhrstoffe sowie Stoffwechselproduk-
te zu gewdhrleisten (Chung und Burdick 2008, Freed et al. 1994b, Hollister 2002). Diesbe-
zuglich muss allerdings ein Kompromiss zwischen Porositat und mechanischer Stabilitat des
Scaffolds gefunden werden. Letztere sollte an das jeweilige Gewebe angepasst werden, um
die mechanische Integritat des Defektbereichs wiederherzustellen (Chung und Burdick 2008,
Bonassar und Vacanti 1998, EI-Ayoubi et al. 2011, Hollister 2002, Hutmacher et al. 2001).
Zudem ist es vorteilhaft, ein degradierbares Material zu verwenden, so dass permanente Ent-
zindungsreaktionen vermieden werden und am Ende ausschlielRlich das regenerierte Gewebe
vorhanden ist (Bonassar und Vacanti 1998, Freed et al. 1994b). Dabei sollte die Degradati-
onsrate des Materials an die Geweberegeneration angepasst werden (Chung und Burdick
2008, Bonassar und Vacanti 1998, Freed et al. 1994b, Hutmacher et al. 2001). Nicht zuletzt
sind eine reproduzierbare Herstellung der 3D-Strukturen, die sich idealerweise an die Defekt-
grolRe anpassen kdnnen, sowie eine geeignete Sterilisationsmethode unverzichtbar (Freed et
al. 1994 b, Hutmacher et al. 2001).

Die Biomaterialien kdnnen dabei in Form von Hydrogelen, Schwammen oder Vliesen als
Zelltréger fir die Knorpelregeneration dienen. Viele natirliche und synthetische Polymere
wurden bereits als Gerlstmaterial untersucht. Aus natiirlichen Polymeren wie Alginat, Agaro-
se, Fibrin, Hyaluronsdure, Kollagen, Gelatine, Chitosan, Chondroitin-Sulfat und Zellulose
konnen bioaktive Scaffolds hergestellt werden, die mit den Zellen interagieren kénnen und
somit eine natiirlichere Oberflache, verglichen mit synthetischen Polymeren, anbieten (Chung
und Burdick 2008, Sachlos und Czernuszka 2003). Im Gegenzug konnen diese Polymere Im-
munreaktionen auslésen und Krankheitserreger Ubertragen (Arem 1985, Schmidt 2000,
Chung und Burdick 2008), zudem verlieren sie aufgrund ihrer enzymatischen
Degradierbarkeit schnell an Stabilitdt (Chung und Burdick 2008, Lee 2001).

Synthetische Polymere sind dagegen beztiglich ihrer mechanischen Stabilitdt und Degradation

durch Modifizierung der chemischen und physikalischen Eigenschaften variabel und kontrol-
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lierbar. Beim Tissue Engineering von Knorpel kamen bisher vor allem die degradierbaren
Poly(a-Hydroxy-Ester) wie Polylactide (PLA), Polyglycolide (PGA) sowie deren Copolymere
Polylactid-co-Glycolid (PLGA) zum Einsatz, aber auch Polyethylenglykol (PEG) und Polyu-
rethane (Chung und Burdick 2008). Aufgrund ihrer kiinstlichen Oberflachenchemie kénnen
diese Polymere allerdings keine direkten Zell-Interaktionen eingehen, was einen Einfluss auf
die Zelladhé&sion und Signalubertragung haben kann (Chung und Burdick 2008, Sachlos und
Czernuszka 2003). Zudem l6sen sie zwar bei direktem Kontakt keine Immunreaktion aus, ihre
Biokompatibilitdt kann jedoch durch sehr saure oder toxische Abbauprodukte herabgesetzt
werden (Chung und Burdick 2008, Lavik und Langer 2004, Sachlos und Czernuszka 2003,
Seal 2001).

Die unterschiedlichen Biomaterialien und Formen von Zelltrdgern zeigen demnach verschie-
dene Vor- und Nachteile. Ein optimaler Scaffold, der die Eigenschaften und Struktur von na-
tivem Knorpel nachahmt, konnte bisher jedoch nicht entwickelt werden (Chung und Burdick
2008, Hunziker 1999, Hunziker 2002a, Schneider 2003).
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1.5 Zielstellung

Trotz der bereits lange bekannten geringen regenerativen Féhigkeiten von hyalinem Gelenk-
knorpel existiert bis heute keine optimale Losung dieser Problematik. Weder die bestehenden
operativen Techniken noch die autologe Chondrozyten-Transplantation als erstes zugelasse-
nes Verfahren des Tissue Engineerings konnten konstant positive Ergebnisse erbringen und
dabei zusatzlich eine geringe Patientenbelastung, optimale Kosteneffizienz und breite An-
wendungsmoglichkeit anbieten. Weltweit wird daher nach einer Methode gesucht, welche die
Behandlungsergebnisse von Knorpeldefekten verbessert. Erste vielversprechende Ansatze
zeigen die aus der ACT weiterentwickelten matrix-assoziierten Verfahren MACT und AMIC.
Die vermeintlich wichtigste Komponente fur die Entstehung eines bioartifiziellen, funktionel-
len Zell-Scaffold-Konstrukts ist dabei das zugrunde liegende Tragermaterial. Obwohl bereits
viele Forschergruppen nach einem optimalen Zelltréager suchen, konnte bisher kein Material

gefunden werden, welches alle Anforderung erfullt.

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit sollte ein Tragermaterial entwickelt und untersucht wer-
den, das die strukturellen Eigenschaften des nativen Knorpelgewebes nachahmt und somit den
Chondrozyten ein optimales Gerist fur den Aufbau von hyalinartigem Gewebe bietet. Zusétz-
lich sollte dabei eine kosteneffiziente Produktion des Materials im Vordergrund stehen. Im
nachfolgenden Schema sind Uberlegungen zur Konstruktion des Tragermaterials dargestellt
(Abbildung 7):

Herstellungsverfahren Komponenten

* parallele Porenausrichtung degradierbar
* hohe Porositat biokompatibel
» Wasser als Losungsmittel kostenguinstig

> Gerichtetes Einfrieren Vermittlung der Zelladhésion

& Gefriertrocknung » Gelatine

Scaffold

* \erbesserung der Stabilitat * degradierbar
* gleichzeitige Sterilisation * biokompatibel
* nicht toxisch * gute Stabilitat

» Hitzevernetzung » PLGA

Abbildung 7: Schematische Abbildung zu den Uberlegungen beziiglich der Kon-
struktion des Tragermaterials.
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Als biokompatible und degradierbare Hauptkomponente wurde Gelatine gewahlt, da sie die
Zelladhé&sion an das Material vermittelt und eine kostengunstige Alternative zu Kollagen dar-
stellt. Aufgrund ihrer geringen chemischen und mechanischen Stabilitat sollte zusétzlich
PLGA in die Konstrukte involviert werden. Da dieses jedoch stark sauer degradiert, sollte der
Anteil des synthetischen Polymers relativ gering gehalten werden.

Um eine parallele Porenausrichtung zu erhalten, die die Struktur des nativen Knorpels nach-
ahmt, wurde das gerichtete Einfrieren mit Gefriertrocknung als Herstellungsverfahren ge-
wahlt. Vorteilhaft ist dabei die Verwendung von Wasser als Losungsmittel, welches sich nicht
auf die Biokompatibilitat des Materials auswirkt und durch die Gefriertrocknung vollstandig
entfernt werden kann. Fur eine langerfristige Stabilisierung sollte anschlielend eine Vernet-
zung der Gelatine durch die Applikation von trockener Hitze erfolgen, wodurch eine gleich-
zeitige Sterilisation der Konstrukte ermdglicht werden sollte. Auf diese Weise wurden keine

chemischen Vernetzungsagenzien benétigt, die die Biokompatibilitat beeinflussen kénnen.

Die Arbeit wurde dementsprechend in folgende Schwerpunkte aufgeteilt:

1. Ermittlung der optimalen Rezeptur zur Integration des PLGA in das gelatinebasierte Tréa-
germaterial sowie Anpassung der Herstellungsparameter zur Optimierung der GerUststruktur.

2. Physikochemische Charakterisierung der resultierenden Gelatine-PLGA-Scaffolds mit

Schwerpunkt auf den strukturellen und biochemischen Eigenschaften des Zelltrégers.

3. Analyse der Biokompatibilitat der Zelltrdger anhand von in vitro Zytotoxizitatsversuchen

und einer in vivo Studie zur Gewebevertraglichkeit.

4. Untersuchungen zur Eignung der Gelatine-PLGA-Scaffolds als Zelltrédger fir Chondrozy-
ten anhand von in vitro Versuchen bezuglich der Besiedelbarkeit und der Zellreaktion auf das

Material.
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2 Material und Methoden

2.1 Material

2.1.1 Chemikalien

Alzianblau 8 GS

DAPI

DMEM-Medium

DMEM-Medium ohne Phenolrot
DMSO, Dimethylsulfoxid

EB, Ethidiumbromid

Esel-Serum

Essigsaure

Ethanol

Ethylacetat

Eukitt

FDA, Fluoresceindiacetat

FKS, Fotales Kéalberserum
Fluoromount G

Gelatine, Bovine Bone (Ph. Eur.), Typ B
Glutaraldehyd

Kernechtrot

L-Ascorbinséure

Lichtgrin

MTT, (3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyl-
tetrazoliumbromide)

NaCl, Natriumchlorid

Orange G

Paraformaldehyd

PBS, Phosphatpuffer
Penicillin/Streptomycin (10.000 U)
Phosphormolybdansaure

PLGA RESOMER® RG 502 H
PLGA RESOMER® RG 503 H
Ponceau de Xylidine

Ringerldsung

RPMI-Medium

Séaurefuchsin

Silikon Kéraform Al18 (A+B)
Tris/HCI

Trypanblau

Trypsin/EDTA (0,05%/0,02%)
Weigert’s Eisenhdmatoxylin A und B

Roth, Karlsruhe

Roche, Basel, Schweiz
Biochrom AG, Berlin
Biochrom AG, Berlin

Roth, Karlsruhe
Sigma-Aldrich, St Louis, USA
Millipore, Billerica, USA
Roth, Karlsruhe

VWR, Darmstadt

Roth, Karlsruhe

Riedel de Haén, Seelze
Sigma-Aldrich, St Louis, USA
Biochrom AG, Berlin
Southern Biotech, Alabama, USA
Gelita, Ebersbach
Sigma-Aldrich, St Louis, USA
Merck, Darmstadt
Sigma-Aldrich, St Louis, USA
Merck, Darmstadt

Roth, Karlsruhe

Baker, Deventer, Niederlande

Waldeck, Munster

Roth, Karlsruhe

Biochrom AG, Berlin

Biochrom AG, Berlin

Roth, Karlsruhe

Boehringer-Ingelheim, Ingelheim am Rhein
Boehringer-Ingelheim, Ingelheim am Rhein
Roth, Karlsruhe

DeltaSelect, Pfullingen

Biochrom AG, Berlin

Merck, Darmstadt

Alpina GmbH, Geretsried

Roth, Karlsruhe

Biochrom AG, Berlin

Biochrom AG, Berlin

Roth, Karlsruhe
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2.1.2 Verbrauchsmaterial

24- und 48-Wellplatten
96-Wellplatten

Braunol

Deckglaser
EDTA-Blutréhrchen KE/1.3
Ethisorb®-Tamponaden
Heilluftsterilisationsbeutel, Polyamidbasis
Kanilen

Leitsilber

Objekttrager, Super Frost Plus
Parafilm

Pflaster Cosmopor E
Prolene-Nahtmaterial
Reaktionsgefalie 1,5 ml; 2,0 ml
Reaktionsgefalie 15 ml; 50 ml
REM-Probenteller

Skalpelle

Spritzen

Spritzenfilter
Thermanox-Pl&ttchen
TissueTek

Zellkulturflaschen

2.1.3 Enzyme

Kollagenase, Typ 1 von Clostridium histolyticum
Kollagenase, CSL Typ I

2.1.4 Antikorper

Primar-Antikdrper (rabbit anti Collagen Typ 1)

Sekundar-Antikoérper (donkey anti rabbit Alexa

488)

Greiner bio-one, Solingen

Nunc, Langenselbold

Braun, Melsungen

R. Langenbrick, Emmendingen
Sarstedt, Nirmbrecht

Ethicon, Norderstedt

VWR, Darmstadt

Becton Dickinson, Franklin Lakes, USA
Plano, Wetzlar

R. Langenbrick, Emmendingen
Pechiney Plastic Packaging, Chicago, USA
Hartmann, Heidenheim

Ethicon, Norderstedt

VWR, Darmstadt

VWR, Darmstadt

Plano, Wetzlar

Braun, Melsungen

Becton Dickinson, Franklin Lakes, USA
Roth, Karlsruhe

Nunc, Langenselbold

Sakura Finetek, Zoeterwonde, Niederlande
Greiner bio-one, Solingen

Sigma-Aldrich, St. Louis, USA
Biochrom AG, Berlin

Acris-Antibodies, Herford
Invitrogen, Darmstadt

2.1.5 Technische Gerate und andere Apparaturen

Analyse-Waagen

Archimedes Aufbau

Brutschrank

Cleanbench

Digital-Mikrometer, p-mate
Feinwaage KC BA 100
Frequenzgenerator

Cryo 1 °C Freezing Container
Gefriertrockner, Modylo
Infrarot-Spektrometer, Equinox 55

Sartorius, Gottingen

Sartorius, Gottingen

Binder, Tuttlingen

Thermo Fisher Scientific, Walldorf
Sony, Tokio, Japan

Sartorius, Gottingen

Hewlett Packard, Wilmington, USA
Nalgene, Roskilde, Dédnemark
Edwards, Crawley, Grof3britannien
Bruker, Ettlingen
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Material und Methoden

22

Kryostat HM560

Kuhl-Wasserbad, Haake K20
Mikroplatten-Reader MRX

Netzteil

Millipore, Simpak 2

Mikroskope:

- Durchlicht-Mikroskop, DMRM

- Fluoreszenz-Mikroskop, DM 4000M

- Mikroskop-Kamera, DFC 320
PartikelgroRenmessgerat Helos H1505
Peltier-Element

Peltier-Controller TC2812-LAB-12

REM XL 20

Schiittler Intelli-Mixer

Sputter-Coater

Stromversorgung f. Peltier-Controller, Konstanter
Trockenschrank

Ultraschallwasserbad, Sonorex Super RK 100 SH
Zentrifuge Jouan C412

2.1.6 Software

GraphPad Prism 5.01

ImagelJ

Origin 8

Software zur Steuerung des Peltier-Controllers

Thermo Fisher Scientific, Walldorf
Thermo Fisher Scientific, Walldorf
Dynex Technologies, Denkendorf
Voltcraft, Hirschau

Millipore, Billerica, USA

Leica, Wetzlar

Leica, Wetzlar

Leica, Wetzlar

Sympatec, Clausthal-Zellerfeld
Quick Cool, Wuppertal

Cooltronic GmbH, Rossrti, Schweiz
Philips, Amsterdam, Niederlande
NeoLab, Heidelberg

Oerlikon Balzers, Balzers, Liechtenstein
Gossen Metrawatt, Nirnberg
Heraeus Instruments, Hanau
Bandelin, Berlin

Thermo Fisher Scientific, Walldorf

GraphPad Software, USA

U. S. National Institutes of Health, USA
Microcal Software, Northampton, USA
Cooltronic GmbH, Rossriiti, Schweiz
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2.2  Materialwissenschaftliche Methoden

2.2.1 Herstellung der Gelatine-PLGA-Scaffolds

Grundlage fir die Produktion der Komposit-Scaffolds war die Herstellung einer Gelatinel6-
sung mit homogen verteiltem Polylactid-co-Glycolid (PLGA). Hierfur wurden verschiedene
Verfahren genutzt: Bei der Herstellung mit Zusatz von Ldsemitteln wurde das hydrophobe
PLGA durch Ethylacetat gel6st und als Ol-Phase mit der wissrigen Gelatinelésung emulgiert.
Beim Verfahren ohne Lésemittelzusatz wurde das PLGA-Pulver durch Mdrsern mit der Gela-
tinelésung vermischt, so dass feine PLGA-Partikel in der Losung vorlagen. Die so gewonne-
nen Gelatine-PLGA-L6sungen wurden anschliefend an eine Elektrolyse-Spannung ange-
schlossen, gerichtet eingefroren und gefriergetrocknet. Dieses bereits patentierte Herstel-
lungsverfahren (Zehbe und Schubert 2004) sollte dabei an die neuen Rezepturen angepasst

und optimiert werden.

2.2.1.1 Herstellung der Rezepturen mit Losemittel

Als erstes wurden die Gelatine und das PLGA-Pulver abgewogen, in ein steriles und I6sungs-
mittelresistentes Polypropylen-Reaktionsgefal tberfuhrt und durch Schitteln miteinander
vermischt. Nach Zugabe von Wasser wurde das Reaktionsgefal? wurde fiir 10 min bei RT ge-
schuttelt (99 rpm), um das Aufquellen der Gelatine zu optimieren. AnschlieBend wurden Es-
sigsaure und/oder Ethylacetat zugefligt und durch vorsichtiges Schwenken vermischt. Das
Reaktionsgefal wurde fir 15 bis 20 min bei 60 °C im Wasserbad inkubiert, bis Gelatine und
PLGA aufgelost waren. Eventuell an der Wandung des GefélRes haftendes PLGA wurde durch
Ultraschallbehandlung und kréftiges Schitteln entfernt. Die fertige Lésung wurde fur maxi-
mal 7 Tage bei -20 °C aufbewahrt.

Rezeptur 1. 5 % (w/v) Gelatine; 0,1 % (w/v) PLGA RESOMER® RG
502 H; 5 % (v/v) Ethylacetat in Aqua dest.

Rezeptur 2: 5 % (w/v) Gelatine; 0,1 % (w/v) PLGA RESOMER® RG
502 H; 5 % (v/v) Essigsaure; 5 % (v/v) Ethylacetat in Ag-
ua dest.

2.2.1.2 Herstellung der Rezeptur ohne Losemittel

Die Herstellung der 5 %igen Gelatinelosung erfolgte nach Herstellerangaben. Nach dem Ver-
fltissigen der Gelatine bei 60 °C im Wasserbad wurde die Losung auf unter 50 °C abgekahlt.
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Das abgewogene PLGA wurde in einen kleinen Mdrser uberfuhrt und mit 3 ml abgekuhlter
Gelatinel6sung bedeckt. AnschlieBend wurde das Pulver sehr fein mit der Losung vermérsert,
bis diese durch eine 1 ml Pipettenspitze (Spitzendurchmesser: 750 pm) in ein neues Reakti-
onsgefal pipettiert werden konnte. Im Mdrser verbliebene PLGA-Reste wurden mit frischer
Gelatinelosung aufgenommen, nochmals gemdorsert und mit der Gelatine-PLGA-LGsung zu-
sammengefihrt. Dieser Vorgang wurde mehrere Male wiederholt, bis keine PLGA-Reste im
Maorser zuruickblieben. Das Reaktionsgefal? mit der Gelatine-PLGA-L6sung wurde anschlie-
Rend in kurzen Intervallen in ein Ultraschallbad getaucht und kréftig geschittelt, um akkumu-
lierte PLGA-Partikel voneinander zu trennen. Die fertige Lésung wurde fur maximal 7 Tage
bei -20 °C aufbewahrt.

Rezeptur 3: 5 % (w/v) Gelatine; 1 % (w/v) PLGA RESOMER® RG
503 H in Aqua dest.

2.2.1.3 Einfrieraufbau

Das Einfrieren der Gelatine-PLGA-L6sung erfolgte in einem speziell angefertigten Aufbau,
der konstante Einfrierbedingungen ermdglichte (Abbildung 8). Da die Porengrofie der Scaf-
folds maRgeblich durch die Einfriergeschwindigkeit beeinflusst wurde, war es besonders
wichtig, diese bestmdglich regeln zu kdnnen. Realisiert wurde dies mit Hilfe eines software-
gesteuerten Temperaturreglers (Peltier-Controller), der mit einem Peltier-Element verbunden
wurde. Peltier-Elemente sind elektrothermische Wandler und dadurch in der Lage, bei Strom-
durchfluss eine Temperaturdifferenz zu erzeugen. Um eine maglichst niedrige Temperatur flr
das Einfrieren der Scaffolds zu erreichen, wurde das verwendete Peltier-Element mit der
warmenden Seite nach unten auf einen Kihlkorper montiert. Auf die kiihlende Oberseite
konnte die geflllte Scaffold-Form gestellt und eingefroren werden. Diese ebenfalls speziell
angefertigte Scaffold-Form (Abbildung 8) bestand aus einem flexiblen Oberteil aus Silikon,
welches passgenau Uber die untere Edelstahl-Platte der Form gestilpt werden konnte. Auf
letztere wurde zusétzlich eine diinne Platin-Platte montiert, die zusammen mit einem Platinzy-
linder am Oberteil der Form Elektroden fir die Applikation einer Elektrolyse-Spannung dar-
stellte. Um das Einfrieren der Scaffolds genauer kontrollieren zu kénnen, war zudem ein

Temperatursensor an der Form angebracht.
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Abbildung 8: Schematischer Querschnitt durch den Einfrieraufbau (links) und die Scaffold-
Form (rechts). 1) Platinzylinder (Anode); 2) Hohlraum fiir Scaffold-Ldsung; 3) Silikon-Oberteil der
Scaffold-Form; 4) Platinplatte (Kathode); 5) Edelstahlplatte der Scaffold-Form; 6) Peltier-Element; 7)
Kihlkorper; 8) Anschluss fir Kathode; 9) Temperatursensor.

2.2.1.4 Einfrierverfahren und Gefriertrocknung der Rezepturen mit Losemittel

Fur das Einfrieren der Rezepturen mit Losemittel wurde die Elektrolyse-Spannung auf 20 V
eingestellt. Nachdem die Gelatine-PLGA-LGsung im Wasserbad bei 40 °C verfliissigt worden
ist, konnte sie in die Vertiefungen der zusammengesetzten Form pipettiert werden, so dass die
Losung Kontakt zur Anode hatte. Die komplette Scaffold-Form wurde auf das trockene, vor-
gekunhlte Peltier-Element gestellt und anschlieBend auf -6 °C abgekuhlt. Gegebenenfalls wur-
de durch leichtes Driicken oder Klopfen der Form die Eiskristallbildung induziert. Anschlie-
Rend wurde die Losung mit 0,2 — 0,3 °C/min eingefroren. Nach etwa 40 min waren die Scaf-
folds komplett gefroren, konnten in losemittelbestdndige Teflonplatten Gberfiihrt und bei
-80 °C bis zur Trocknung zwischengelagert werden.

Die Gefriertrocknung erfolgte mindestens 6 Tage in der Kihlfalle bei ca. -50 °C. Bei Errei-
chen von etwa 8 x 10 bis 1 x 10" mbar waren die Proben durchgetrocknet und konnten fiir
weitere 4 h auf der oberen Ebene des Gefriertrockners bei RT nachgetrocknet werden. An-
schlieBend wurden die zylinderférmigen Proben mit einem desinfizierten Keramikmesser in
Scheiben geschnitten und bis zur Sterilisation in einem dicht schlieBenden GefaR bei -80 °C

aufbewahrt.

2.2.1.5 Einfrierverfahren und Gefriertrocknung der Rezeptur ohne Losemittel

Die Gelatine-PLGA-L6sung wurde im Wasserbad auf maximal 40 °C erwarmt und gegebe-
nenfalls nochmals mit Ultraschall behandelt, um die PLGA-Partikel voneinander zu trennen.

AnschlieBend wurde die Losung durch 5-10 min langsames Schutteln (25 rpm) abgekihlt, um
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eine gleichmalige Verteilung der PLGA-Partikel in der Gelatinelésung zu erzeugen. Die
Elektrolyse-Spannung wurde auf 29,5 V eingestellt. Anschlielend erfolgte das Einfullen der
dickflussigen Losung in die zusammengesetzte Form, so dass der Kontakt zur Anode herge-
stellt wurde. Daraufhin wurde die Scaffold-Form auf das trockene, vorgekihlte Peltier-
Element gesetzt und auf -5,0 °C abgekihlt. Die Induzierung der Eiskristallbildung wurde
durch leichtes Klopfen der Form unterstiitzt. Um ein zu schnelles Fortschreiten der Eisfront
zu verhindern, wurde die Temperatur am Regler auf -2,5 °C erhéht. AnschlieRend erfolgte das
langsame Abkiihlen des Peltier-Elements um 0,1 °C/min auf -10 °C. Nach 50 bis 60 min wa-
ren die Scaffolds komplett eingefroren, konnten aus der Form entfernt und in den
Teflonplatten bei -80 °C bis zur Trocknung zwischengelagert werden.

Aufgrund der fehlenden Lésemittel konnte die Trocknung der Scaffolds auf der oberen Ebene
des Gefriertrockners bei RT erfolgen. Nach maximal 3 Tagen und bei einem Unterduck von
8 x 10 bis 1 x 10™ mbar waren die Proben komplett trocken. AnschlieRend erfolgte das
Schneiden der zylinderformigen Proben mit Hilfe eines desinfizierten Keramikmessers und
einer speziell angefertigten Edelstahl-Schneideform, je nach Anforderung in 2 oder 3 mm
dicke Scheiben. Bis zum Sterilisations-Prozess wurden die Scaffolds in einem dicht schlie-

Rendem Reaktionsgefal bei -80 °C gelagert.

2.2.1.6 Dehydrothermale Vernetzung

Nach der Gefriertrocknung und dem Schneiden der Scaffolds erfolgte die Vernetzung der
Gelatine bei gleichzeitiger Sterilisation der Proben. Dazu wurden die Scaffolds zuerst in Steri-
lisationsbeutel fur trockene Hitze gelegt. Die offenen Beutel wurden fir 1 h bei 100 °C in den
Trockenofen gestellt, um eventuell enthaltene Restfeuchtigkeit aus den Scaffolds zu entfer-
nen. Anschlielend wurde der Trockenofen auf eine Temperatur von 140 °C geheizt, bei wel-
cher die offenen Beutel eine weitere Stunde verblieben. Danach wurden die Scaffolds einge-
schweil3t und fiir weitere 23 h bei 140 °C vernetzt und sterilisiert. Eine l&ngere Aufbewahrung

der sterilisierten Scaffolds erfolgte bei -20 °C.
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2.2.2 Charakterisierung der Scaffolds

2.2.2.1 Rasterelektronenmikroskopie

Fur morphologische Analysen von den gefertigten Scaffolds wurden diese zwischen 240 und
300 sec mit Gold besputtert und anschlieBend in einem Rasterelektronenmikroskop unter-
sucht. Anhand der Aufnahmen wurden vor allem die PorengréRe und -verteilung in den Scaf-

folds analysiert.

2.2.2.2 Fourier-Transform-Infrarotspektroskopie (FTIR-Spektroskopie)

Mit Hilfe der Infrarot-Spektroskopie kénnen Molekdle identifiziert und quantifiziert, Mole-
kilveranderungen festgestellt und chemische Zusammensetzungen verschiedener Stoffe ana-
lysiert werden. Um Losemittelreste in den Scaffolds und mogliche Molekilverdnderungen
durch den Vernetzungssprozess zu detektieren, wurden FTIR-Spektroskopie-Messungen im
ATR-Modus (attenuated total reflectance) von 4000 bis 500 cm™ mit einer Auflésung von
1 cm™ durchgefiihrt. Die Auswertung der Spektren wurde mit der Software Origin durchge-
flhrt. Dazu erfolgte als erstes eine manuell angepasste Basislinienkorrektur mit 5 bis 8 Stutz-
punkten und anschlieBender Normierung der Spektren auf den hoéchsten Peak des gesamten
Spektrums bzw. der Amid-I-Bande. Der Grad der Denaturierung und Vernetzung der Proben
wurde durch Berechnung des 1235/1450 cm™ bzw. des 1553/1450 cm™ Verhaltnisses be-
stimmt (Haugh et al. 2009). Die CO,-Bande im Bereich zwischen 2400 und 2275 Wellenzah-
len wurde aufgrund der Anwesenheit von Luft-CO, bei allen Messungen detektiert und als

Mess-Artefakt aus der Auswertung ausgeschlossen.

2.2.2.3 Analyse der Partikelgrof3enverteilung

Die Analyse der PLGA-Partikelgroienverteilung in den Gelatine-PLGA-L6sungen erfolgte
mit Hilfe eines PartikelgroRenmessgerats in einem Bereich von 0,9 bis 175 um. Nach Zugabe
der jeweiligen Gelatine-PLGA-L6sung zum Transportmittel (destilliertes Wasser) wurde eine
Aggregatbildung der Partikel durch eine anfangliche Applikation von 10 sec Ultraschall und

nachfolgender kontinuierlicher Umwélzung vermieden.

2.2.2.4 Bestimmung der Porengrolie und des Porengradienten

Die PorengroRe und -form der Scaffolds aus den Rezepturen 1 bis 3 wurde anhand von REM-

Aufnahmen (siehe Kapitel 2.2.2.1) mit anschlieender Bildanalyse (siehe Kapitel 2.2.3.1)
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ermittelt. Fur eine detailliertere Bestimmung sowie der Untersuchung eines potentiellen Po-
rengradienten wurden Serien-Gefrierschnitte eines Gelatine-PLGA-Scaffolds hergestellt (sie-
he Kapitel 2.3.4.1) und ungefarbt mikroskopiert. Anhand der Aufnahmen wurde ebenfalls
mittels Bildanalyse die Porengréfe in jedem Schnitt ermittelt, um aus den gewonnenen Daten
einen mittleren Porendurchmesser fir alle Schnitte zu bilden. AuBerdem erfolgte ein Ver-
gleich der mittleren Porendurchmesser jeder einzelnen Schnittebene untereinander, um einen

mdglichen Porengradienten innerhalb des Scaffolds zu detektieren.

2.2.2.5 Analyse der Porositat mittels Archimedes-Verfahren

Die Porositét eines Materials wird durch den Anteil an offenen und geschlossenen Poren am
Gesamtvolumen des Probekdrpers, sowie durch die PorengréRRe und -form charakterisiert. Die
Untersuchung der offenen und geschlossenen Porositdt des Gelatine-PLGA-Scaffold erfolgte
mit Hilfe des Archimedischen Prinzips. Hierflir wurde die Masse von insgesamt 12 Scaffolds
trocken (my), in einer Prufflissigkeit mit bekannter Dichte (m;) sowie getrankt mit dieser
Flussigkeit (m3) ermittelt. Als Prufflissigkeit diente Dimethylsulfoxid (DMSQO), da dieses im
Gegensatz zu wassrigen Losungen die Scaffolds nicht aufquellen lies. Die Proben wurden vor
der Messung von m, und ms mehrere Tage in DMSO inkubiert, um eingeschlossene Luftblas-
chen aus den Poren zu entfernen. Anhand der ermittelten Werte konnte tiber Formel (A) die
Rohdichte der Scaffolds und tber Formel (B) der prozentuale Anteil der offenen Poren be-
stimmt werden. Die geschlossene Porositat wurde aus dem Verhaltnis der Dichte des pordsen
Scaffolds und der Reindichte des Scaffold-Materials berechnet (C). Letztere konnte anhand
von kompakten Prifkorpern, bestehend aus dem zusammengepressten Scaffold-Material,
ebenfalls tber das Archimedes-Verfahren und Formel (A) bestimmt werden. Die Gesamtpo-
rositat der Prufkorper ergab sich anschlieRend aus der Summe der offenen und der geschlos-

senen Porositét.

_ M1 XpPpMSo
(A) Pscaffold = Tmam,
m; — Masse trocken

o ms —m; m, — Masse Aufrieb in DMSO

(B) Porositat,sr., = — X 100 m3 — Masse getrankt in DMSO
2

Pseattold — Rohdichte Scaffold
pomso — Dichte DMSO = 1,04 g/cm®
Prein — Reindichte Scaffold-Material

(C) POrositit yoschiossen = Prein — Pscaffold o 14

PRein
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2.2.2.6 Untersuchung des Degradationsverhaltens in vitro

Das in vitro Degradationsverhalten der Gelatine-PLGA-Scaffolds wurde anhand von vier ver-
schiedenen Abbauldsungen untersucht. Die Analyse der Degradation in konstant gepuffertem
Milieu bei physiologischem pH-Wert erfolgte unter Verwendung von Phosphatpuffer als
Priflosung. Der hydrolytische Abbau der Scaffolds wurde in Ringerlésung untersucht, einer
ungepufferten, wassrigen Losung mit annéhernd physiologischer Mineralkonzentration. Um
eine beschleunigte, enzymatische Degradation zu simulieren, wurde die Abbaupriifung in
Phosphatpuffer mit Zusatz von 1 pg/ml sowie 373 ng/ml Kollagenase Typ 1 durchgefihrt.
373 ng/ml entspricht dabei der Kollagenase-Konzentration der Synovialfliissigkeit von Pati-
enten mit Osteoarthritis (Holland et al. 2005).

Fur eine bessere Handhabung der Proben wahrend des Versuchs erfolgte der Abbau in spezi-
ell angefertigten Inserts aus Polypropylen mit einem passenden Zellulose-Filter im Boden.
Die Inserts wurden anfangs mit Hilfe einer Feinwaage gewogen, nachfolgend autoklaviert und
in eine sterile 48-Wellplatte einsortiert. Insgesamt 72 Scaffolds wurden nach 22 h des Sterili-
sationsprozesses ebenfalls gewogen und fur weitere 2 h bei 140 °C inkubiert, um einer moégli-
chen Kontamination durch den Wage-Prozess vorzubeugen. Anschlieend wurden die Scaf-
folds in die Inserts sortiert und mit 1 ml der jeweiligen Abbaulésung tberschichtet. Die Inku-
bation der Wellplatte mit Ringerldsung erfolgte im Trockenschrank bei 37 °C, die der Well-
platten mit gepufferter Abbaulésung im Brutschrank bei 37 °C und 5 % CO,. Nach 3 Tagen
sowie 1, 2, 4, 6 und 8 Wochen wurden jeweils 4 Proben aus jeder Abbauldsung entnommen,
dreimal mit destilliertem Wasser gewaschen und im Insert gefriertrocknet. Daraufhin konnte
die Masse der Scaffold-Reste im Insert bestimmt und der Masseverlust der Scaffolds uber

folgende Formel berechnet werden:

m; — Masse Scaffold + Insert zum
ml - m2 - g -
Masseverlustgeqrrola = 100 — ——— x 100 jeweiligen Zeitpunkt
mgy m, — Masse des Inserts

ms — Ausgangsgewicht Scaffold

Die Abbauldsungen wurden iber den gesamten Versuchszeitraum wdchentlich erneuert, um
den pH-Wert und die Enzymkonzentration konstant zu halten. Die abgenommenen Uberstén-
de wurden dabei vor der pH-Wert-Messung mit den Uberstinden der jeweils vorherigen Zeit-

punkte gepoolt.

Ringerlésung: 8,6 g/l NaCl; 0,3 g/l KCI; 0,33 g/l CaCl in Aqua dest.
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2.2.3 Computergestitzte Analysen

2.2.3.1 Bildanalysen

Alle Bildanalysen von mikroskopischen Aufnahmen erfolgten mit Hilfe der Software ImageJ.
Fur die Quantifizierung und Ermittlung geometrischer Parameter von Objekten, wie z.B.
Scaffold-Poren oder Zellen, wurde die Partikelanalyse-Funktion verwendet. Dazu wurden die
entsprechenden Bilder als erstes in Graustufen umgewandelt, um anschlieend mit Hilfe der
,Threshold‘-Funktion die zu untersuchenden Objekte vom Hintergrund zu trennen. Optional
wurden eng aneinander liegende oder iiberlappende Partikel mit der ,Watershed‘-Funktion
vereinzelt. Uber die ,Analyze Particles‘-Funktion konnten anschlieRend zu kleine, groRe oder
unférmige Bildartefakte aus der Quantifizierung ausgeschlossen werden. Als morphologische
Parameter wurden vor allem der Feret-Durchmesser und die Zirkularitat des jeweiligen Ob-
jekts untersucht. Fir den Feret-Durchmesser wird dabei der grofite Abstand zweier Tangenten
an die Partikel-Kontur nach Betrachtung aller méglichen Messrichtungen (0-180°) berechnet.
Die Zirkularitat gibt das Verhaltnis des tatsachlichen Umfangs des Objekts zum Umfang eines
Kreises mit der gleichen Flache an und wird in Werten von 0 bis 1 (perfekter Kreis) angege-

ben.

2.2.3.2 Statistische Auswertungen

Von allen ermittelten Rohdaten wurden, wenn durchfiihrbar, der Mittelwert sowie Standard-
abweichung berechnet und dargestellt. Flr statistische Auswertungen wurde bei Vergleich
zweier Gruppen der Student’s t-Test angewandt. Der Vergleich mehrerer Gruppen
untereinander erfolgte mit Hilfe von Varianzanalysen (2way-ANOVA) in Verbindung mit

Bonferroni post-Tests (GraphPad Prism).

2.3 Biologische Methoden

2.3.1 Zellkultur und zellbiologische Arbeiten

2.3.1.1 Verwendete Zellkultursysteme

In der vorliegenden Arbeit wurden hinsichtlich der in vitro Analysen zwei unterschiedliche
Zelltypen tierischen Ursprungs verwendet. Die Zytotoxizitatspriifungen erfolgten unter Ver-
wendung der empfohlenen L929-Fibroblasten-Zelllinie, fir die tbrigen Analysen zur Zellpro-

liferation, Zellverteilung und Matrixproduktion von Zellen auf den dreidimensionalen Matri-
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zes wurden ausschlieBlich primare, porcine Gelenkchondrozyten verwendet. Nachfolgend
werden die Eigenschaften und die Kultivierung beider Zelltypen beschrieben.

L929-Fibroblasten-Zelllinie:

Diese Maus-Fibroblasten-Zelllinie ist ein Subklon vom Stamm L und stammt somit aus dem
subkutanen, areolaren und adipotischen Gewebe einer 100 Tage alten ménnlichen C3H/An
Maus. Sie wurde erstmals im Marz 1948 von Sanford etabliert (Sanford 1948). Da sie einfach
zu kultivieren ist und ein sensibles in vitro-Testsystem fiir die Zytotoxizitat darstellt, wird sie
haufig fur die Biovertraglichkeitsprifungen von Materialien, aber z. B. auch als
Transfektions-Host eingesetzt. Die adharenten Zellen wachsen als Monolayer und verdoppeln
sich unter optimalen Kulturbedingungen (37 °C, 5 % CO,) etwa alle 24 Stunden, so dass die
annahernd konfluente Kultur ein- bis zweimal in der Woche subkultiviert werden muss (siehe
Kapitel 2.3.1.3).

Kulturmedium flr L929-Zellen: DMEM; 5 % FCS; 1 % Penicillin/Streptromycin (ent-
spricht 100 U)

Priméare Gelenkchondrozyten (pGCs):

Alle im Rahmen dieser Arbeit verwendeten porcinen pGCs wurden direkt aus dem Gelenk-
knorpel von 6 bis 10 Monate alten Hausschweinen isoliert (siehe Kapitel 2.3.1.2) bzw.
freundlicherweise vom Labor fur experimentelle Unfallchirurgie der Charité Berlin zur Ver-
flgung gestellt. Die adharenten pGCs dedifferenzieren bei langerer Kultur als Monolayer und
verlieren dadurch ihre morphologischen, biochemischen und physiologischen Eigenschaften.
Um diese Dedifferenzierung zu vermeiden, erfolgte die Expansion der Zellen nur bis Passage
2, so dass die pGCs in allen Analysen in Passage 3 auf die Probekdrper gegeben und als drei-
dimensionale Kultur weitergefuihrt werden konnten. Die Inkubation der Zellen erfolgte unter
Standardbedingungen bei 37 °C und 5 % CO,. Die Subkultivierung der semikonfluenten Zel-
len wurde je nach Proliferationsgeschwindigkeit ein bis zweimal pro Woche durchgefihrt.

Kulturmedium fur pGCs: DMEM; 10 % FKS; 50 mg/l L-Ascorbinséure; 1 % Peni-
cillin/Streptromycin (entspricht 100 U)
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2.3.1.2 Isolation primarer Chondrozyten aus artikularem Knorpel

Als Ausgangsmaterial diente artikularer Knorpel aus den Kniekondylen von Hausschweinen
(Alter 6-10 Monate), der freundlicherweise von der Tierexperimentellen Einrichtung der Cha-
rité zur Verfugung gestellt wurde. Fir die Entnahme wurde das Kniegelenk chirurgisch geoff-
net, um anschlieBend den Knorpel unter Aussparung der synovialen und subchondralen Be-
reiche mit einem sterilen Skalpell abzuschaben. Die Knorpelspane wurden unverziglich in ein
Reaktionsgefal mit sterilem PBS Uberfihrt und bis zur Isolation der Chondrozyten innerhalb
von maximal 24 h bei 4 °C gelagert.

Alle folgenden Arbeitsschritte wurden unter der Steril-Bank durchgefiihrt, um eine Kontami-
nation des Knorpelmaterials zu vermeiden. Durch mehrmaliges Waschen der gesammelten
Knorpelstiicke mit vorgewarmten PBS wurden eventuell anhaftende Blut- und Gewebereste
entfernt. Danach erfolgte ein Waschschritt mit 70 %igem Ethanol zur Desinfektion des Aus-
gangsmaterials mit anschlieBendem, erneutem Waschen mit PBS. Die Knorpelspéne wurden
in eine Petrischale mit Isolationsmedium gegeben und mit sterilen Skalpellen in etwa 1 mm?®
grolRe Fragmente zerteilt. Diese wurden in ein Reaktionsgefall Gberfiihrt, mit steril filtrierter
Enzymlosung bedeckt und 18 h bei 37 °C und 3 rpm verdaut. Die resultierende Zellsuspensi-
on wurde bei 400 g und RT fiir 10 min abzentrifugiert. Nach dem Absaugen des Uberstands
wurde das Zellpellet zweimal mit PBS gewaschen und nachfolgend vorsichtig in Kulturmedi-
um resuspendiert, um die Anzahl und Vitalitat der isolierten Zellen mittels Trypanblau-
Methode (siehe Kapitel 2.3.1.4) zu bestimmen. Abschliefend wurden die Chondrozyten in
einer Dichte von 8 x 10% Zellen pro cm? ausgesat und bis zur Verwendung in Passage 3 nach
dem Standardverfahren kultiviert (siehe Kapitel 2.3.1.1).

Isolationsmedium: RPMI 1640; 10% FKS; 1 % Penicillin/Streptromycin (ent-
spricht 100 U)

Enzymldsung: Isolationsmedium mit 0,2 % (ca. 10.000 U) Collagenase
CLS Typ Il

2.3.1.3 Dissoziation und Subkultivierung von Zellen

Die Subkultivierung der L929-Zellen und der pGCs erfolgte etwa ein bis zweimal pro Woche,
wobei das Vorgehen fiir beide Zelltypen identisch war. Das Passagieren der Chondrozyten

wurde bei einer Konfluenz von 70-80 % durchgefiihrt, um einer Aggregatbildung der Zellen
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wahrend des Ablésens vorzubeugen. Die Fibroblasten konnten aufgrund der geringeren Mat-
rixbildung auch bei 90 %iger Konfluenz noch passagiert werden.

Fur die Dissoziation der Zellen wurde als erstes das alte Zellkulturmedium mit Hilfe einer
Absaugvorrichtung abgenommen und verworfen. AnschlieRend erfolgten zwei Waschschritte
mit vorgewarmten PBS, um mdgliche Serum-Reste, die zur Inhibierung des nachfolgenden
Enzyms Trypsin fiihren konnen, zu entfernen. Daraufhin wurden etwa 10-20 pl Trypsin-
EDTA-L6sung pro cm? Zellkulturflasche zugefiigt und durch Schwenken verteilt, so dass der
Boden der Flasche mit Enzymlésung Uberschichtet war. Nach 5 bis 15 min Inkubationszeit
bei 37 °C wurde das Abldsen der Zellen lichtmikroskopisch Gberprift und gegebenenfalls
durch Schwenken der Flasche und leichtes Klopfen unterstitzt. Die Enzymreaktion wurde
anschlieBend durch Zugabe von 5 bis 10 ml Zellkulturmedium abgestoppt. Die entstandene
Zellsuspension wurde in ein steriles ReaktionsgefaR tberfihrt und fir 5 min bei 400 g abzent-
rifugiert. Nachdem der Uberstand verworfen worden war, konnte das Zellpellet in 3 bis 10 ml
frischem Zellkulturmedium resuspendiert und fir die Subkultivierung in einem Verhaltnis
von 1:2 bis 1:8 in neue Zellkulturflaschen verteilt werden. Alternativ konnte nach dem Resus-

pendieren die Zellzahl bestimmt (siehe Kapitel 2.3.1.4) werden.

2.3.1.4 Zellzahlbestimmung mit Trypanblau

Mit Hilfe der Trypanblau-Methode kann sowohl die Zellzahl als auch die Zellvitalitit von
abgelosten Zellen bestimmt werden. Trypanblau dringt selektiv in das Zytoplasma von toten
Zellen ein und farbt dieses blau, wahrend es von vitalen Zellen aufgrund seiner Grof3e nicht
aufgenommen werden kann. Nach dem Ablosen der Zellen (siehe Kapitel 2.3.1.3) wurden 50
ul der Zellsuspension 1:1 mit 0,5%igem Trypanblau gemischt und 2 bis maximal 5 min inku-
biert. AnschlieRend wurde die gefarbte Zellsuspension in eine Neubauer-Zahlkammer pipet-
tiert und die Zellzahlen der vitalen und toten Zellen in 4 bzw. 8 groRen Eckquadraten be-
stimmt. Das Volumen eines Eckquadrats entspricht 0.1 ul, so dass die Zellzahl pro ml tber

folgende Formel berechnet werden konnte:

Zellen x — Mittelwert aller Eckquadrate

ml = X x10.000 x VF VF — Verdiinnungsfaktor (= 2)
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2.3.1.5 Kryokonservierung und Auftauen von Zellen

Fur eine langere Konservierung von Uberzahligen Zellen wurden diese eingefroren. Die Vor-
gehensweise war dabei fiir die L929-Fibroblasten-Zelllinie sowie fur die priméren Gelenk-
Chondrozyten identisch.

Als erstes wurden 1 ml-Kryorohrchen vorbereitet und mit 600 pl Einfriermedium befullt. An-
schliefend wurden die adharenten Zellen trypsiniert (siehe Kapitel 2.3.1.3) und mit DMEM
ohne Zusitze auf 1x10° bis 1x10” Zellen/ml eingestellt. \Von dieser Zellsuspension wurden
400 pl in die Kryoréhrchen gegeben und mit dem Einfriermedium vermischt. Der primare
Einfriervorgang erfolgte mit einer Kiihlrate von etwa 1 °C/min bis -80 °C mit Hilfe einer spe-
ziellen Einfriervorrichtung fir Kryoréhrchen (Cryo 1°C Freezing Container). AnschlieRend
wurden die Réhrchen in Flissigstickstoff-Tanks fir die Langzeitlagerung uberfuhrt.

Das Auftauen der Zellen sollte im Gegensatz zum Einfrieren rasch erfolgen. Dazu wurden die
aufzutauenden Kryoréhrchen im Wasserbad erwérmt, bis sich alle Eiskristalle aufgel6st hat-
ten. Der Inhalt des Kryoréhrchens wurde anschlielend in ein Zentrifugenréhrchen mit vorge-
warmtem Komplettmedium gegeben und bei 400 g fir 5 min zentrifugiert. Nach
Resuspension des Pellets wurden Zellzahl und -vitalitat bestimmt (siehe Kapitel 2.3.1.4), be-
vor die Zellen in angemessener Dichte in neue Kulturgefalle ausgeséat wurden. Die Kontrolle
der Adhérenz der Zellen erfolgte 24 h spater lichtmikroskopisch.

Einfriermedium: DMEM:; 15 % FKS; 10 % DMSO

2.3.1.6 Dreidimensionale Kultur von primaren Gelenkchondrozyten

Fur eine dreidimensionale Kultur von priméren Gelenkchondrozyten wurden die Zellen auf
Gelatine-PLGA-Scaffolds und Ethisorb®-Vliese aufgebracht und als Zell-Matrix-Konstrukte
weiter kultiviert. Um dabei eine moglichst hohe Besiedelungseffizienz und optimale Zellver-
teilung im Material zu erhalten, wurde ein dynamischer Besiedelungsansatz gewahlt. VVor der
Besiedelung wurden Scaffolds und Vliese durch leichten Unterdruck mit Kulturmedium infil-
triert, um Luftblaschen zu entfernen, die eine gleichmaRige Zellverteilung im Material storen
konnten. Parallel dazu erfolgte die Dissoziation der pGCs in Passage 2 (siehe Kapitel 2.3.1.3)
und das Zahlen der Zellen (siehe Kapitel 2.3.1.4). Anschlielfend wurden die infiltrierten Mat-
rices in sterile 2 ml ReaktionsgeféaRe tberfuhrt und mit einem Zellsuspensionsvolumen, das
die gewiinschte Zellzahl enthielt (2 bis 3 Mio Zellen pro Scaffold), Uberschichtet. Die Reakti-

onsgefale wurden mit Kulturmedium auf 2 ml aufgefllt, bevor sie 24 h bei 37 °C und 2 rpm
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rotiert wurden. Wéhrend dieser Inkubationszeit wurden die Zellen durch die Rotationsbewe-
gung standig in Bewegung gehalten, so dass die Scaffolds bzw. die Vliese die pGCs siebartig
aus der Suspension filtern konnten. Am folgenden Tag wurden die Zell-Matrix-Konstrukte in
24-Wellplatten tberfihrt, mit 2 ml Kulturmedium bedeckt und statisch weiter kultiviert. Zu-
dem wurde die Anzahl und Vitalitat der Zellen im Uberstand bestimmt (siehe Kapitel 2.3.1.4),
so dass die Besiedelungseffizienz tber folgende Formel ermittelt werden konnte:

Zellzahls BE — Besiedelungseffizienz in %
BE (%) = 100 — Uberstand Zellzahlgpersiang — gezéhlte Zellzahl
Zellzahlginsqarz Zellzahlgins, — eingesetzte Zellzahl

2.3.2 Biochemische und molekularbiologische Methoden

2.3.2.1 Invitro Zytotoxizitatstest

Die Priifung auf in vitro Zytotoxizitat der Gelatine-PLGA-Scaffolds erfolgte in Anlehnung an
die DIN-Norm 10993-5 (DIN-Norm DIN EN ISO 10993-5, November 1999). Um einen Ex-
trakt der Proben herzustellen, wurden 0,5 g der Scaffolds in 10 ml Zellkulturmedium fiir 24 h
bei 37 °C geschdttelt. AnschlieBend wurden die Scaffold-Reste vorsichtig durch eine 20 ml
Spritze gedriickt, in die ein sterilisiertes Titan-Netz gelegt wurde, und dadurch vom Extrakt
getrennt. Parallel dazu wurden jeweils 10.000 Zellen der Fibroblasten-Zelllinie L929 in eine
96-Well-Platte ausgesat und fur 24 h bei 37 °C und 5 % CO, bis zur Subkonfluenz vorkulti-
viert. Die Morphologie der Zellen wurde vor Beginn der Priifung lichtmikroskopisch Gber-
pruft. AnschlieBend wurde das alte Zellkulturmedium abgenommen und durch den unver-
dunnten Extrakt sowie verschiedene Verdiinnungen des Extrakts in Zellkulturmedium ersetzt.
Als Negativkontrolle diente Zellkulturmedium, als Positivkontrolle Medium mit Zusatz von
20 % DMSO.

Nach einer Einwirkzeit von 24 h wurde der Extrakt entfernt. Durch Waschen der Wells mit
vorgewarmten PBS wurden alle Extrakt-Reste entfernt, bevor mittels MTT-Assay die Stoff-
wechselaktivitat der Zellen ermittelt werden konnte (siehe Kapitel 2.3.2.2). Die pH-Werte der
Extrakte wurden nach 24 h bei 37 °C und 5 % CO; ohne Inkubation mit Zellen gemessen.

2.3.2.2 Bestimmung der Stoffwechselaktivitat mittels MTT-Assay

Der MTT-Assay ist eine von Mosmann (Mosmann 1983) entwickelte einfache Methode, die

der Bestimmung der Stoffwechselaktivitat von Zellen dient und somit fir Untersuchungen der



Material und Methoden 36

Zellproliferation und der Zytotoxizitat angewendet werden kann. Das Prinzip des Tests beruht
dabei auf der Reduktion des gelben MTT-Farbstoffs durch verschiedene zellulare, NAD(P)H-
abhangige Oxidoreduktasen sowie durch mitochondriale Succinat-Dehydrogenasen in vitalen
Zellen (Berridge et al. 2005). Das entstehende blau-violette Formazan korreliert mit der
Stoffwechselaktivitat der vitalen Zellen und kann durch eine photometrische Messung bei
550 nm quantifiziert werden.

Fur die Durchfihrung des Tests wurde das verbrauchte Zellkulturmedium von den Zellen
abgenommen, welche daraufhin mit vorgewdrmten PBS gewaschen wurden. AnschlieRend
wurden 100 pl frisches Zellkulturmedium (ohne Phenolrot als pH-Indikator) mit Zusatz von
10 % MTT-Reagenz zu den Zellen gegeben und fur 3 h bei 37 °C und 5 % CO; inkubiert.
Nachfolgend wurde der Uberstand aus den Wells abgenommen und das gebildete Formazan
durch Zugabe von 50 pl DMSO aufgeldst. Die photometrische Messung der Absorption des
Formazans erfolgte bei 550 nm. AbschlieBend wurde die prozentuale Stoffwechselaktivitat

der Zellen aus jeder Extrakt-Verdinnung im Vergleich zur Negativkontrolle berechnet.

MTT-Reagenz: 5 mg/ml MTT (3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyl-
tetrazoliumbromide) in PBS

2.3.2.3 Vitalfluoreszenzfarbung mit FDA/EB

Die Vitalfluoreszenzfarbung mit FDA/EB kann unter anderem zur Bestimmung der Zellvitali-
tat von eukaryotischen Zellen angewandt werden. Dazu wurde die besiedelte Probe vorsichtig
aus dem Néahrmedium genommen und in eine kleine Petrischale gelegt. Anschlieend wurde
die Farbelésung mit Fluoreszeindiacetat (FDA) und Ethidiumbromid (EB) zu den Zellen ge-
geben und je nach Struktur der Probekdrper 5 bis 10 min abgedunkelt inkubiert. Wahrenddes-
sen setzten die membrangebundenen Esterasen vitaler Zellen das lipidlésliche, nicht fluores-
zierende FDA in das polare, grun fluoreszierende Fluoreszein um, welches in den Zellen ak-
kumulierte. Ethidiumbromid wurde dagegen nur von membrangeschadigten Zellen aufge-
nommen. Dort interkalierte es mit der DNA und RNA der Zellen, wodurch sich seine Fluo-
reszenz-Emission stark erhohte (Netuschil et al. 1989, Rotman und Papermaster 1966).

Die Probe wurde nach der Inkubationszeit im Fluoreszenzmikroskop unter verschiedenen
Anregungsfiltern betrachtet. Die griine Fluoreszenz in den vitalen Zellen konnte durch Wel-
lenldangen von 450-490 nm angeregt und bei 510 nm detektiert werden (Leica-Filter 13). Die
rote Fluoreszenz der toten oder stark geschédigten Zellen wurde bei 515-560 nm angeregt und
bei 580 nm detektiert (Leica-Filter N2.1). Auf diese Weise entstanden zwei verschiedene
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Aufnahmen desselben Bildausschnitts, die entweder tbereinandergelegt oder einzeln analy-
siert werden konnten. Neben der Zellvitalitat konnen mit dieser Methode auch Zellproliferati-

on und Zellverteilung beurteilt werden.

FDA/EB-Gebrauchslésung: 0,5 % FDA-Stammldsung; 0,5 % EB-Stammldsung in
0,9 % NaCl-Ldsung

FDA-Stammldsung: 5 mg/ml Fluoresceindiacetat in Aceton

EB-Stammldsung: 0,5 mg/ml Ethidiumbromid in 0,9 % NaCl-L6sung

2.3.3 Tierexperimentelle Studie zur Gewebevertraglichkeit

Fur die Beurteilung des Verlaufs der Gewebevertraglichkeit und der Abbaurate des Gelatine-
PLGA-Scaffolds in vivo erfolgte in Anlehnung an DIN EN I1SO 10993-06 (DIN-Norm DIN
EN ISO 10993-6, August 2007) eine Langzeitimplantationsstudie im Ratten-Modell. Nach
Genehmigung der Studie durch das Landesamt fur Gesundheit und Soziales (LAGeSo-Nr:
G0445/08) erfolgte die Versuchsdurchfiihrung an der Tierexperimentellen Einrichtung der
Charité unter der Leitung von PD Dr. Christian GroRe-Siestrup.

Die Scaffold-Prifkdrper wurden dabei in das subkutane Rickengewebe von weiblichen
Wistar-Ratten implantiert und nach unterschiedlichen Zeitspannen wieder entfernt, um das
explantierte Gewebe anschlieend histologisch aufzubereiten. AuBerdem wurde ein Kont-
rollmaterial mit bekannter Biovertraglichkeit mitgefiihrt, um bei der Auswertung gemaf der
DIN-Norm die Gewebereaktion, die nach Kontakt mit dem Scaffold-Material beobachtet wer-
den konnte, mit der Reaktion auf das Kontrollmaterial zu vergleichen. Als Kontrollkdrper
dienten resorbierbare Ethisorb® Tamponaden der Fa. Ethicon, welche aus Polyglactin 910
sowie Poly-p-dioxanon bestehen und eine vliesartige Struktur aufweisen. Das Material ist
bereits zugelassen und wird hauptsachlich in der Mund- und Kieferchirurgie zur Blutstillung

bei Knochendefekten angewandt.

2.3.3.1 Subkutane Implantation

Nach einer 5tatigen Eingewohnungszeit wurden 84 weibliche Wistar-Ratten in 6 Gruppen a
14 Tiere eingeteilt. Jeweils 7 Tiere einer Gruppe waren fir die Implantation des Prifmaterials,
die anderen 7 fir die des Kontrollmaterials vorgesehen.

Zunéchst erfolgte die VVorbereitung der Tiere auf die Operation. Dazu wurden sie mittels Inha-

lationsnarkose (1 % O,; 2 % N,O; 2,5-5 % Isofluran) narkotisiert, um das Kérpergewicht zu
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ermitteln, Blut abzunehmen, die Schwanzmarkierungen anzubringen und das Ruckenfell zu
scheren. Nachdem alle Tiere auf diese Weise vorbereitet und markiert worden waren, wurden
sie fir die Operation erneut narkotisiert und tUber eine Atemmaske kontinuierlich mit Narko-
segas versorgt. Nach groRflachiger Desinfektion des rasierten Bereichs wurde ein 2-3 cm lan-
ger Hautschnitt mittig am unteren Riicken gesetzt. Danach erfolgte die Préparation der subku-
tanen Hauttaschen, in die pro Ratte 4 Prif- bzw. Kontrollkérper gesetzt und mit nicht-
resorbierbarem Nahtmaterial an der Faszie des Ruckenmuskels fixiert wurden (Abbildung 9).
Das nicht-resorbierbare Material wurde verwendet, um das spatere Auffinden der degradierten
Proben zu erleichtern. Der Schnitt wurde mit demselben Nahtmaterial verndht, die Wunde
geséubert, nochmals desinfiziert und mit einem Pflaster abgedeckt. Die operierten Ratten

wurden anschlielend bis zum vollstandigen Erwachen aus der Narkose beobachtet.

Abbildung 9: Implantation von jeweils vier Prif- bzw.
Kontrollkdrpern in subkutane Hauttaschen. Die Materialien
wurden mit nicht resorbierbarem Nahtmaterial am Rickenmus-
kel der Ratten fixiert.

In der ersten Woche nach der OP wurden eventuelle Auffalligkeiten beim duf3eren Erschei-
nungsbild und Verhalten der Tiere aus der Distanz sowie beim Handling im Belastungsproto-
koll (gemalR Morton 1997) dokumentiert. Aullerdem wurde das Gewicht der Ratten in der
ersten und zweiten Woche nach der OP sowie anschlief3end alle 4 Wochen (ber den gesamten

Versuchszeitraum ermittelt.
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2.3.3.2 Explantation und Auswertung der in vivo Toxizitat und Degradation

Nach 2, 4, 8, 12, 16 und 26 Wochen erfolgte die Explantation der Prif- und Kontrollgruppe
jeweils einer Studiengruppe a 14 Tiere.

Dazu wurden die Tiere narkotisiert, gewogen und am Riicken rasiert. AnschlieBend erfolgten
eine Blutprobenentnahme und die Euthanasie der Tiere, bevor die Implantate mit dem umlie-
genden Gewebe entnommen wurden. Der explantierte Hautlappen wurde in Paraformaldehyd

(4 %) fixiert und als Paraffinpréparat aufgearbeitet (siehe Kapitel 2.3.4.2).

Anhand der mikroskopischen Aufnahmen der Praparate erfolgte eine semiquantitative Aus-
wertung der Gewebereaktion auf das Prif- und Kontrollmaterial gemaR DIN-Norm 10993-6
(DIN-Norm DIN EN 1SO 10993-6, August 2007, Anhang E). Dazu wurden die angegebenen
Zelltypen und Gewebereaktionen in vier 200fach® vergroRerten Gesichtsfeldern pro Praparat
ausgezahlt bzw. gewertet und tabellarisch aufgelistet. Anschliefend wurde eine Rangwertung
fir die Reizung des Gewebes durch das Prifmaterial im Vergleich zum Kontrollmaterial
durchgefuhrt. Die Differenz beider Werte stellt den Grad der Gewebereizung durch das
Prifmaterial im Vergleich zum Kontrollmaterial dar und kann den folgenden Kategorien

zugeordnet werden (Tabelle 2).

Tabelle 2: Kategorien des Punktebewertungssystems aus DIN EN 1SO 10993-06, Anhang E.
*Eine negative Differenz wird als Null gewertet.

Differenz* ]
Kategorie

Rangwert(Prufmaterial) - Rangwert(KontroIImateriaI)

0 bis 2,9 nicht reizend

3,0 bis 8,9 leicht reizend

9,0 bis 15,0 malig reizend

>151 stark reizend

2.3.4 Histologische Methoden

2.3.4.1 Gefrierschnitte

Gefrierschnitte wurden von unbesiedelten sowie besiedelten Gelatine-PLGA-Scaffolds ange-

fertigt, um die PorengrdRe und den Porengradienten der Scaffolds bzw. die Zellverteilung im

! Aufgrund der hohen Auflésung der verwendeten Mikroskopkamera wurde diese VergroRerung statt der in der
Norm angegebenen 400fachen Vergréierung gewahlt.
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Material und die Matrixproduktion der Chondrozyten zu untersuchen. Die Vorgehensweise
war dabei fur die unterschiedlichen Materialien identisch.

Als erstes wurden die Proben nach der Kultivierung kurz in vorgewarmten PBS gewaschen
und bei RT fur 15 min in 4 %igem Paraformaldehyd fixiert. Um eine Strukturveranderung der
Préparate durch die Bildung von grof3en Eiskristallen beim nachfolgenden Einfrieren zu ver-
hindern, wurden diese in steriler 30 %iger Sucroseldsung bei 4 °C UN gelagert. Darauf fol-
gend wurden die Proben in passenden Kryoférmchen ausgerichtet, fir 1 h bei RT mit dem
Einbettmedium TissueTek uberschichtet und anschlief’end bei -80 °C eingefroren.

Fur die Herstellung der Schnitte wurde der gefrorene Probenblock mit TissueTek an einem
Probenhalter befestigt, welcher in den Schneideapparat des Kryostaten eingespannt wurde.
Préparate, die flr histologische oder immunhistologische Farbungen vorgesehen waren, wur-
den mdoglichst dinn (14 pum) und orthogonal zur Porenausrichtung geschnitten (Querschnitte).
Fur die Analyse der Zellverteilung mussten die Proben dagegen dicker und parallel zur Poren-
ausrichtung geschnitten werden (etwa 30 pm, L&ngsschnitte), um ein Zerreil3en des Scaffold-
Materials zu vermeiden. PorengroRe und Porengradient der Scaffolds wurden anhand von
50 um dicken Serien-Querschnitten eines unbesiedelten Gelatine-PLGA-Scaffolds untersucht.
Die angefertigten Schnitte wurden auf beschichtete Objekttrager aufgebracht, getrocknet und
anschlieRend geférbt (siehe Kapitel 2.3.4.3 und 2.3.4.4.) oder zur Aufbewahrung bei -20 °C

eingefroren.

2.3.4.2 Paraffinpraparate

Die Herstellung der Paraffinpréparate aus den subkutanen Gewebefragmenten der tierexperi-
mentellen Studie erfolgte im Labor fur Pathologie der Universitatsklinikum Mainz nach dem

Standardprotokoll.

2.3.4.3 Histologische Farbungen

Die histologischen Farbungen, die im Rahmen dieser Arbeit verwendet wurden, sind im Fol-

genden kurz erlautert.

Hamalaun & Eosin (H&E): Die H&E-Farbung wurde als einfache Ubersichtsfarbung nach
dem Standardprotokoll fur die Praparate der tierexperimentellen Studie angewandt. Die Far-
bung stellt Zellkerne, Kalk, sauren Schleim und grampositive Bakterien blau dar, das Zyto-

plasma wird rosa bis hellrot gefarbt.
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Masson-Goldner: Die Masson-Goldner-Farbung ist eine Trichromfarbung, welche zur An-
farbung von Kollagenfibrillen und deren Differenzierung von Epithel- und Muskelgewebe
entwickelt wurde. Diese Methode féarbt Zellkerne schwarz, das Zytoplasma leuchtend rot,
Gliafibrillen, Keratin und Muskelfasern ebenfalls rot und Kollagen sowie saure
Mukosubstanzen grun. Im Rahmen dieser Arbeit wurde diese Farbemethode wie die Alzian-
blau & Kernechtrot-Farbung zur Darstellung der chondrogenen Matrixbildung verwendet, mit
dem Vorteil, dass das Scaffold-Material rot, die von den pGCs gebildete Matrix dagegen griin
dargestellt wurde.

Fur die Durchfuhrung der Farbung wurden die vorgesehenen Kryoschnitte als erstes aufgetaut
und in destilliertem Wasser gewdssert. Nachdem die Zellkerne bis zu 5 min in Weigert’s Ei-
senhamatoxylin geféarbt worden sind, erfolgte das Auswaschen des tberschissigen Farbstoffs
mit Leitungswasser, wodurch die Préparate gleichzeitig geblaut wurden. An den 5-mindtigen
Férbeschritt mit Saurefuchsin-Ponceau schloss sich dreimaliges Waschen der Schnitte in
1 %iger Essigsaure an. Fur die nachfolgende Differenzierung wurden die Objekttrager 15-30
sec in Phosphormolybdénsaure-Orange G getaucht und wiederum in 1 %iger Essigsaure ge-
spult, bevor die Gegenfarbung mit Lichtgriin (5 min) erfolgte. Der Uberschissige Farbstoff
wurde ebenfalls mit 1 %iger Essigséure ausgespult, bevor die Schnitte in einer aufsteigenden
Alkoholreihe entwéssert und nach 2 x 5 min in Xylol mit Eukitt eingedeckt werden konnten.
Die beschriebenen Zeitintervalle sollten dabei an das jeweilige Préparat angepasst werden.
Teilweise erfolgte eine Modifizierung dieser Farbemethode, da bei manchen Praparaten die
Lichtgrin-Farbung zu blass erschien. In diesen Fallen wurden die betroffenen Schnitte im
Anschluss an die Masson-Goldner-Farbung 30 min mit Alzianblau gegengeféarbt.

Weigert’s Eisenhamatoxylin: 50 % Losung A; 50 % Lésung B

Séaurefuchsin- Ponceau: 0,07 % Ponceau de Xylidine; 0,3 % Sé&urefuchsin; 0,2 %
Eisessig in Aqua dest.

Differenzierungsldsung: 3 % Phosphormolybdénséure; 2 % Orange G in Aqua dest.

Lichtgrin: 0,1 % Lichtgriin; 0,2 % Eisessig in Aqua dest.

2.3.4.4 Immunhistologische Farbungen

Mit Hilfe von immunhistologischen Farbungen kdnnen spezifische Antigene von Zellen oder
Geweben durch Bindung eines passenden Antikdrpers und anschlieBende Visualisierung der

Antigen-Antikdrper-Reaktion nachgewiesen werden. Bezuglich des Nachweisverfahrens die-
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ser Primdrantikorper-Bindung existieren verschiedene Methoden. In dieser Arbeit wurde die
indirekte Methode angewandt, bei der die Visualisierung mit Hilfe eines Sekundarantikorpers
erfolgt, der mit einem Chromophor gekoppelt ist und an den Primérantikérper bindet. Auf
diese Weise sollte mittels der entsprechenden Antikdrper der Nachweis von knorpelspezifi-
schem Kollagen Il in den Zell-Matrix-Konstrukten erfolgen.

Dazu wurden die entsprechenden Kryoschnitte der Konstrukte zunéchst dreimal fur 5 min mit
TBS-Puffer gewaschen, um anschliefend unspezifische Bindungsstellen durch eine 30 mini-
tige Inkubation mit der Blockierlésung zu maskieren. Daraufhin wurde der primare Antikor-
per (2,5 % in Blockierldsung) fur 45 min aufgebracht. Durch erneutes Waschen der Schnitte
mit TBS wurde der Primarantikorper von unspezifischen Bindungsstellen entfernt, so dass der
sekundare Antikorper aufgetragen und fir 45 min abgedunkelt inkubiert werden konnte. Bei
diesem Schritt wurden gleichzeitig die Zellkerne mit DAPI gegengefarbt, wodurch sich die
Kerne beim spateren Mikroskopieren blau darstellten, wéhrend Kollagen Il griin fluoreszierte.
AbschlieBend wurden Reste des Sekunddarantikdrpers durch Waschen mit TBS entfernt und
die Schnitte mit Fluoromount G eingedeckt. Um eine unspezifische Bindung des Sekundéaran-
tikdrpers an das Praparat auszuschlieRRen, wurde jeweils ein Schnitt nur mit diesem Antikorper

inkubiert.

TBS-Puffer: 100 ml 1,5 M NaCl; 100 ml 0,5 M Tris pH 7,6; ad 1l mit
Aqua dest.

Blockierlsung: 5 % Esel-Serum in 1x TBS

Losung fur Sekundaren AK: 100 ng/ml DAPI; 0,5 % sekundarer Antikorper in

Blockierlosung
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3 Ergebnisse

3.1 Herstellung der Gelatine-PLGA-Scaffolds

Der Ausgangspunkt dieser Arbeit war die Herstellung eines dreidimensionalen, porésen Scaf-
fold-Systems mit biochemischen und strukturellen Eigenschaften, die das native Knorpelge-
webe mdoglichst gut nachbilden. Die verwendete Herstellungsmethode basierte dabei auf dem
gerichteten Einfrieren einer Suspension aus Gelatine und Polylactid-co-Glycolid (PLGA) mit

anschlieRender Gefriertrocknung und thermischer Vernetzung (Abbildung 10).

FElektrolyse- E interstitielle

blischen Lésung

Anode ‘
Silikon- Eis-
Form kristalle
Gelatine
PLGA-
Partikel gerichtetes
Einfrieren
Kathode,
Peltier-

Trocknung,

C - Schneiden

' Schnitr-
ebenen

Thermische _

Vernetzung und
Sterilisation

Abbildung 10: Schematische Darstellung des Herstellungsprozesses. A: Vorstrukturierung der
Gelatine-PLGA-L6sung durch Elektrolysebldschen; B: Bildung von zellularen Eiskristallen durch
gerichtetes Einfrieren der Losung; C: Scaffold-Struktur als Negativabdruck der Eiskristallmorphologie
nach Sublimation der Eiskristalle durch Vakuum-Trocknen (nicht mafstabsgetreu); D: Scaffolds der
Rezepturen 1, 2 und 3 (MaRstab: 1 cm).
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Die anfangliche Applikation einer Elektrolyse-Spannung wurde aus dem Patent von Zehbe
und Schubert (Zehbe und Schubert 2004) ibernommen und sollte zu einer vorangehenden
Strukturierung der Gelatine-PLGA-L6sung fiihren. Aufgrund der elektrochemischen Aufspal-
tung von Wassermolekilen erfolgte dabei die Bildung sehr kleiner Sauerstoff- und Wasser-
stoffblaschen, die aufgrund der einsetzenden Gelierung in der abkihlenden Ldsung fixiert
wurden und somit erste Poren erzeugten (Abbildung 10 A).

Beim nachfolgenden Einfrierprozess entstanden in der vorstrukturierten Suspension Eiskris-
talle, die als Porogene wirkten und somit maRgeblichen Einfluss auf Porengréfe und
-orientierung im resultierenden Gerust hatten: wéhrend dieses Einfrierprozesses trat zuerst
eine Unterklhlung der Gelatine-PLGA-L6sung im Bereich mit der niedrigsten Temperatur
auf, bevor ungeldste Partikel in der Suspension als Kristallisationskern flr die Eiskristallbil-
dung dienten (Oetjen und Haseley 2004). Es folgte das schlagartige Einfrieren des unterkihl-
ten Bereichs, woraus eine feine Porenstruktur an der Probenunterseite resultierte; die Ubrige
Probe konnte anschlief3end unter definierten Bedingungen erstarren. Dabei entstanden parallel
zur Hauptwéarmestromrichtung angeordnete zellulare oder dendritische Eiskristalle, deren
GroRe von dem Temperaturgradienten, der Eisfrontgeschwindigkeit und der Konzentration
geloster Stoffe abhéngig war (Kuberka et al. 2004, Schoof et al. 2001).

Wiéhrend sich die Eisfront durch die Probe schob, wurden ausschlieBlich Wassermolekdile in
die wachsenden Eiskristalle eingebaut, so dass sich geldste Stoffe in den interstitiellen Zwi-
schenrdumen konzentrierten (Abbildung 10 B, Schoof et al. 2001, Qian und Zhang 2011).
Nach dem vollistandigen Einfrieren der Probe wurden die Eiskristalle beim anschlieRenden
Gefriertrocknen durch Sublimation entfernt. Aufgrund des Wasserentzugs erfolgte bereits
eine schwache Vernetzung der Peptidketten der Gelatine und es entstand ein stabiles, dreidi-
mensionales Gerust, das dem Negativabdruck der beim Einfrierprozess gebildeten Eiskris-
tallmorphologie entsprach (Abbildung 10 C, Kuberka et al. 2004).

Mit Hilfe dieses Herstellungsprozesses wurden zylinderformige Matrizes mit einem Durch-
messer von 7,5 mm und einer Hohe von etwa 10 mm hergestellt. Der mittlere Bereich der
Zylinder wurde in ein bis zwei 2 mm dicke Scheiben geschnitten, der untere und obere Teil
wurde aufgrund der geschlossenen Poren an der Unter- bzw. Oberseite verworfen (Abbildung
10 C und D).

Um das Auflosen der Scaffolds in wéssrigen Lésungen zu verhindern, erfolgte im Anschluss
eine starkere Vernetzung der Gelatinefasern durch eine trockene thermische Behandlung der
Proben flr 24 h bei 140 °C. Dabei fuhrt eine Dehydrierung der Gelatine auf unter 0,2 % Was-
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sergehalt zur Ausbildung von intermolekularen Amidbindungen und somit zur kovalenten
Vernetzung der Peptidketten (Yannas und Tobolsky 1967). Zudem wurde die Sterilisations-
wirkung dieses Prozesses vom Institut fur Technische Hygiene der Freien Universitat Berlin
anhand der hitzeresistenten Keime Bacillus atrophaeus und Geobacillus stearothermophilus
untersucht. Dabei zeigte sich, dass alle Keime nach 24 h bei 140 °C abgetotet worden waren.
Somit konnte mit einem Prozess eine gleichzeitige Vernetzung und Sterilisation der Proben

erreicht werden.

Gelatine weist als naturliches Polymer trotz des Vernetzungsprozesses eine geringere chemi-
sche und mechanische Stabilitat auf als synthetische Polymere, wie PGA, PLA oder dessen
Copolymer PLGA (Huang et al. 2005, Xia et al. 2004). Fur den Einsatz der Scaffolds im
Knorpeldefekt sollte daher eine zusatzliche Stabilisierung der Konstrukte durch die Integrati-
on von PLGA erfolgen. Um das hydrophobe Polymer méglichst homogen in der Gelatinel6-
sung zu verteilen, wurden verschiedene Rezepturversuche durchgefiihrt. Als zusétzliche
Komponenten kamen dabei Ethylacetat als organisches, halogenfreies Losungsmittel fir das
PLGA und Essigsaure zum Einsatz. Letztere besitzt eine gute Loslichkeit in Wasser sowie in
Ethylacetat und beeinflusst zudem die EiskristallgroRe wahrend des Einfrierprozesses und
somit die Porengrolie der resultierenden Scaffolds (Kuberka et al. 2004).

Anfangs erfolgten verschiedene Tests bezliglich der optimalen Gelatine-, PLGA- und Lose-
mittelkonzentration sowie des Einfrier- und Trocknungsverhaltens der entstandenen Suspen-
sionen. Dabei wurde vor allem auf eine moglichst geringe Konzentration des Ethylacetats und
der Essigsdure geachtet, da beide den Gefrierpunkt der resultierenden Ldsung verschoben,
wodurch sowohl der Gefrier- als auch der Trocknungsprozess bei niedrigeren Temperaturen
ablaufen mussten. Die zwei Rezepturen mit den besten Resultaten im Hinblick auf die Mor-
phologie der gebildeten Scaffolds werden im Folgenden als Rezeptur 1 und 2 bezeichnet.

In Rezeptur 1 wurde das PLGA nur mit Hilfe von Ethylacetat gel6st, wahrend zur Rezeptur 2
zusétzlich Essigséure zugegeben wurde, um die Integration des PLGA zu verbessern und die
Porengrolie der Scaffolds zu variieren. Aufgrund der geringen Loslichkeit von Ethylacetat in
Wasser bildeten beide Gelatine-PLGA-LGsungen eine Emulsion mit dem in Ethylacetat gel6s-
ten PLGA als innere Phase. Die so erzeugten Gelatine-PLGA-Suspensionen wurden in den
Einfrieraufbau gefullt, mittels Elektrolyse vorstrukturiert und abgekihlt. Bei -6 °C setzte (ibli-
cherweise die Eiskristallbildung am Boden der Form ein, so dass die anschlie3ende geregelte

Temperaturabnahme von 0,2 bis 0,3 °C/min zum gerichteten Einfrieren der Scaffolds flhrte.
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Daraufhin erfolgte die Haupttrocknung der Proben fir mindestens 6 Tage sowie die Nach-
trocknung und die Sterilisation der Proben.

Abbildung 11: REM-Aufnahmen der Scaffold-Morphologie der Rezepturen 1 und 2. Oben: Po-
renstruktur in der Aufsicht (A) und Porenkanéale im Langsschnitt (B) der Rezeptur 1 mit Ethylacetat.
Unten: Porenstruktur in der Aufsicht (C) und Porenkandle im Léngsschnitt der Rezeptur 2 mit Ethyla-
cetat und Essigséaure. Pfeile zeigen exemplarisch horizontal verlaufende Lamellen, die Poren teilweise
oder ganz verschlieRen (Vergrofierung: 50x, Malstab: 500 pum).

Abbildung 11 zeigt REM-Aufnahmen der Scaffolds, die aus den Rezepturen 1 und 2 herge-
stellt worden sind. Mit Hilfe von Bildanalysen konnten Feret-Durchmesser und Zirkularitét
der Poren in den gezeigten Aufnahmen bestimmt werden. Die Poren von Rezeptur 1 waren
mit bis zu 568 um teilweise sehr grol} und wiesen mit einem mittleren Durchmesser von 271
pum und einer Standardabweichung von 121 um eine sehr grof3e Streuung auf. In Konstrukten
der Rezeptur 2 waren die Poren dagegen trotz Zugabe von Essigsaure deutlich kleiner und

erreichten nur einen Durchmesser von 125 + 58 pm.
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Bei beiden Konstrukten konnte nur eine geringe Zirkularitat der Poren von 0,63 (Rezeptur 1)
bzw. 0,65 (Rezeptur 2) ermittelt werden. Zudem war die Porenanordnung sehr ungleichméfig,
was insbesondere anhand der L&ngsschnitte, die den ungeordneten Verlauf der Porenkénale
im Inneren der Scaffolds zeigen (Abbildung 11, B und D), deutlich wurde. Wéhrend in Kon-
strukten der Rezeptur 1 keine Struktur erkennbar war, konnte in Rezeptur 2 eine vertikale
Ausrichtung der Kanale beobachtet werden. AuRerdem wurden sowohl in den Quer- als auch
in den Langsschnitten beider Rezepturen horizontal verlaufende, lamellenartige Strukturen
beobachtet, die die Poren teilweise oder ganz verschlossen, wodurch diese unzugénglicher fur

z.B. Zellen wurden.

Um eventuell verbliebene Lésemittelriickstande in den Scaffolds der Rezeptur 1 und 2 zu de-
tektieren, die durch den Gefriertrocknungsprozess nicht entfernt werden konnten, wurden

nach dem Sterilisationsprozess infrarotspektroskopische Messungen durchgefunhrt.

Gelatine
PLGA

Intensitit, normiert

rrrrrrrrrrrrrr|prrrr|prrrorrrorrrrr e rrrr

4500 4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000 500 0
Wellenzahl (cm'l)

Abbildung 12: FTIR-Spektren von Gelatine und PLGA (oben), Proben der Rezeptur 1 (R1,
Mitte) und Ethylacetat (unten). Die Spektren wurden auf den jeweils hdchsten Peak normiert. Der
CO,-Peak zwischen 2400 und 2300 cm™ ist ein Artefakt der Messung und wurde bei der Auswertung
nicht berticksichtigt.
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In Abbildung 12 sind die FTIR-Spektren von fertigen Konstrukten der Rezeptur 1 sowie von
Gelatine, PLGA und Ethylacetat als Bestandteile der Proben dargestellt. Die Spektren setzen
sich dabei aus verschiedenen Peaks zusammen, die die unterschiedlichen Atombindungen in
den Molekiilen repréasentieren und somit in Kombination fur jede Verbindung charakteristisch
sind. Aufgrund der Ubereinstimmung der funf am starksten ausgepragten Peaks im Ethylace-
tat-Spektrum (2983, 1743, 1374, 1243 und 1048 cm™) mit dem Proben-Spektrum konnten
Reste des Losemittels in den Scaffolds detektiert werden. Da Ethylacetat und PLGA teilweise
identische chemische Bindungen aufweisen (RCOOR), konnte die Bande im Probenspektrum
bei 1743 cm™ auch durch das PLGA verursacht worden sein. Weil es allerdings nur zu etwa
2 % in der Trockenmasse der Konstrukte vorhanden war, wiirde man eine deutlich niedrigere
Intensitét erwarten.

Fur Rezeptur 2 konnte anhand der ATR-Messungen kein eindeutiger Nachweis fur Ethylace-
tat oder Essigsaure im fertigen Konstrukt erfolgen. Vermutlich waren jedoch auch in diesen
Proben Losemittelreste enthalten, da sie bis auf die zusatzliche Essigsdure in ihrer Zusam-

mensetzung mit Rezeptur 1 Gbereinstimmten.

Parallel zu den Untersuchungen der Losemittelreste erfolgten erste in vitro Zytotoxizitatstests
mit Extrakten der Scaffolds, um Erkenntnisse Uber die Biokompatibilitat der Materialien zu
erlangen. Als Resultat wurde bei beiden Rezepturen eine Verminderung der Stoffwechselakti-
vitat um durchschnittlich 40 % beobachtet, die vermutlich durch die Lésemittelreste bedingt
war (Daten nicht gezeigt). Aullerdem traten trotz der langen Trocknungszeiten von mindes-
tens 6 Tagen Verformungen und Hohlraumbildungen in den Scaffolds auf, die ebenfalls auf

Losemittelreste zurlickzufuhren waren und zu einer hohen Ausschussrate fihrten (Abbildung
13).

Abbildung 13: Scaffolds
mit Losemittelzusatz
nach dem Gefriertrock-
nen. Links: Schrumpfung
durch zu kurze Trock-
nungszeit (6 d). Rechts:
Hohlraumbildung durch
zu hohe Temperatur bei
der Haupttrocknung
(-50°C; MaBstab: 0,5
cm).
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Aufgrund der negativen Auswirkungen sowohl der Essigsaure als auch des Ethylacetats auf
die Biokompatibilitat und die Herstellung der Scaffolds wurden Rezeptur 1 und 2 verworfen.

Fur die Verbesserung der Biokompatibilitat der Scaffolds sollte im Anschluss eine Methode
entwickelt werden, um das PLGA l6semittelfrei und homogen in der Gelatineldsung zu vertei-
len. Durch eine Erhohung des PLGA-Anteils um das Zehnfache war es maoglich, das Pulver in
die Gelatinelésung zu mérsern. Dabei war eine zu starke Erwarmung durch Reibung oder die
verflussigte Gelatinelésung zu verhindern, um die Glastibergangstemperatur (T4) des verwen-
deten PLGA zwischen 44 und 48 °C nicht zu uberschreiten. Ab dieser Temperatur fand der
Ubergang vom spréden in den elastischen Zustand statt, wodurch die Partikel akkumulierten
und durch das Mdorsern nicht mehr zerkleinert werden konnten. Um das zu vermeiden, wurde
der Prozess kontrolliert von Hand und nicht durch elektrische Mihlen ausgefihrt. Auf diese
Weise konnte eine opake Suspension hergestellt werden, welche im Folgenden als Rezeptur 3

bezeichnet wird.
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Abbildung 14: Verteilungssumme und Haufigkeit der PLGA-Partikel in Rezeptur 3. Die Ver-
teilungssumme zeigt die aufsummierten, relativen Haufigkeiten der PartikelgroRen tber den ge-
samten Messbereich, die Haufigkeitsverteilung (Histogramm) gibt den prozentualen Anteil der Par-
tikel im jeweiligen PartikelgroRen-Intervall an (n=4).
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Die resultierende PartikelgroRen-Verteilung der Gelatine-PLGA-Suspension der Rezeptur 3
ist anhand der Verteilungssumme und der Partikelgrofien-Haufigkeit in Abbildung 14 darge-
stellt. Fir die Berechnung der Verteilungssumme wurde die relative Haufigkeit jeder Parti-
kelgrofie Uber den gesamten gemessenen Bereich (0,9 — 175 um) summiert. Der Kurvenver-
lauf zeigt dabei zwischen 0,9 und etwa 20 um PartikelgroRe einen starken Anstieg mit einem
relativ gleichmaRiigen, nahezu linearen Verlauf tber den restlichen Messbereich. Folglich
waren vor allem kleine Partikel in der Losung vorhanden, wie auch die Haufigkeitsverteilung
zeigt. Diese gibt im jeweiligen PartikelgroRenintervall die relative Menge an Partikeln bezo-
gen auf die Gesamtmenge an. Dabei wurden die gemessenen Intervalle im unteren Partikel-
groRenbereich bis 36 um in neue Intervalle von 5-10 pm zusammengefasst, um die Ubersicht-
lichkeit der Darstellung zu erhéhen. Demnach hatten Teilchen bis zu einer Groe von 5 pum
mit etwa 21 % den grofiten Anteil in der Losung. Mit steigendem Durchmesser fiel die Hau-
figkeit der Partikel stark ab, bis sie sich ab einer GréRe von 40 um je nach Intervallbreite bei
einem Anteil von 4,3 bis 7,5 % einpendelte.

Demnach gelang eine relativ feine und homogene Verteilung des PLGA-Pulvers durch die
Verarbeitung im Mdrser und somit eine I6semittelfreie Integration des Polymers in die Gela-
tinelosung. Mit dieser Losung der Rezeptur 3 wurden anschlieBend (iber einen adaptierten
Herstellungsprozess neue Scaffolds produziert. VVor allem der Einfrierprozess musste dabei
angepasst werden, da in dieser Rezeptur keine Additive vorhanden waren, die die PorengroRRe
beeinflussten. Dementsprechend erfolgte ein sehr langsames Einfrieren der Proben mit nur
0,1 °C/min, um moglichst grof3e Eiskristalle und somit Poren zu schaffen. Zusatzlich wurde
die Temperatur des Peltier-Elements nach der Eiskristallbildung wieder erhéht, so dass sich
die Proben etwas erwarmten. Die Losung blieb wahrenddessen gefroren, der Rest der Probe
konnte jedoch noch langsamer und sehr gleichméfig einfrieren. Da keine Losemittel in der
Rezeptur vorlagen, konnte das Trocknen der Konstrukte bei Raumtemperatur erfolgen, wo-
durch die Trocknungszeit um die Halfte verkirzt wurde.

Abbildung 15 zeigt REM-Aufnahmen von Scaffolds, die aus Rezeptur 3 mit dem verbesserten
Einfrierverfahren hergestellt wurden. Die Porenanordnung und -morphologie war bei diesen
Proben deutlich gleichméaRiger und geordneter als bei den anderen beiden Rezepturen. Durch
die geringe Erwdrmung der Proben nach dem Einfrieren und die sehr niedrige Einfrierrate
konnte ein mittlerer Feret-Porendurchmesser von 126 + 42 um (ermittelt durch Bildanalyse
von Abbildung 15 B) erzeugt werden. Die Zirkularitat der Poren war bei diesen Konstrukten

mit einem Wert von 0,77 deutlich groRer als bei den Rezepturen 1 und 2 (0,63 bzw. 0,65).
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Der Langsschnitt zeigt zudem eine parallele Anordnung der Porenkanile, die groRtenteils
durchgéngig waren, so dass man in der Aufsicht durch die Poren bis auf den Probenteller bli-
cken konnte (Abbildung 15, C und B). Dabei wurden die einzelnen Poren nur durch dinne
Gelatine-Héutchen von etwa 4 um Dicke voneinander getrennt. In der Detailaufnahme der
Porenwandung sind deutlich PLGA-Partikel zu sehen, die durch die getrocknete Gelatine
nach aul3en hervorstanden (Abbildung 15, D).

&.
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Abbildung 15: REM-Aufnahmen der Scaffold-Struktur der optimierten Rezeptur 3. A: Uber-
sichtsbild (25x) und B: Detailaufnahme der Poren (50x) in der Aufsicht, Pfeile markieren exempla-
risch den Probenteller, der durch die durchgéngigen Porenkandle sichtbar war. C: Porenkandle im
Querschnitt (50x), D: Detailaufnahme der Porenwandung (200x).

Aufgrund der sehr einheitlichen und durchgéngigen Porenstruktur, des Verzichts auf zytotoxi-
sche Losemittel, des kirzeren Herstellungsprozesses und der geringeren Ausschussrate wur-
den alle folgenden Charakterisierungen und Versuche mit Konstrukten der Rezeptur 3 durch-
gefiihrt. Zudem wurde auf das verbesserte Herstellungsverfahren mit der gekoppelten Hitze-
vernetzung und -sterilisation ein neues Patent angemeldet (Zehbe et al. 2010).
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3.2 Charakterisierung der Scaffolds aus Rezeptur 3

Im Anschluss an die Herstellung der optimierten Gelatine-PLGA-Scaffolds erfolgte im néchs-
ten Schritt eine physikochemische Charakterisierung der Konstrukte. Mit Hilfe von Infrarot-
spektroskopischen Messungen (FTIR) sollten dabei Verédnderungen der Materialkomponenten
detektiert werden, die moglicherweise beim Vernetzungsprozess entstanden waren, wie z.B.
der Vernetzungs- und Denaturierungsgrad der Gelatine. Die ebenfalls durchgefiihrte Analyse
der Porositdt und der PorengroRe innerhalb des Materials war insbesondere fiir Eignung der
Scaffolds als Zelltrager von Interesse, wahrend die in vitro Degradation erste Aufschlisse
uber die chemische Stabilitat der Konstrukte unter verschiedenen Bedingungen erbringen soll-

te.

3.2.1 FTIR-Spektroskopie

An den optimierten Gelatine-PLGA-Scaffolds wurden FTIR-Messungen durchgefiihrt, um
Molekiilverdnderungen, wie Denaturierung und Vernetzung, die aufgrund des Sterilisations-
prozesses entstehen, zu untersuchen.

Proteine zeigen im FTIR-Spektrum charakteristische Banden, die durch die Sekundéarstruktur
der Peptidketten beeinflusst werden. Dazu gehoren die Amid A-Bande im Bereich 3300 cm™
sowie die Amid I- (1636-1661 cm™), Amid 11- (1549-1558 cm™) und Amid 111-Bande (1200-
1300 cm™), welche Vibrationen und Deformationen der C=O- und N-H-Bindungen in den
Peptiden représentieren. Verénderungen in der Sekundarstruktur von Proteinen sind daher
anhand von FTIR-Spektren feststellbar.

In Abbildung 16 sind die Spektren von Gelatine, PLGA und Scaffolds der Rezeptur 3 darge-
stellt. Das Spektrum der Proben aus Rezeptur 3 zeigt im Vergleich zu Gelatine keine Ver-
schiebungen der Peaks, allerdings kénnen zusatzliche Banden (bei 1750 cm™) bzw. Banden-
(iberlagerungen (bei 1080 cm™) aufgrund des PLGA-Anteils beobachtet werden. Zudem
konnte eine Verringerung in der Intensitat der Amid A-, I1- und Il1-Banden festgestellt wer-
den, die auf Wasserverlust und eine strukturelle Veranderung der Gelatine nach der Sterilisa-
tion schlielen l&sst. Verschiedene Arbeitsgruppen konnten diesbezlglich durch Warmebe-
handlung von nativem Kollagen eine Intensitatsverringerung aller Amid-Banden feststellen,
die auf eine Zerstoérung der Triple-Helix-Struktur des Kollagens hindeutet (Myonga 2004,

Friess und Lee 1996).
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Abbildung 16: FTIR-Spektren von Gelatine, PLGA und Proben der Rezeptur 3 (R3). Gelatine-
und R3-Spektrum wurden auf den hochsten Peak der Amid I-Bande normiert, das PLGA-Spektrum
auf den héchsten Peak des gesamten Spektrums. Die CO,-Bande zwischen 2400 und 2300 cm™ ist ein
Artefakt der Messung und wurde bei der Auswertung nicht berticksichtigt.

Veranderungen aufgrund von Denaturierung kénnen auflerdem an der Amid I-Bande beo-
bachtet werden, die die C=0-Bindung der zentralen Peptidkette in den Proteinen reprasentiert.
Eine Einengung der Amid I-Bande sowie ein Ansteigen der Komponenten um 1630 cm™ bei
gleichzeitiger Abnahme der Komponenten um 1660 cm™ deuten dabei auf die Auflésung der
kollagenen Triple-Helix-Struktur zu sogenannten random coils hin (Achilli et al. 2010,
Myonga 2004, Payne und Veis 1988).

Da Gelatine aus denaturiertem Kollagen besteht, zeigte die gemessene Amid I-Bande von
Gelatine und Konstrukten der Rezeptur 3 erwartungsgemaB den hdchsten Peak bei 1634 cm™
(Abbildung 17). Bei der unbehandelten Gelatine konnte zudem ein schwacher Peak bei
1660 cm™ beobachtet werden, was auf einen geringen Anteil verbliebener Triple-Helix-
Strukturen hindeutet. Aufgrund des fehlendes Peaks bei 1660 cm™ im Scaffold-Spektrum und
der Verschmalerung der Amid I-Bande wurde die verbliebene Sekundarstruktur der Gelatine
durch die Sterilisation anscheinend noch stérker aufgebrochen.

Dieses Ergebnis wurde weiterhin durch die Berechnung des Verhaltnisses von 1235 cm™ zu
1450 cm™ gestiitzt. Die Intensitit der Bande bei 1235 cm™ gab dabei den Anteil an Triple-
Helices und somit die strukturelle Ordnung in dem Protein an. Die Bande bei 1450 cm™ (CHs-
Vibration) wurde dagegen weder durch Denaturierung noch durch Vernetzung der Peptide
beeinflusst (Haugh et al. 2009). Das Verhéltnis 1235/1450 als Mal} der Denaturierung der
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Probe war daher in der unbehandelten Gelatine mit 0,93 deutlich hoher als in den vernetzten

Scaffolds (0,80), was auf eine ungeordnetere Struktur in den Scaffolds schlief3en l&sst.
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Abbildung 17: Amid I-Bande von Gelatine und Proben der Rezep-
tur 3 (R3) mittels FTIR-Spektroskopie. Spektren wurden auf den
héchsten Peak der Amid 1-Bande normiert. Banden bei 1660 cm™ und
1630 cm™ geben den Anteil an Triple-Helices bzw. random coils in der
Sekundérstruktur der Proben an.

Der Grad der Vernetzung der Gelatine konnte durch Berechnung des Wellenzahlenverhéltnis-
ses 1553/1450 ermittelt werden, da die Bande bei 1553 cm™ eine Proportionalitat zum Gehalt
an NH; aufweist. NH; reagiert durch die Ausbildung von kovalenten Bindungen wéhrend der
Vernetzung der Peptidketten zu NH, so dass eine stetige Abnahme des NH,-Gehalts bei stei-
gender Vernetzung erfolgt (Haugh et al. 2009). Dementsprechend gibt ein hoher Wert fur das
1553/1450-Verhaltnis eine geringe Vernetzung der Probe an. Erwartungsgemal war dieser
Wert in den Scaffolds kleiner (1,26) als in der Gelatine (1,33), wonach die Peptidketten der
Konstrukte starker vernetzt waren als die der unbehandelten Gelatine.

Somit konnte mit Hilfe der FTIR-Messungen eine deutliche Vernetzung des Scaffold-
Materials und eine damit einhergehende stirkere Denaturierung der Gelatine aufgrund der
Applikation von trockener Hitze festgestellt werden. Verunreinigungen oder unerwartete

Reaktionsprodukte konnten nicht detektiert werden.
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3.2.2 Porositat und Porengrolie

Im Anschluss an die chemische Charakterisierung der Gelatine-PLGA-Scaffolds wurden die
strukturellen Eigenschaften der Konstrukte detaillierter analysiert. Insbesondere Porositat und
Porengrolie des Materials waren dabei von Interesse, da beide Parameter die mechanischen
Eigenschaften, das Trankverhalten, die Durchlassigkeit fur Flussigkeiten und die Eignung des
Materials als Zelltréger beeinflussen.

Die Bestimmung der Porositét der optimierten Konstrukte erfolgte mit Hilfe des Archimedi-
schen Verfahrens. Dazu wurde die Trockenmasse der Scaffolds, deren Auftrieb in DMSO und
die Masse der Scaffolds getrankt in DMSO bestimmt, um anhand dieser Werte die offene und

geschlossene Porositét der Proben zu berechnen (Tabelle 3).

Tabelle 3: Berechnete Rohdichte und Porositét der Scaffolds. Reindichtessoq = 1,28 g/lem?.

Rohdichte Scaffold Offene Geschlossene Porositat,
(glem?) Porositét (%) Porositét (%) gesamt (%)
1,27 + 0,01 93,8 +0,3 0,7+0,7 945+0,9

Die Gesamt-Porositat war mit 94,5 % sehr hoch, dementsprechend lag der reine Materialanteil
bei 5,5 % des Scaffold-Volumens. Demnach war im Inneren des Scaffolds ein ausreichendes
Volumen fiir die Proliferation von Zellen und die Bildung der extrazellularen Matrix vorhan-
den. Zudem bestand der grofite Teil aus offenen Poren und war somit von auRen erreichbar,
was fur eine gleichméRige Zellverteilung sowie die ungehinderte Diffusion von Nahrstoffen
und Stoffwechselprodukten von Bedeutung ist. Nur 0,7 % des gesamten Scaffold-Volumens

waren geschlossen und demnach unzuganglich.

Fir eine detailliertere Analyse der Porengréf3e und eines moglichen Porengradienten im Inne-
ren des Materials wurden Serien-Gefrierschnitte orthogonal zur Porenausrichtung (Quer-
schnitte) angefertigt. Die Poren in jeder Schnittebene wurden anschlieBend lichtmikrosko-
pisch untersucht, um anhand der resultierenden Aufnahmen Bildanalysen beziiglich des Po-
rendurchmessers durchzufthren.

Die Auswertung der Daten ergab einen mittleren Porendurchmesser von 160 + 100 pum. Die
Héufigkeitsverteilung der Werte zeigt, dass jeweils rund 22 % der Poren 25-75 pm, 75-
125 pm und 125-175 pm groR waren und somit etwa 66 % der Poren einen Durchmesser bis
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175 pum aufwiesen (Abbildung 18 A). Die brigen Poren hatten ausschlieBlich einen groReren
Durchmesser bis maximal 625 pm.
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Abbildung 18: Ergebnis der Porenanalyse eines Gelatine-PLGA-Scaffolds. A) Histogramm des
Feret-Porendurchmessers, Beschriftung der X-Achse gibt den mittleren Wert des GréRenintervalls an
(n =5282). B) Verteilung des Feret-Porendurchmessers innerhalb eines Scaffolds. Dargestellt sind die
mittleren Porendurchmesser der jeweiligen Schnittebene (Kreuz, n > 490), deren Standardabweichung
sowie die lineare Regression durch die Mittelwerte  aller  Schnittebenen
(y = 0,0035x + 160,4).

Um einen moglichen Porengradienten im Konstrukt festzustellen, wurden die Porendurch-
messer des jeweiligen Schnitts gegen die Schnittebene im Scaffold aufgetragen (Abbildung 18
B). Da die lineare Regression durch die mittleren Durchmesser jeder Ebene nur einen mini-
malen Anstieg zeigte (0,0035), konnte ein Porengradient innerhalb des Scaffolds ausgeschlos-
sen werden. Demnach kdnnen Knorpelzellen, die eine durchschnittliche GrolRe von bis zu
20 pum aufweisen, von beiden Seiten des Scaffolds ungehindert in die Poren eindringen und
aufgrund der Durchgéngigkeit der Poren und der offenen Porositét bis in das Innere des Scaf-

folds wandern.

3.2.3 Invitro Degradation der Gelatine-PLGA-Scaffolds

Die Untersuchungen zur in vitro Degradation wurden durchgefuhrt, um die chemische und
enzymatische Stabilitat der Scaffolds zu analysieren und eventuelle Rickschliisse auf die Re-
sorption in vivo ziehen zu koénnen. Das Abbauverhalten wurde daher in folgenden unter-

schiedlichen Umgebungen untersucht: In ungepufferter Ringerldsung, in Phosphatpuffer
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(PBS) und in PBS mit Zugabe von 1pg/ml sowie 373 ng/ml Kollagenase. Die Abbaulésung
mit 373 ng/ml Kollagenase in PBS sollte dabei die Enzymkonzentration in der Synovialflis-

sigkeit von Patienten mit Osteoarthritis simulieren (Holland et al. 2005).
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Abbildung 19: Prozentuales Gewicht der Gelatine-PLGA-Scaffolds wahrend der Degradation in
verschiedenen Abbauldsungen. Der Abbau erfolgte in PBS, PBS mit Zusatz von 1 pg/ml sowie
373 ng/ml Kollagenase sowie Ringerlésung. Nach Trocknung der Proben wurde die jeweilige prozen-
tuale Abweichung zum Ausgangsgewicht ermittelt. PH-Wert und Enzymkonzentration wurden durch
wochentliches Wechseln der Losung konstant gehalten (n = 4).

Abbildung 19 zeigt die durchschnittliche prozentuale Masse der Proben in der jeweiligen Ab-
bauldsung tber den gesamten Versuchszeitraum. ErwartungsgeméaR wurden die Konstrukte in
den Kollagenaselosungen aufgrund des enzymatischen Angriffs auf die Peptidketten der Gela-
tine am schnellsten abgebaut, so dass die Proben nach 14 Tagen (1pg/ml) bzw. 28 Tagen
(373 ng/ml) komplett degradiert waren. Dagegen erfolgte der Abbau in reinem PBS unerwar-
tet langsam. Da nach 70 Tagen in der Abbauldsung noch tber 60 % der Ausgangsmasse der
Konstrukte vorhanden waren, wurde die Abbaukurve mittels einer logarithmischen Funktion
extrapoliert (y = 108,4-(25,3-log(x)); Abbildung siche Anhang), wodurch eine Halbwertszeit
von 200 Tagen fir die Scaffolds in PBS abgeschétzt werden konnte. Der pH-Wert der drei
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Abbauldsungen sank wéhrend des Versuchszeitraums initial von 7,3 auf 6,6 und pendelte tber
den restlichen Verlauf zwischen 6,5 und 6,8.

Der hydrolytische Abbau in Ringerlésung dauerte 56 Tage, wobei die Degradationsgeschwin-
digkeit mit dem Versuchsverlauf zunahm. Demnach erfolgten 60 % des Masseverlusts inner-
halb von 42 Tagen, die Ubrigen 40 % des Materials waren bereits nach 14 weiteren Tagen
abgebaut. Der pH-Wert der Ringerldsung sank dabei von anfangs 6,5 nach 7 Tagen auf 4,7
und innerhalb der folgenden 49 Tage auf 3,9.

Die Degradationsspanne war demnach hauptsachlich von den Umgebungsbedingungen pH-
Wert und Enzymkonzentration abhdngig. Rickschlisse auf die Resorptionszeit in vivo sind
allerdings schwierig, da die Abbaubedingungen in den verschiedenen Geweben sehr viel

komplexer sind und variieren kdnnen.

3.3 Testung der Biokompatibilitat

Nach Abschluss der physikochemischen Charakterisierung der Gelatine-PLGA-Scaffolds er-
folgte gemaR der DIN-Norm 10993 fiir die biologische Beurteilung von Medizinprodukten
die Analyse der Biokompatibilitadt des Kompositmaterials anhand von in vitro Zytotoxizitats-
tests und einer Implantationsstudie im Rattenmodell (DIN-Norm DIN EN ISO 10993-6, Au-
gust 2007).

3.3.1 Invitro Zytotoxizitat

Bevor Biomaterialien in Tieren oder im Menschen getestet werden kénnen, muss deren Zyto-
toxizitat anhand von in vitro Tests abgeklart werden. Die Testung der Scaffolds erfolgte mit-
tels eines Extraktionstests in Anlehnung an Teil 5 der DIN-Norm 10993 (Prifungen auf in
vitro Zytotoxizitat). Fir die Herstellung der bendtigten Extrakte wurden die fertigen Prifkor-
per in einem geeigneten Extraktionsmedium Gber 24 h bei 37 °C geschdittelt, um mdogliche
zytotoxische Inhaltsstoffe aus den Konstrukten in das Medium zu (berfihren. Als
Extraktionsmedium diente Zellkulturmedium mit Zusatz von Serum, um sowohl polare als
auch unpolare Substanzen aus dem Material 16sen zu kénnen und den Wachstumsanforderung
der verwendeten Zellen zu entsprechen.

Die resultierenden Extrakte wurden in verschiedenen Verdinnungen auf L929-
Fibroblastenzellen aufgebracht und fiir 24 h inkubiert, um anschliefend den Einfluss mogli-
cher zytotoxischer Substanzen aus dem Prufmaterial auf die Stoffwechselaktivitat der Zellen

mittels MTT-Assay zu bestimmen. Das Prinzip des Assays beruht auf der Reduktion des gel-
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ben MTT-Salzes durch Reduktionsaquivalente aus der Glykolyse vitaler Zellen zu blauem,
wasserunloslichen Formazan (Berridge et al. 2005). Dementsprechend stand die Menge des
gebildeten Formazans in direkter Korrelation mit dem Zellstoffwechsel.

Fur die Negativkontrolle erfolgte die Inkubation der Fibroblasten mit normalem Zellkultur-
medium mit Zusatz von Serum, wie es auch fur die Extraktion der Scaffolds verwendet wurde
(Leertest). Auf diese Weise konnten die Zellen, die mit den Extrakten inkubiert wurden, aus-
schlieBlich durch Substanzen aus dem Priifmaterial beeinflusst werden. Die Uberpriifung des
Testprinzips erfolgte mit Hilfe einer Positivkontrolle, bei der die Zellen mit einem zytotoxi-
schen Reagenz (20 % DMSO in Zellkulturmedium) inkubiert wurden, um eine absichtliche

Verringerung der Stoffwechselaktivitat zu erzeugen.
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Abbildung 20: Stoffwechselaktivitdt von L929-Fibroblasten nach dem Zytotoxizitatstest von
Gelatine-PLGA-Scaffolds mittels MTT-Assay. Die Inkubation der Zellen erfolgte mit reinem Scaf-
fold-Extrakt (100 %) sowie verschiedenen Verdinnungen des Extrakts in Zellkulturmedium (75 %,
50 %, 25 %). Als Positivkontrolle (PK) diente Zellkulturmedium mit 20 % DMSO, Negativkontrolle
(NK) war Zellkulturmedium. Messwerte wurden auf NK normiert (n = 30 bzw. 54 fir NK). Signifi-
kante Unterschiede im Vergleich zu NK sind mit *** (Student’s t-Test, p < 0,0001) gekennzeichnet.
Die pH-Werte der jeweiligen Extrakte und Kontrollen sind durch Kreuze markiert.

In Abbildung 20 ist die prozentuale Stoffwechselaktivitat der Fibroblasten nach Inkubation

mit verschiedenen Verdinnungen des Scaffold-Extrakts sowie den Kontrollen dargestellt. Der
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unverdunnte Extrakt fihrte im Vergleich zur Negativkontrolle (NK) zu einer signifikanten
Verringerung der Stoffwechselaktivitat auf 80 %. Der pH-Wert des Zellkulturmediums wurde
dabei durch die Extraktion mit dem Prifmaterial von durchschnittlich 7,7 auf 7,4 erniedrigt.
Die Ubrigen Extraktverdiinnungen verursachten eine vergleichbare Abnahme in der Aktivitét
um 17 bis 19 %, bei pH-Werten von 7,5 bis 7,6.

Da alle Verdinnungen denselben Effekt auf die Stoffwechselaktivitat der Fibroblasten zeig-
ten, scheint der Mechanismus der metabolischen Hemmung unabhéngig von der eingesetzten
Konzentration zu sein. Eine Ursache fur die geringere Zellaktivitat konnte der abgesenkte pH-
Wert des Materialextrakts sein, da die zelleigenen Enzyme nur im pH-Optimum effizient ar-
beiten. Andererseits kdnnten auch wahrend der Vernetzung Reaktionsprodukte entstehen, die
zytotoxisch wirken und bei der Extraktion ins Medium Ubergehen. Um dies zu Uberprifen,
wurde analog ein weiterer Zytotoxizitatstest mit reinen Gelatine-Scaffolds durchgefiihrt, die

analog hergestellt worden sind.
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Abbildung 21: Stoffwechselaktivitdt von L929-Fibroblasten nach dem Zytotoxizitatstest von
reinen Gelatine-Scaffolds mittels MTT-Assay. Die Inkubation der Zellen erfolgte mit unverdinntem
Extrakt (100 %) aus reinen Gelatine-Priifkérpern, sowie verschiedenen Verdiunnungen des Extrakts in
Zellkulturmedium (75 %, 50 %, 25 %). Als Positivkontrolle (PK) diente Zellkulturmedium mit 20 %
DMSO, Negativkontrolle (NK) war Zellkulturmedium. Messwerte wurden auf NK normiert (n = 12
bzw. 24 fur NK). Signifikante Unterschiede im Vergleich zu NK sind mit * (Student’s t-Test, p <
0,05) bzw. *** (p < 0,0001) gekennzeichnet. Die pH-Werte der jeweiligen Extrakte und Kontrollen
sind durch Kreuze markiert.
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Das Ergebnis zeigte ebenfalls eine signifikante Verringerung der Stoffwechselaktivitat um bis
zu 22 % nach Inkubation der Zellen mit reinem Gelatine-Extrakt sowie dessen Verdlinnungen
(Abbildung 21). Demnach war auch bei diesem Versuch eine dosisunabhédngige Hemmung zu
beobachten, welche vermutlich weder durch den pH-Wert noch durch toxische Reaktionspro-

dukte bedingt war.

Um das Ergebnis des MTT-Tests zu verifizieren und gleichzeitig den Effekt des Gelatine-
PLGA-Extrakts auf die Zellvitalitit genauer zu analysieren, erfolgten Vitalfluoreszenzfarbun-
gen. Dafiir wurde der Scaffold-Extrakt den vorangegangenen Versuchen entsprechend fir
24 h mit L929-Fibroblasten inkubiert, die auf zellkulturgeeignete Kunststoffplattchen ausge-
sét worden waren. Nach der Inkubation mit dem Extrakt wurden die Zellen mit den Fluores-
zenzfarbstoffen FDA/EB geféarbt und mikroskopisch untersucht. Da mit Hilfe dieser Farbung
vitale, grin fluoreszierende Zellen eindeutig von toten Zellen mit roter Fluoreszenz unter-
schieden werden, konnte anhand der mikroskopischen Aufnahmen die Analyse der Zellzah-
len, des Anteils an toten Zellen sowie spezifischer morphologischer Parameter erfolgen
(Abbildung 22, grélRere Darstellung der Bilder siehe Anhang).

In der Positivkontrolle war ein Grofteil der Zellen (98,4 %) erwartungsgemal tot. Die toten
Zellen zeigten aufgrund ihrer abgekugelten Form, die eine relativ hohe Zirkularitat von 0,81
bedingt, nur noch geringe GréRe (106,3 pm?) sowie Durchmesser (13,9 pm). Dagegen konn-
ten bei den Fibroblasten, die mit Negativkontrolle und dem Extrakt inkubiert worden waren,
eine hohe Vitalitdt und normale Morphologie festgestellt werden. In den Extrakt-haltigen
Proben war dabei der Anteil an toten Zellen mit 3,9 % signifikant geringer als in der Negativ-
kontrolle (8,0 %, p = 0,0018). Zudem nahmen die Zellen nach Inkubation mit dem Extrakt
nahezu 45 um? mehr Flache ein und zeigten mit 0,64 eine ebenfalls signifikant geringere Zir-
kularitat als Fibroblasten der Negativkontrolle (0,73). Da beide Kulturen noch subkonfluent
waren, konnten diese morphologischen Varianzen nicht durch Platzmangel oder Zell-Zell-
Interaktionen verursacht worden sein. Gleichzeitig wurde eine signifikante Verringerung der
absoluten Zellzahl in den Extrakt-haltigen Proben um ca. 50 % im Vergleich zur Negativkon-
trolle festgestellt (Student’s t-Test, p = 0,0014).

Der Scaffold-Extrakt hatte demnach keine toxischen Effekte auf die Fibroblasten. Allerdings
kann zusammen mit den Erkenntnissen der MTT-Assays vermutet werden, dass das Zell-

wachstum durch den Extrakt beeinflusst wurde.
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Abbildung 22: Ergebnis der FDA/EB-Vitalfarbung von L929-Fibroblastenzellen nach der Inku-
bation mit dem Extrakt der Gelatine-PLGA-Scaffolds. Die fluoreszenzmikroskopischen Aufnah-
men zeigen FDA/EB-gefarbte Fibroblasten nach 24stiindiger Inkubation mit dem Scaffold-Extrakt
sowie mit Positiv- und Negativkontrolle (PK, NK). Vitale Zellen fluoreszieren dabei grin, tote Zellen
rot. Der Anteil an toten Zellen sowie spezifische morphologische Parameter (GréRe, Zirkularitat und
Durchmesser der Zellen) wurden fir jede Probe mittels Bildanalyse ermittelt. Signifikante Unterschie-
de sind mit *(Student’s t-Test, p < 0,05) markiert (n = 10; Mal3stab: 100um). GroRere Darstellung der
Bilder im Anhang.

3.3.2 Gewebevertraglichkeit und Resorption mittels subkutaner Implantation

Die Analyse der Gewebevertraglichkeit sowie der in vivo Degradation der Gelatine-PLGA-
Konstrukte erfolgte im Anschluss an die in vitro Zytotoxizitatstestung geméals DIN EN 1SO
10993-6 (Prifungen auf lokale Effekte nach Implantation) anhand einer Implantationsstudie
im Rattenmodell.

Dazu wurden das Prufmaterial sowie Ethisorb® als Referenzmaterial in subkutane Taschen
auf dem Ricken von Wistar-Ratten implantiert und nach unterschiedlichen Zeitspannen zwi-
schen 2 und 26 Wochen wieder entnommen. Nach der histologischen Aufarbeitung der Prépa-
rate erfolgten die Untersuchung der Resorption sowie die Beurteilung der Gewebevertréglich-
keit des Prifmaterials im Vergleich zum Kontrollmaterial anhand eines semiquantitativen

Punktbewertungssystems.
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Die Ubersichtsbilder der histologischen Praparate zeigen dabei fir beide Materialien nach 2
Wochen in vivo eine gute Integration von Fibroblasten und Makrophagen in das Material und
die Entwicklung von Bindegewebe im Zentrum der Prif- und Kontrollkérper (Abbildung 23).
Im Randbereich, insbesondere an der ventralen Seite, bildete sich dichteres, zellreiches Bin-
degewebe. Im Gelatine-PLGA-Scaffold nahm dieses Bindegewebe nach 2 Wochen zwischen
30 und 50 % des Konstrukts ein; einige Praparate waren bereits vollstdndig durchwachsen
(Abbildung 23, A). In den Kontrollkérpern wurden dagegen im gleichen Zeitraum nur 25 bis
50 % des Materials mit Zellen und Matrix geflllt und keines der Préparate zeigte eine Gewe-
bebildung bis in die zentralen Bereiche. Diese konnte erst nach 4 Wochen bei allen Prif- und

Kontrollkdrpern festgestellt werden.
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Abbildung 23: Ubersichtsaufnahmen der histologischen Praparate von Gelatine-PLGA-Scaffold
(A) und Ethisorb®-Kontrolle (B) nach 2 Wochen in vivo. Balken markieren den Bereich mit dem
jeweiligen Material. Prifmaterial ist bereits vollstdndig durchwachsen, beim Kontrollmaterial zeigen
Pfeile die Einwachsfront (H&E-Farbung; 2,5x; Mafstab: 1000 pum).

Die Degradation des Prufmaterials war nach 2 Wochen meist gering, wobei die Verringerung
der Scaffold-Hohe je nach Préaparat etwa 10 bis 40 % betrug. Beim Referenzmaterial fuhrte
ein Aufquellen der Fasern in den Randbereichen zu einer Zunahme der Materialdicke von
etwa 2 mm auf 2,6 bis 2,8 mm (Abbildung 23, B). Nach 4 Wochen in vivo waren die Gelati-
ne-PLGA-Konstrukte vor allem in den &uBeren Bereichen bereits stark degradiert. Das Ethi-
sorb®-Material wies dagegen kompaktere Konturen und eine geringere Degradation auf (Ab-
bildungen siehe Anhang). Die vollstandige Zersetzung des Scaffold-Materials erfolgte zwi-
schen 4 und 8 Wochen. Fir die Ethisorb®-Kontrolle konnten nach 12 Wochen noch Polymer-
fasern nachgewiesen werden, Reste des sehr langsam abbauenden Polydioxanon waren nach

26 Wochen noch vorhanden.
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Abbildung 24: Detailaufnahmen der histologischen Praparate von Gelatine-PLGA-Scaffold
(links) und Ethisorb®-Kontrolle (rechts) nach 2, 4 und 8 Wochen in vivo. Schwarze Pfeile kenn-
zeichnen exemplarisch Riesenzellen, weilRe Pfeile Materialreste. Die umrandeten Bereiche markieren
magliche degradierte Porenwandungen (H&E-Férbung, Malistab: 100 pm).

In Abbildung 24 sind Detailaufnahmen der Praparate nach 2, 4 und 8 Wochen in vivo darge-
stellt. Das Prufmaterial zeigte nach 2 Wochen die Bildung von Gewebe mit zellarmer, extra-
zellulérer Matrix in den zentralen Bereichen der Poren. Zusatzlich waren Makrophagen, ins-
besondere an den Porenwandungen zu beobachten, die in den Abbau des Materials durch
Phagozytose involviert waren. Lymphozyten und Granulozyten, welche vermehrt bei Entziin-

dungen gebildet werden, wurden seltener beobachtet. Das Referenzmaterial 16ste dagegen
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eine starkere Fremdkorperreaktion aus, im Zuge derer sich vermehrt mehrkernige Riesenzel-
len ausbildeten. Diese kdnnen die Polyglactin-Fasern des Ethisorb®-Materials komplett um-
schlielen und dadurch besser abbauen. Zwischen den Fasern waren lockeres Bindegewebe,
Fibroblasten und Makrophagen erkennbar.

Nach 4 Wochen in vivo waren die Gelatine-PLGA-Konstrukte bereits stark degradiert. Dem-
entsprechend waren einige der Porenwandungen komplett abgebaut, so dass sich in diesen
Bereichen nur noch Bindegewebe mit einigen Fibroblasten und Makrophagen befand. Zu die-
sem Zeitpunkt waren auch Riesenzellen an dem Abbau des Scaffold-Materials beteiligt. Nach
der kompletten Degradation der Konstrukte war zum 8-Wochen-Zeitpunkt nur noch zellar-
mes, fibroses Gewebe erkennbar, wobei die ehemalige Porenstruktur teilweise anhand der
Faserausrichtung nachvollzogen werden konnte.

In den Ethisorb®-Praparaten waren sowohl nach 4 als auch nach 8 Wochen noch vermehrt
Makrophagen und insbesondere Riesenzellen am Abbau der Polymere beteiligt. Nach 8 Wo-
chen war dabei ein Teil der Polyglactin-Fasern bereits degradiert, wéhrend sich das
Polydioxanon zu wolkenartigen Strukturen ausgebreitet hatte. Diese wurden nur sehr langsam

abgebaut, so dass sie nach 26 Wochen in vivo noch erkennbar waren.

Die gewonnenen Erkenntnisse spiegelten sich auch in der semiquantitativen Auswertung ge-
maR der DIN-Norm wider. In Abbildung 25 ist eine Zusammenfassung der Rangwerte fiir
beide Materialien nach 2 und 4 Wochen in vivo gezeigt, die Einzelwerte fur Prif- und Kont-
rollmaterial sowie fur jeden Zeitpunkt sind im Anhang aufgefiihrt. Flr weitere Zeitpunkte
konnte keine Auswertung erfolgen, da das Scaffold-Material bereits vollstandig degradiert
war.

In beiden Gruppen war nach 2 Wochen in vivo ein geringer Anteil an polymorphkernigen
Zellen erkennbar. Im Vergleich zum Kontrollmaterial konnte in den Praparaten des Prifmate-
rials ein leicht erhohter Anteil an Lymphozyten zu beiden Zeitpunkten, ebenso wie ein leicht
erhohter Gehalt an Plasmazellen nach 4 Wochen beobachtet werden. Beide Effekte waren
jedoch nicht signifikant. Dagegen war die Anzahl an Makrophagen und Riesenzellen sowohl
nach 2 als auch nach 4 Wochen im Kontrollmaterial signifikant erhoht (2way ANOVA,
p < 0,0001). Die Bildung neuer Blutgefalie wurde hauptsachlich in den ersten 2 Wochen beo-
bachtet, wahrend nach 4 Wochen erste fibrose Bereiche erkennbar waren. Nekrosen oder Fett-

infiltrationen wurden bei beiden Versuchsgruppen nicht festgestellt.
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Abbildung 25: Ermittelte Rangwerte flr Prufkdrper (Scaffold) und Kontrolle (Ethisorb®) 2 und
4 Wochen nach subkutaner Implantation. Die Auswertung der verschiedenen Zelltypen und Ge-
webereaktionen erfolgte anhand der histologischen Schnitte gemaR DIN EN 1SO 10993-6, Anhang E.
***signifikant hoéherer Score fiir die Kontrollgruppe nach 2 und 4 Wochen (2way ANOVA;
p < 0,0001).

Anhand der Differenz beider Rangwerte fur den jeweiligen Zeitpunkt konnte gemal} DIN-
Norm der Grad der Gewebereizung durch das Prifmaterial abgeschatzt werden (siehe Tabelle
2). Da zu beiden Zeitpunkten der Rangwert fiir das Prifmaterial kleiner war als fur das Kont-
rollmaterial, fuhrte die subkutane Implantation des Gelatine-PLGA-Scaffolds im Vergleich

zur Ethisorb®-Kontrolle zu einer geringeren Gewebereizung.

3.4 Invitro Anwendungsstudien zur Eignung des Gelatine-PLGA-

Scaffolds als Zelltrager

Um die Eignung des Gelatine-PLGA-Konstrukts als dreidimensionaler Zelltrager fir in vitro
oder in vivo Anwendungen zu untersuchen, wurden Analysen zur effizientesten Besiedlungs-
methode, optimalen Zelldichte sowie zur Matrixsynthese von Chondrozyten auf dem Material
durchgefthrt.

Da fir die meisten Anwendungen eine moglichst gleichmé&Rige, dreidimensionale Zellvertei-
lung sowie addquate Zell-Zell-Interaktionen angestrebt werden, erfolgten als erstes Untersu-
chungen zur optimalen Besiedlungsmethode. Fir die anfanglichen statischen Versuche wur-
den priméare Gelenkchondrozyten (pGCs) in einem entsprechenden Volumen von einer oder
von beiden Seiten auf das Tragermaterial pipettiert. Da die Ergebnisse jedoch eine sehr vari-
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able und unzureichende Besiedlungseffizienz sowie Zellverteilung zeigten, wurde zu dynami-
schen Ansétzen ubergegangen.

Dafur wurde die einzuséende Zellzahl in einem passenden Volumen zusammen mit dem Ge-
latine-PLGA-Konstrukt in ein kleines Reaktionsgefal? uberfuhrt und ber 24 h langsam ent-
lang der Langsachse des GefélRes rotiert. Auf diese Weise war es dem pordsen Material mog-
lich, einen Groliteil der Zellen siebartig aus der Suspension zu filtern, wodurch eine Besied-
lungseffizienz von 89 bis 99 % erreicht wurde. Die Vitalitat der Zellen wurde dabei trotz teil-
weise starker Absenkung des pH-Wertes wahrend der Rotationskultur nicht beeinflusst und
lag durchschnittlich bei 98 %. Um die pH-Verschiebung trotzdem zu umgehen, wurde die
Methode analog mit einem Ansatz von 50 ml durchgefihrt, wobei jedoch Zellakkumulationen
auftraten, aufgrund derer keine akzeptable Besiedlung erreicht werden konnte. Dementspre-
chend erfolgte die Besiedlung der Konstrukte in allen folgenden Versuchen mit Hilfe der dy-

namischen Methode in einem 2 ml-Ansatz.

3.4.1 Optimierung der Zelldichte

Um die optimale Besiedlungsdichte des Gelatine-PLGA-Scaffolds zu ermitteln, wurden un-
terschiedliche Zellzahlen auf die Konstrukte aufgebracht und direkt nach der Besiedlung so-
wie nach einer Woche Kultur mittels Vitalfluoreszenzfarbungen hinsichtlich der oberflachli-
chen Zellverteilung beurteilt (Abbildung 26).

Nach der 24 stindigen Besiedlungsphase zeigten die Konstrukte, die mit 500.000 und 1 Mio
primdren Chondrozyten besiedelt worden waren, gleichméaRig verteilte einzelne Zellen und
kleinere Zellakkumulationen auf dem Material, wobei die zugrunde liegende Porenstruktur
der Scaffolds noch gut erkennbar war (Abbildung 26, A und B). Nach Besiedlung mit 5 Mio
Zellen konnte dagegen ein dichter Zellrasen auf dem Konstrukt beobachtet werden, so dass
die oberflachliche Struktur véllig von den Chondrozyten ausgefullt wurde (Abbildung 26, C).
Dabei waren vermehrt tote Zellen detektierbar, die wahrscheinlich wegen unzureichender
Néahrstoffversorgung aufgrund der hohen Zelldichte abgestorben sind. Ein Abschluss der Po-
ren durch eine dicke oberflachliche Zellschicht kénnte auflerdem zur Unterversorgung der

Zellen im Inneren des Materials flihren.
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500.000 Zellen 1 Mio Zellen 5 Mio Zellen

Abbildung 26: Fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen verschiedener Zellzahlen auf dem Gela-
tine-PLGA-Scaffold nach einem Tag und einer Woche. Scaffolds wurden initial mit 500.000, 1 Mio
und 5 Mio priméren Gelenkchondrozyten (pGCs) besiedelt und nach einem Tag (A-C) sowie einer
Woche (D-F) mit FDA-EB gefarbt. Vitale Zellen fluoreszieren dabei griin, tote und stark geschédigte
Zellen rot. Weille Pfeile zeigen exemplarisch vitale Zellen oder Zellakkumulationen, schwarze Pfeile
markieren das Scaffold-Material (Mafstab: 500 pm).

Nach einer Woche waren auf der Probe, die mit 500.000 Zellen besiedelt worden war, Chond-
rozyten mit gestreckter, fibroblastarer Morphologie anstelle der normalen runden Form zu
erkennen (Abbildung 26, D). Die Konstrukte mit initial 1 Mio und 5 Mio Chondrozyten zeig-
ten dagegen durchgéngig kugelformige Zellen, die so stark proliferiert waren, dass ein Grof3-
teil der Poren bereits zugewachsen war (Abbildung 26, E und F). Die gréRReren, rot fluoreszie-
renden Objekte konnten dabei durch eine Ansammlung toter Zellen, wahrscheinlicher jedoch
durch die Eigenfluoreszenz der PLGA-Partikel im Material verursacht worden sein. Auf den
Proben mit der hdchsten Zelldichte bildete sich nach einer Woche eine oberflachliche Schicht
extrazellularer Matrix, die eine diffuse Streuung der FDA-Fluoreszenz bewirkte und somit

Ursache fur die verschwommene Darstellung der Zellen war.
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Um auch die Zellverteilung innerhalb der Konstrukte zu untersuchen, wurden an denselben
Proben Gefrierschnitte parallel zur Porenausrichtung angefertigt. Abbildung 27 zeigt die mik-
roskopischen Aufnahmen der zentralen Scaffold-Bereiche jedes Préparats nach der histologi-
schen Farbung. Fiir eine bessere Ubersichtlichkeit wurde das Scaffold-Material grau darge-
stellt.

500.000 Zellen 1 Mio Zellen 5 Mio Zellen

Abbildung 27: Lichtmikroskopische Aufnahmen der Zellverteilung in unterschiedlich dicht be-
siedelten Gelatine-PLGA-Scaffolds nach einem Tag und einer Woche. Scaffolds wurden initial mit
500.000, 1 Mio und 5 Mio priméaren Gelenkchondrozyten (pGCs) besiedelt. Nach einem Tag (A, B
und C) sowie einer Woche (D, E und F) in Kultur wurden Gefrierschnitte der Proben angefertigt und
gefarbt. Zellen sind orange bis rot dargestellt, von den Zellen synthetisierte Matrix blaulich bis lila,
das Scaffold-Material wurde nachtréglich digital grau eingeféarbt. Schwarze Pfeile markieren eine
dichte Zellschicht auf der AuRenseite der Scaffolds (modifizierte Masson-Goldner-Farbung, Mal3stab:
500 pm). Starkere VergroRerung der Zellmorphologie siehe Anhang.

Demnach erreichten die Chondrozyten mit Hilfe des dynamischen Besiedlungsansatzes in
allen Proben die mittleren Bereiche der Konstrukte, wobei die Zellen mit zunehmender Zell-
dichte akkumulierten und daher ungleichmaRiger verteilt waren. Nach einer Woche in Kultur
hatten sich diese Zellklumpen aufgel6st, wodurch sich die Chondrozyten in einem feingliedri-

gen Netzwerk anordnen konnten. Die urspringliche Anordnung der Zellen und Matrixbe-
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standteile scheint dabei wahrend des Schneidevorgangs zerrissen und zusammengeschoben
worden zu sein.

Trotz der entstandenen Artefakte konnte nach einer Woche eine relativ geringe Zelldichte
sowie Matrixbildung in den Proben, die mit 500.000 und 1 Mio Chondrozyten besiedelt wur-
den, beobachtet werden (Abbildung 27, D und E). Die Zellproliferation und Matrixsynthese
reichte nicht aus, um die Poren in dieser Zeitspanne mit Gewebe aufzufillen. Dagegen zeigten
die Proben mit initial 5 Mio Zellen nach einer Woche eine starke Akkumulation von Chond-
rozyten im Scaffold-Inneren sowie auf der AuBenseite (Abbildung 27, F). AuRerdem konnte
eine leicht blauliche Farbung saurer Mukosubstanzen durch Alzianblau und somit eine begin-
nende Matrixbildung beobachtet werden. Bei langeren Kulturzeitraumen konnte es allerdings
aufgrund der hohen Zelldichte zur Unterversorgung der Chondrozyten im Inneren des Materi-

als kommen.

1 Tag 2 Wochen

1000 pm

Abbildung 28: Fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen von Chondrozyten im Gelatine-PLGA-
Scaffold nach einem Tag und 2 Wochen. Scaffolds wurden mit 2 Mio pGCs besiedelt, nach einem
Tag (A, C) sowie 2 Wochen (B, D) mit FDA-EB geférbt, parallel zur Porenausrichtung geschnitten
und mikroskopiert (MaBstab: 1000 um (A, B) und 100 um (Ausschnitte C, D)).
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Zusammenfassend kann eine Zellzahl von 2 bis 3 Mio pro Konstrukt (entspricht 25.000 bis
37.500 Zellen/mm?®) als sinnvoll angesehen werden, um eine geeignete Zelldichte und somit
Zell-Zell-Interaktionen bei gleichzeitig ausreichender Nahrstoffdiffusion zu erhalten.
Versuche mit 2 Mio pGCs zeigten anschlieBend gute Ergebnisse bezuglich Zelldichte und
Zellverteilung. Direkt nach der Besiedlung konnten ebenfalls starke Akkumulationen der Zel-
len beobachtet werden, wobei die gebildeten Zellhaufen gleichmé&fRig im Material verteilt vor-
lagen. Anhand der Vitalfluoreszenzfarbung eines besiedelten Konstrukts nach 14 Tagen in
Kultur war eine gleichméfRige Zellverteilung im Inneren des Materials feststellbar (Abbildung
28).

3.4.2 Kollagen I1-Nachweis

Da primare Chondrozyten in Monolayer-Kulturen ihre typischen morphologischen, funktio-
nellen und biochemischen Eigenschaften verlieren, werden im Tissue Engineering von Knor-
pel vermehrt dreidimensionale Tragermaterialien eingesetzt, die diese Dedifferenzierung ver-
hindern sollen. Um zu Uberpriifen, ob der Gelatine-PLGA-Scaffold als dreidimensionaler
Zelltréger die Redifferenzierung von primaren Knorpelzellen unterstiitzt und somit zur Bil-
dung einer knorpelspezifischen Matrix beitrédgt, wurden immunhistologische Farbungen von
Kollagen Il durchgefihrt.

200 ym 200 pm

Abbildung 29: Immunhistologischer Nachweis von Kollagen 11 in besiedelten Gelatine-PLGA-
Konstrukten nach 2 Tagen (A) und 2 Wochen (B). Scaffolds wurden mit 2 Mio priméren Gelenk-
chondrozyten besiedelt und bis zu 2 Wochen kultiviert. An Gefrierschnitten (Querschnitte) der Probe
erfolgte die immunhistologische Farbung von Kollagen Il (griin) und den Zellkernen (blau), die Gela-
tine wurde dabei unspezifisch angefarbt (graue Pfeile, MaRstab: 200 pum).

Abbildung 29 zeigt den immunhistologischen Nachweis von Kollagen Il anhand von Quer-
schnitten besiedelter Gelatine-PLGA-Konstrukte nach 2 und 14 Tagen Kultur. Dabei wurde
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das Material aufgrund unspezifischer Bindung des Antikorpers an die strukturell dhnliche
Gelatine ebenfalls angeféarbt. Weitere Aufnahmen, die Proben nach 7 Tagen Kultur sowie den
Vergleich zu besiedelten Ethisorb®-Vliesen zeigen, sind im Anhang aufgefihrt.

Nach 2 Tagen war erwartungsgemal nur eine sehr geringe Menge an Kollagen-lI-haltiger
Matrix im unmittelbaren Umfeld der Chondrozyten zu beobachten. Die Zellen waren dabei
relativ gleichmagig, jedoch wiederum in Form von Zellakkumulationen in den Poren verteilt.
Nach 14 Tagen in Kultur waren die Zellhaufen dagegen aufgeldst, so dass die pGCs einen
Verbund mit der vermehrt synthetisierten, extrazellularen Matrix bildeten. Diese zeigte eine

starke griine Fluoreszenz, was auf einen hohen Gehalt an Kollagen Il schlieRen l&sst.
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4 Diskussion

Aufgrund der schwachen regenerativen Fahigkeiten des Knorpelgewebes flihren Verletzungen
meist zur Bildung von funktionell minderwertigem Narbengewebe. Zur Unterstiitzung dieser
mangelhaften Regeneration wurden bereits verschiedene konventionelle Techniken und
Tissue Engineering Strategien entwickelt, von denen dreidimensionale Zelltréger einen viel-
versprechenden Ansatz aufzeigen. Allerdings stellt Knorpel wegen seiner komplexen Geo-
metrie und mechanischen Belastbarkeit eine Herausforderung in der Rekonstruktion von Ge-
webe dar (Raghunath et al. 2007), so dass die Anforderungen an Zelltrdger dementsprechend
hoch sind (siehe Kapitel 1.4.1). Solche Tragermaterialien kénnen als Hydrogel, Schwamm
oder Vlies konstruiert werden, die Auswahl an Komponenten und Herstellungsverfahren ist
dabei enorm vielfaltig (Chung und Burdick 2008, Sachlos und Czernuszka 2003).

4.1 Konstruktion und Herstellung des Tragermaterials

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung und Testung eines Scaffold-Materials, das den ge-
nannten Anforderungen moglichst weitgehend entspricht. Als Hauptkomponente und Gerdist
des Materials wurde fur diesen Zweck das naturliche Polymer Gelatine gewéhlt. Dieses wird
durch Hydrolyse aus Kollagen, dem in tierischen und menschlichen Geweben am haufigsten
vorkommenden Strukturprotein, gewonnen. Es existieren verschiedene Kollagentypen, die
aufgrund von Variationen in ihrer Tertidrstruktur unterschieden werden kénnen, allen gemein-
sam ist jedoch der tripelhelicale Aufbau, fir den drei Polypeptidketten aus mehr als 1000
Aminoséuren in Form einer rechtsgangigen Helix umeinander gewunden werden (Babel 1996,
Friess 1998).

Fir die Gelatineherstellung am bedeutendsten ist das in Knochen und Haut vorkommende
Kollagen I. Die Tripelhelix des Proteins wird wahrend der kalkalkalischen oder sauren Aufbe-
reitung durch chemisch-thermische Prozesse zerstort, so dass am Ende der Herstellung haupt-
sachlich einstrangige, verknéduelte Peptidketten vorliegen, deren Aminosauresequenzen dem
ursprunglichen Kollagen weitgehend entsprechen (Babel 1996, Ward und Courts 1977). Kol-
lagen und Gelatine bestehen zu etwa einem Drittel aus Glyzin und zu weiteren 22 % aus den
Iminoverbindungen Prolin und Hydroxyprolin; die restlichen 45 % nehmen vor allem polare
Aminosduren wie Asparagin- und Glutaminséure sowie Lysin und Arginin ein (Babel 1996).
Fur die Bildung der Tripelhelix in Kollagen ist vor allem die repetitive Tripeptid-Folge Gly-
X-Y verantwortlich, wobei in 35 % der Abfolgen Prolin (meist in X-Position) und Hydroxyp-
rolin (hpts. in Y-Position) vorkommen (Babel 1996, Friess 1998).
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Im Gegensatz zu Kollagen weist Gelatine nur eine geringe Antigenizitat auf, behalt dabei al-
lerdings Signalstrukturen bei, die die Zelladhasion, -proliferation und -differenzierung beein-
flussen konnen. Zudem kann Gelatine leicht extrahiert und verarbeitet werden, wodurch das
Polymer im Gegensatz zu Kollagen gunstiger und in groRerer Menge verflgbar ist. Aufgrund
der guten Biokompatibilitat und Biodegradierbarkeit findet Gelatine bereits eine breite An-
wendung in der Geweberekonstruktion von Haut, Knochen und Knorpel (Banerjee et al. 2009,
Lien et al. 2009, Rohanizadeh et al. 2008).

Als stabilisierende Komponente, sowohl bezliglich der Degradation als auch der biomechani-
schen Eigenschaften, sollte zusatzlich das synthetische Copolymer Polylactid-co-Glycolid
(PLGA) in die Gelatinelosung integriert werden. Das verwendete Resomer® RG 503 H ge-
hort zu der Familie der Poly(a-hydroxysauren) und besteht zu jeweils etwa 50 % aus D, L-
Lactid und Glycolid. Die Synthese dieser linearen Makromolekiile erfolgt Uber eine kataly-
sierte Ringoffnungspolymerisation bei Temperaturen von 140 bis 180 °C. Das resultierende
PLGA kann in chlorierten Losungsmitteln, Tetrahydrofuran oder Ethylacetat gelost werden
(Wintermantel und Ha 2008).

Da die Monomere Milchséure und Glycolsdure auch in Blut und Organen von Saugetieren
bzw. Nahrungsmitteln vorkommen, zeigen die Polymere und ihre Abbauprodukte eine gute
Biokompatibilitat (Vert et al. 1992). Jedoch fuhrt die Degradation des Polymers zu einem
starken Absinken des pH-Wertes und daher zu einem mitunter sehr sauren Milieu in der Mik-
roumgebung, welches sich negativ auf Zellen in diesem Bereich auswirken kann (Kohn et al.
2002, Vert et al. 1994). Um diesen Effekt gering zu halten, wurde mit 16,6 % PLGA bezogen

auf die Trockenmasse des Scaffolds ein relativ geringer Anteil gewahit.

Als Herstellungsverfahren wurde das gerichtete Einfrieren mit anschlieBender Gefriertrock-
nung favorisiert, da bereits erste Erfahrungswerte bezuglich dieser Methode in der Arbeits-
gruppe existierten. Zudem ist das Gefriertrocknen im Tissue Engineering ein weit verbreitetes
Verfahren, vor allem flr die Praparation von Trégermaterialien aus natirlichen Polymeren
wie Gelatine, Kollagen und Chitosan (Huang et al. 2005, Madihally 1999, Sheu 2001).

Der groRte Vorteil dieser Methode, insbesondere im Hinblick auf die Biokompatibilitat des
resultierenden Konstrukts, ist die Verwendung von Wasser als Lésungsmittel, welches riick-
standslos durch den Trocknungsprozess entfernt werden kann. Zudem kann durch Variation
der Parameter eine Vielzahl an Porenmorphologien und Nanostrukturen erzeugt werden (Qian
und Zhang 2011), welche die Eignung der Schwammstrukturen als Zelltrdger beeinflussen
(Chung und Burdick 2008, siehe Kapitel 4.2.1).
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Andere Herstellungsverfahren, die ebenfalls zur Ausbildung von Schwammstrukturen fihren,
sind z.B. Solvent-casting Particulate-leaching und Gas-Schdaumen. Bei diesen Techniken
kdnnen allerdings die Grolie, Geometrie und raumliche Verteilung der Poren sowie die Aus-
bildung der Porenkanale nicht immer prazise kontrolliert werden (Sachlos und Czernuszka
2003). Beim Solvent-casting Particulate-leaching wird ein synthetisches Polymer wie PLLA
in einem geeigneten Losungsmittel (z.B. Chloroform) aufgeldst und anschliefend mit Salz-
partikeln vermischt. Das Lésungsmittel wird durch Evaporation entfernt, wodurch eine kom-
pakte Polymer-Matrix mit eingebetteten Salzpartikeln entsteht, welche im Anschluss durch
Wasser aufgeldst werden (Mikos et al. 1993). Allerdings kann die Interkonnektivitat der ge-
bildeten Poren nicht garantiert werden, da diese davon abhangig ist, ob sich die benachbarten
Salzpartikel beriihren. Zudem wird die PorengréfRe durch Agglomeration von Salzpartikeln
oder die Ausbildung dinner Hautchen bei der Evaporation beeinflusst und kann demnach
nicht exakt vorbestimmt und reproduziert werden (Hutmacher et al. 2001). Mit Hilfe dieses
Verfahrens konnen auflerdem nur dunne Konstrukte produziert werden, da andernfalls die
Auflésung der Partikel im Inneren des Materials erschwert bzw. unmdéglich wird (Sachlos und
Czernuszka 2003).

Beim Gas-Schaumen werden dagegen Polymere unter groRem Druck in CO, gel6st. Durch
Ablassen des Drucks entstehen Glasblasen, die Poren von 100-500 um im Polymer zuricklas-
sen, jedoch konnte gezeigt werden, dass nur 10 bis 30 % dieser Poren untereinander in Kon-
takt standen (Mooney 1996).

Abgesehen vom Gas-Schdumen missen bei den meisten Ubrigen Herstellungsverfahren orga-
nische Losungsmittel eingesetzt werden, um die verwendeten Polymere zu l6sen. Reste dieser
Losungsmittel kénnen zur Toxizitdt oder Karzinogenitat des Materials fiihren und stellen da-

her ein signifikantes Problem dieser Verfahren dar (Sachlos und Czernuszka 2003).

4.1.1 Einfluss des Herstellungsverfahrens auf die Scaffold-Struktur

Das Gefriertrocknen besteht aus drei Schritten: Einfrieren, Haupttrocknung und Nachtrock-
nung, wobei der Einfrierschritt malRgeblich die Ausbildung der gewiinschten Porenstruktur
beeinflusst. Mit Hilfe des unidirektionalen bzw. gerichteten Einfrierens ist es mdglich, die
Orientierung der Eiskristalle zu bestimmen (Gutiérrez et al. 2008, Schoof et al. 2001). Dazu
wird die Probe einem Temperaturgradienten ausgesetzt, so dass die Eiskristalle von der nied-
rigen Temperatur ausgehend in Richtung der hohen Temperatur wachsen (Qian und Zhang
2011).
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Fur die Herstellung der Gelatine-PLGA-Scaffolds wurde daher ein speziell angefertigter Auf-
bau verwendet, der zur Ausbildung des bendtigten Temperaturgradienten diente (siehe Abbil-
dung 8). Zentrales Element des Aufbaus war ein Peltier-Element, das mit der warmenden Sei-
te auf einen Kuhlblock montiert wurde. Dadurch war es moglich, ein relativ breites Tempera-
turspektrum vor allem im niedrigen Temperaturbereich abzudecken. Das Peltier-Element
wurde fiir eine moglichst genaue Steuerung der Temperatur und der Abkuhlgeschwindigkeit
an einen Software-gesteuerten Regler angeschlossen, zudem wurde der ganze Aufbau mit
Hilfe eines Teflonrings gegen die Raumtemperatur abgeschirmt. Auf diese Weise konnte ein

regelbarer, vertikal ausgerichteter Temperaturgradient erzeugt werden.

Nachdem die Gelatine-PLGA-L&8sung in die vorbereitete Silikonform gefullt wurde, erfolgte
das Abkuhlen der Suspension zum Gefrierpunkt bei etwa -5,0 °C. Der anschlieende Phasen-
ubergang wurde durch eine heterogene Keimbildung ausgeldst, bei der sich Eiskristallkeime
an der Oberflache ungeldster Partikel oder der Einfrierform bilden. Die Entstehung der Keime
ist dabei mit einer Anderung der freien Enthalpie des Systems (AG) verbunden, die sich aus
zwei gegenlaufigen Anteilen zusammensetzt: Auf der einen Seite steht die Umwandlungs-
energie (-AG,), die zum Volumen des Keims proportional ist und durch den Phaseniibergang
gewonnen wird. Auf der anderen Seite muss flr die Bildung des Keims Energie aufgewendet
werden (AGg), die dem Phaseniibergang entgegensteht (Abbildung 30, A). Der Verlauf der
Funktion AG zeigt, dass die gebildeten Keime erst einen kritischen Radius (r*) erreichen
mussen, um eine thermodynamische Stabilitat zu erreichen. Um diese Keimbildungsbarriere
zu erreichen, muss jedoch eine entsprechende Keimbildungsarbeit (AG*) aufgewendet wer-
den, die z.B. durch eine Unterkiihlung der Suspension erreicht werden kann. Zudem sinkt bei
steigender Unterkiihlung der kritische Keimradius, so dass bereits kleinere Keime wachstums-
fahig sind (Abbildung 30, B; Schatt 1996).
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Abbildung 30: Verlauf der freien Bildungsenthalpie AG bei der Keimbildung. A: AG als Funktion
des Keimradius r bei homogener und heterogener Keimbildung. B: AG als Funktion des Keimradius r
bei heterogener Keimbildung und unterschiedlichen Temperaturen der Ldsung (T1-T3). r* = kritische
Keimgrofie, AG* = Keimbildungsarbeit, AGg = Keimbildungsenergie, AG, = Umwandlungsenergie,
Ts = Schmelztemperatur.

Die Unterkihlung der Gelatine-PLGA-L6sung fiihrte zu einem schlagartigen Einfrieren der
untersten Suspensionsschicht, wodurch sich sehr kleine Eiskristalle bildeten. Um diese
Schicht méglichst diinn zu halten, wurde die Unterkiihlung genau kontrolliert und die Eiskris-
tallbildung gegebenenfalls durch Bewegung der Form stimuliert. Anschlie}end erfolgte das
gerichtete Einfrieren der restlichen Suspension unter definierten Bedingungen.

Ein Absinken der Abkuhlrate kann dabei an der Unterseite der Probe zu kleineren Poren fiih-
ren, die nach oben hin immer groer werden. Dieser Effekt kann z.B. bei der industriellen
Produktion von Kollagenschwé&mmen beobachtet werden. Die Kollagensuspension wird dabei
in Aluminium- oder PlastikgefaRe gefullt, welche daraufhin in ein Kiihlbad mit einer Tempe-
ratur von -25 bis -40 °C gestellt werden. Durch das schlagartige Einfrieren der Probe an der
Unterseite und die Veranderungen in der Abkuhlrate entsteht ein Porengradient. Zudem sind
die Porenkanéle nicht ausschlie3lich vertikal ausgerichtet (siehe Abbildung 32 links; Schoof
et al. 2001).
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Abbildung 31: Temperaturverlauf der Gelatine-PLGA-L6sung wahrend des Einfrierprozesses.
1: Abkihlen der Losung von Raumtemperatur auf -5 °C (9 °C/min). 2: Einsetzen der Eiskristallbil-
dung mit anschliefender Erwarmung der Losung auf -2,5 °C (9 °C/min), Eisschicht intakt. 3: Langsa-
mes Abkuhlen der restlichen Losung mit 0,1 °C/min auf -10 °C.

Um die Ausbildung eines Porengradienten in den Gelatine-PLGA-Konstrukten zu verhindern,
musste demnach die Abkuhlrate nach dem initialen Einfrieren der Probe mdglichst konstant
gehalten werden. Dazu wurde das Peltier-Element nach dem initialen Erstarren der untersten
Suspensionsschicht leicht erwarmt, um eine zu schnelle Abkihlung der dartiber liegenden
Losung zu vermeiden (Abbildung 31). Daraufhin konnte die restliche Probe in einem stetigen
Temperaturgradienten einfrieren. Um maoglichst groRRe Poren zu erzeugen, wurde eine sehr
geringe Abkuhlrate von 0,1 °C/min gewahlt; die Eisfrontgeschwindigkeit lag dementspre-
chend bei etwa 2,5 bis 3,5 pum/sec.

Die resultierenden Konstrukte zeigten aufgrund des schlagartigen Einfrierens der untersten
Schicht in diesem Bereich eine dichte Porenstruktur, die spater verworfen wurde (Abbildung
32, rechts). Im gesamten darlber liegenden Bereich bildete sich wegen der konstanten Ein-
frierbedingungen eine gleichméalige Porenstruktur mit vertikaler Anordnung sowie durchgan-
gigen Poren. Demnach wurde ein Gerist erzeugt, das die séulenartig aufgebaute und ebenfalls
vertikal ausgerichtete Knorpelstruktur der tiefen Zone nachahmt. Anhand von Querschnitten
des Materials wurde eine wabenartige Anordnung der Poren festgestellt, die zudem Uber die
gesamte HOhe des Materials einen annahernd gleichen Durchmesser zeigten. Demnach konnte
durch die temporare Erwarmung der Proben nach dem initialen Einfrieren die Entstehung

eines Porengradienten effizient verhindert werden.
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Abbildung 32: REM-Aufnahmen der Porenstrukturen eines industriell hergestellten Kollagen-
schwamms und eines Gelatine-PLGA-Scaffolds. Links: Léngsschnitt eines kommerziell erhaltli-
chen Kollagenschwamms mit ungleichmé&Biger Porenstruktur aufgrund von sinkender Abkuhlrate
(Opragen®, Fa Lohmann aus Schoof et al. 2001). Rechts: Langsschnitt der vertikal ausgerichteten und
durchgéngigen Poren eines optimierten Gelatine-PLGA-Scaffolds aufgrund von konstanter Abkuhlra-
te.

4.1.2 Einfluss von Lésemitteln auf Struktur und Biokompatibilitat der Scaffolds

In den anfanglichen Rezepturversuchen wurden Ethylacetat und Essigsaure als Losemittel fir
das PLGA verwendet. Daraus resultierten zwei verschiedene Rezepturen: Rezeptur 1, bei der
das PLGA nur durch Ethylacetat gelost wurde und Rezeptur 2, die zusatzlich Essigséure ent-
hielt. Da solche Additive die PorengrélRe beeinflussen (Schoof et al. 2001) bildeten sich in
Konstrukten der Rezeptur 1 sehr viel groRere Poren (271 um) als in Scaffolds der Rezeptur 3
(160 um). Konstrukte der Rezeptur 2 zeigten allerdings trotz der zusétzlich enthaltenen Essig-
séure eine Verkleinerung des Porendurchmessers auf 125 um. Banerjee et al. vermuteten
diesbeziiglich, dass sich hydrophobe Zusatze in hydrophilen Polymeren auf die GréRe und
Verteilung der Eiskristalle auswirken (Banerjee et al. 2009). Da Essigsaure sowohl in Ethyla-
cetat als auch in Wasser l6slich ist, wurden durch deren Zugabe moglicherweise die hydro-
phoben Eigenschaften der PLGA-Phase in der Emulsion verandert. Somit konnten die unter-
schiedlich hydrophoben Partikel in den beiden Rezepturen die Ursache fiir die variierende

Porenmorphologie sein.
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Bei beiden Rezepturen wurden aulBerdem horizontal verlaufende, lamellenartige Strukturen
festgestellt, die die Porenkanale teilweise oder ganz verschlossen haben. Ahnliche Strukturen
kdnnen auch bei den gefriergetrockneten Kollagensuspensionen von Schoof et al, denen un-
terschiedliche Mengen an Essigsdaure zugesetzt wurden, beobachtet werden (Schoof et al.
2001). Da die entstandenen Lamellen die Diffusion von Nahrstoffen, Gasen und Stoffwech-
selprodukten sowie die Zellverteilung behindern, sind die aus Rezeptur 1 und 2 hergestellten
Konstrukte unginstig fir die Anwendung als Zelltrdger. Zudem besitzen Gewebe, die auf
einer gleichmaRigen Porenstruktur wachsen, eine héhere biomechanische Belastbarkeit als

Gewebe, die auf ungleichmaligen Konstrukten gebildet werden (Hollister 2002).

Verbleiben Losemittelreste in Biomaterialien, konnen diese einen zytotoxischen und karzino-
genen Effekt haben (Sachlos und Czernuszka 2003). Da die Zytotoxizitatstests von Konstruk-
ten aus den Rezepturen 1 und 2 eine signifikante Verringerung der Stoffwechselaktivitét
ergaben, sollten die moglicherweise urséchlichen Losemittelreste mittels FTIR-Spektroskopie
detektiert werden. In Rezeptur 1 konnten die enthaltenen Ethylacetat-Reste mittels ATR-
Messungen nachgewiesen werden, fur Rezeptur 2 gelang jedoch kein eindeutiger Nachweis
von Essigsdure oder Ethylacetat. Daher wurden Differenz-Thermoanalysen durchgefihrt, bei
denen die Probe bis auf 200 °C erhitzt wurde, um die entweichenden Gase mittels FTIR-
Spektroskopie zu bestimmen. Dabei konnte festgestellt werden, dass bis 140 °C nur Wasser
aus den Konstrukten der Rezeptur 2 freigesetzt wurde, allerdings ab etwa 160 °C Essigsaure
entwich.

Ursache flr diese verzdgerte Freisetzung konnte eine chemische Reaktion der Essigsaure mit
den Komponenten der Gelatine sein. Denkbar wére auch, dass der Zusatz von Essigsaure zu
einer Auffaltung der Peptid-Sekundarstruktur durch Beeinflussung der inter- und intramoleku-
laren Wasserstoffbriicken fuhrt. Bei der anschliefenden Gefriertrocknung werden die Ketten
aufgrund des Wasserverlusts wieder komprimiert, was méglicherweise einen Einschluss eini-
ger Essigsduremolekiile in die Sekundarstruktur der Gelatine bedingt.

Die Losungsmittelreste fiihrten zusammen mit der langwierigen Herstellung, der hohen Aus-
schussrate der produzierten Konstrukte und der ungeordneten Porenmorphologie zum Aus-

schluss beider Rezepturen.



Diskussion 81

4.2 Charakterisierung der optimierten Gelatine-PLGA-Scaffolds

Fur die optimierte Rezeptur 3 wurde das PLGA l6semittelfrei durch Morsern in die Gelatine-
I6sung integriert. Die Analyse der daraus resultierenden PartikelgroRen zeigte, dass das
PLGA-Pulver auf diese Weise gleichméal3ig und homogen in der Gelatinelésung verteilt wer-
den konnte. Der Zusatz von insgesamt 16,6 % PLGA bezogen auf die Trockenmasse der Scaf-
folds sollte dabei zu einer Verbesserung der mechanischen Eigenschaften sowie Verlangerung
der Degradation flhren.

Banerjee et al. konnten diesbeziglich durch Zugabe verschiedener Mengen an PLGA-
Mikrokugeln (0,1 %; 1 % und 10 %) zu Gelatine-Scaffolds zwar eine Verbesserung der bio-
mechanischen Eigenschaften beobachten, eine direkte Korrelation zur PLGA-Menge konnte
jedoch nicht nachgewiesen werden. Zudem fiihrte ein héherer Anteil an Mikrokugeln nach
drei Tagen in PBS zu einer beschleunigten Degradation, vermutlich aufgrund von zunehmen-
der Autokatalyse (siehe Kapitel 4.2.3; Banerjee et al. 2009). Dagegen konnten durch Zugabe
grolerer Mengen von PLGA-Mikrokugeln (30 %; 50 % und 70 %;) zu einem Gelatine-
Hyaluronsaure-Chitosan-Konstrukt, sowohl eine Verbesserung der mechanischen Eigenschaf-
ten als auch eine Verringerung der Degradationsrate im Vergleich zu Konstrukten ohne
PLGA beobachtet werden. Diese Effekte korrelierten zudem mit dem Anteil an Mikrokugeln
und zeigten ab Zugabe von 50 % PLGA einen signifikanten Einfluss (Tan et al. 2009).
Aufgrund des relativ geringen Anteils von 16,6 % PLGA in den Gelatine-PLGA-Scaffolds ist
fraglich, ob die mechanischen und hydrolytischen Eigenschaften des Scaffolds positiv durch
das PLGA beeinflusst werden konnen. Da die groftenteils kleinen Partikel im Konstrukt
schnell degradieren, konnte die Degradation der Scaffolds durch Zugabe der PLGA-Partikel
beschleunigt werden und somit das Gegenteil vom gewinschten Effekt auslésen. Analysen
bezlglich der Degradation und der mechanischen Stabilitat wurden bereits durchgefihrt (sie-
he Kapitel 4.2.3), allerdings miissen noch analoge Versuche mit Scaffolds aus reiner Gelatine
erfolgen, um den genauen Einfluss der PLGA-Partikel auf die Eigenschaften der Konstrukte

bestimmen zu kdnnen.

4.2.1 Porositat und Porengrolie

Porositat und Porengrof3e haben einen entscheidenden Einfluss auf das Leistungsvermdgen
eines Tragermaterials und mussen optimal an die zu verwendenden Zellen angepasst werden.
Die Porositéat der optimierten Gelatine-PLGA-Scaffolds wurde daher mit Hilfe des Archime-

dischen Verfahrens untersucht. Es konnte eine Gesamtporositat von 94,5 % in den Scaffolds
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festgestellt werden, zudem war ein Grofteil der Poren (93,8 %) offen und somit von auf3en fur
Nahrstoffe und Zellen zugéanglich. Um eine Verénderung der Porenmorphologie durch ein
Aufquellen der Gelatine zu verhindern, erfolgten die Messungen nicht in einem wassrigen
Medium, sondern in DMSO. Da dieses allerdings auch in der Lage ist, PLGA aufzuldsen,
konnte die Verwendung von DMSO maoglicherweise zu einer Verfalschung der Porositats-
messung gefuhrt haben. Aufgrund des geringen Anteils und der feinen Verteilung der PLGA-
Partikel sollte diese jedoch relativ gering ausfallen.

Zeltinger et al konnten fur verschiedene Zelltypen zeigen, dass ein hoher Grad an Porositét
nicht nur fur die Zelladh&sion, sondern auch fur die Proliferation und Matrixbildung wichtig
ist. So wurde in besiedelten L-PLA-Scaffolds mit 90 %iger Porositdt im Vergleich zu Scaf-
folds mit einer Porositat von 75 % eine hohere Stoffwechselaktivitat, Zellinfiltration und Pro-
duktion von Kollagenen und Glykosaminoglykanen festgestellt (Zeltinger et al. 2001). Auch
andere Arbeitsgruppen konnten beobachten, dass eine hohe Porositat die Zelladhasion be-
gunstigt (Maquet und Jerome 1997, Wake et al. 1994).

Ein weiterer Parameter mit entscheidendem Einfluss auf die Besiedelbarkeit von schwamm-
formigen Zelltragern ist die PorengroRRe. Diese muss auf jeden Zelltyp abgestimmt sein, da zu
kleine oder zu grolle Poren zur Dedifferenzierung der verwendeten Zellen fuhren kdnnen
(Grad et al. 2003, Lien et al. 2009, Oh et al. 2007). GroRe Poren sorgen dabei einerseits fiir
einen besseren Austausch an Néhrstoffen, Gasen und Stoffwechselprodukten als kleine Poren,
andererseits sind geringere Oberflachen fur die Zelladh&sion und verminderte Zell-Zell-
Interaktionen die Folge (EI-Ayoubi et al. 2011, Oh et al. 2007). Auch auf die Menge und Zu-
sammensetzung des gebildeten Gewebes hat die Porengrélie vermutlich Einfluss (Bhardwaj et
al. 2001).

Lien et al. besiedelten Gelatine-Scaffolds unterschiedlicher PorengroRe (50-150 um, 100-200
pum, 250-350 pum und 350-500 pm) mit artikuldren Chondrozyten von Ratten und konnten mit
steigendem Porendurchmesser eine Zunahme des Zellwachstums, der Glykosaminoglykan-
Produktion sowie der Expression von Aggrekan und Kollagen Typ I, Il und X nachweisen
(Lien et al. 2009). Andere Studien an Chondrozyten zeigten dagegen, dass Scaffolds mit sehr
grolRen Poren (liber 300-450 um) zu einer Dedifferenzierung der Zellen fiihren (Grad et al.
2003). LiVecchi et al konnten bei fotalen, bovinen Chondrozyten auf einem Scaffold mit 115-
335 um Porengrolle die Beibehaltung des Phé&notyps und die Synthese von Kollagen Il be-
obachten (LiVecchi et al. 1994). In einer weiteren Studie mit porcinen Chondrozyten wurde

flr eine PorengrofRe von 70 - 150 um eine hohere Zellzahl sowie ein gesteigerter Gehalt an
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Kollagen 1l und GAGs in der Matrix ermittelt als fir Konstrukten mit kleineren Poren (< 10
pm, 10-50 pm). Zudem wurde vermutet, dass groRe interkonnektierende Poren die Zellularitat
und den Matrixgehalt positiv beeinflussen (Griffon et al. 2006).

Fur die Gelatine-PLGA-Scaffolds konnte anhand von Gefrierschnitten eine durchschnittliche
PorengroRe von 160 pum ermittelt werden, wobei Uber 65 % der gesamten Poren im Bereich
zwischen 25 und 175 pum liegen. Die restlichen 35 % der Poren sind ausschlieBlich grofer und
erreichen Werte von bis zu 600 um. Demnach liegt der Grofteil der Poren in einem Bereich,
der die Dedifferenzierung der Chondrozyten verhindern sowie angemessene Zell-Zell-
Interaktionen und somit die Produktion von knorpelspezifischer Matrix ermoglichen sollte.
Zwar fuhrt die Vorbereitung der Konstrukte fiir die Kryoschnitte zum Aufquellen der Gelati-
ne, die Préparate wurden jedoch vor der mikroskopischen Analyse an der Luft getrocknet, so
dass der Messfehler beziliglich der PorengroRe minimal ausfallen sollte. Zudem konnte mit
dieser Methode eine sehr viel hohere Anzahl an Poren analysiert werden als anhand der REM-
Bilder mdglich war. Demnach sind die Daten zur Porengrofe, die mit Hilfe der Gefrierschnit-
te ermittelt wurden, aussagekraftiger.

Zusammenfassend sind die Gelatine-PLGA-Scaffolds aufgrund der sehr hohen Porositat, der
gleichméliigen und durchgéngigen Porenstruktur sowie einem optimalen PorengroRen-
Bereich sehr gut fur die Besiedelung mit Chondrozyten geeignet. Diese Aussage wurde zu
einem spateren Zeitpunkt mit Hilfe von in vitro Kultivierung primarer Chondrozyten auf dem
Material Uberpruft (siehe Kapitel 4.4).

4.2.2 Vernetzung und Sterilisation

Fur die folgenden in vitro und in vivo Anwendungen mussten die Konstrukte fur einen langer-
fristigen Gebrauch in wassrigen Medien stabilisiert sowie sterilisiert werden. Da die kovalen-
ten Bindungen, die wéhrend des Gefriertrocknungsprozesses zwischen den Peptidketten ent-
standen sind, keine ausreichende Stabilisierung boten, sollte eine starkere Vernetzung der
Gelatine erfolgen. Dadurch wird nicht nur das Auflésen der Konstrukte verhindert, die Ver-
netzung fuhrt auBerdem zu Veranderungen der mechanischen Eigenschaften, der Oberfla-
cheneigenschaften und der Resistenz gegentiber der enzymatischen Degradation des Proteins
(Paul und Bailey 2003, Sionkowska et al. 2010).

Gelatine kann mit Hilfe von verschiedenen chemischen Agenzien, wie Aldehyden,
Isocyanaten oder Epoxiden, sowie Uber physikalische Verfahren, wie UV-Strahlung oder tro-
ckene Hitze, vernetzt werden (Paul und Bailey 2003, Pulieri et al. 2008). Bezuglich der che-

mischen Agenzien existieren in der Literatur jedoch Bedenken, dass nicht umgesetzte Mole-
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kile oder toxische Reaktionsprodukte wahrend der Degradation des Polymers freigesetzt
werden und die Zellvitalitat beeinflussen (Pulieri et al. 2008, Sung et al. 1999, Weadock et al.
1995).

Da UV-Strahlung aufgrund seiner geringen Eindringtiefe in 3D-Strukturen hauptsachlich fir
die Oberflachenvernetzung geeignet scheint, wurde die Vernetzung mittels trockener Hitze,
dem sogenannten dehydrothermal treatment, gewahlt. Dazu wurden die Gelatine-PLGA-
Scaffolds fiir 24 h bei 140 °C im Trockenschrank inkubiert, was die Stabilitat der Konstrukte
in wassrigen Medien wesentlich verbesserte.

Wie bereits 1967 von Yannas und Tobolski beschrieben, bilden sich durch eine extensive De-
hydrierung von Gelatine kovalente Amidbindungen zwischen Carboxyl- und Amino-
Seitengruppen, wodurch die einzelnen Peptidketten vernetzt werden (Yannas und Tobolsky
1967). Zwar ist der Prozess mitunter sehr langwierig (Pulieri et al. 2008) und fuhrt zur De-
gradation des verwendeten Proteins, jedoch entstehen keine zytotoxischen Reaktionsprodukte
(Weadock et al. 1983). Zudem kann eine stérkere Belastbarkeit und eine verlangerte Resorp-
tionsrate des Proteins festgestellt werden (Haugh et al. 2009).

Um die Auswirkungen der Vernetzung auf die Struktur der Gelatine-PLGA-Scaffolds zu un-
tersuchen, wurden infrarotspektroskopische Messungen durchgefihrt. Der Vergleich der
Spektren von unbehandelter Gelatine und vernetzten Gelatine-PLGA-Scaffolds mit Beobach-
tungen aus der Literatur lieR nicht nur auf einen hdéheren Grad an Vernetzung, sondern auch
auf eine starkere Denaturierung sowie strukturelle Veranderung der Gelatine durch die Hitze-
vernetzung schlieBen. Der Grad der Denaturierung der Probe wurde dabei Gber das Verhaltnis
der Wellenzahlen 1235/1450 bestimmt. Die Bandenintensitét bei 1235 cm™ gab dabei den
Anteil an Triple-Helices und somit den Grad der strukturellen Ordnung an, wahrend die CH3-
Bande bei 1450 cm™ nicht durch Vernetzung oder Denaturierung beeinflusst wurde (Haugh et
al. 2009). Bei der unbehandelten Gelatine konnte ein Wert von 0,93 festgestellt werden, was
auf eine Denaturierung und damit einhergehende geringer geordnete Struktur verglichen mit
Kollagen hindeutet, bei dem das Verhaltnisizssiaso bei 1,1 oder dariiber liegen sollte (Cahn
und Kyriakides 2008). Fir die vernetzten Gelatine-PLGA-Konstrukte konnte jedoch nur ein
Wert von 0,8 ermittelt werden, was auf eine zusatzliche Denaturierung durch das
dehydrothermale Vernetzen schlief3en lasst. Vermutlich werden durch den Prozess die ver-
bliebenen tripelhelicalen Strukturen der Gelatine weiter aufgebrochen, wobei mdglicherweise
auch Verkirzungen der Peptidketten auftreten, welche sich anschliefend zu random coils
zusammenlagern. Genauere Strukturanalysen diesbezuglich konnten mit Hilfe der Rontgen-
Diffraktion oder NMR-Spektroskopie erfolgen (Surewicz et al. 1993, Wess 2000).
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Zusatzlich erfolgten Untersuchungen zur Fragestellung, inwiefern die Applikation von tro-
ckener Hitze auch zur Sterilisation der Tragermaterialien fihrt. Die Untersuchung der hitzere-
sistenten Keime Bacillus atrophaeus und Geobacillus stearothermophilus nach einer
24stlndigen Inkubation bei 140 °C konnte die sterilisierende Wirkung des Vernetzungspro-
zesses nachweisen. Zudem wurden auch wahrend der in vitro Kultivierung der Konstrukte
keine Probleme mit der Sterilitat festgestellt. Demnach kénnen die Vernetzung der Gelatine

und die Sterilisation der Konstrukte in einem einzigen Prozessschritt erfolgen.

4.2.3 Invitro Degradation und biomechanische Stabilitat

Die Degradation und biomechanische Stabilitat eines Tragermaterials sind wichtige Parame-
ter, die an jedes Gewebe individuell angepasst werden mussen. Die Zeitspanne bis zum voll-
stdndigen Abbau des Materials kann z.B. anhand von in vitro Versuchen unter verschiedenen
Bedingungen untersucht werden.

Der wichtigste Abbaumechanismus flr biodegradierbare Polymere ist die chemische Degra-
dation Uber Hydrolyse oder enzymatischen Abbau (Gopferich 1996, Vert et al. 1992). Bei der
passiven Degradation tber Hydrolyse dringen Wassermolekiile in die Polymermasse ein und
fihren dort zur zufalligen Spaltung der instabilen Ester- oder Amidbindungen unter Bildung
von Saureendgruppen und Alkohol- bzw. Aminogruppen (Gopferich 1996, Wintermantel und
Ha 2008). Die daraus resultierenden Oligomere und Monomere mit endstandigen
Carboxygruppen verursachen ein Absinken des pH-Werts in der Mikroumgebung der Poly-
mere, wodurch die Degradationsrate (iber Autokatalyse weiter beschleunigt wird (Gopferich
1996, Vert et al. 1994).

Die enzymatische Spaltung von Polymeren findet dagegen ausschlieBlich an charakteristi-
schen Bindungen statt, die vom Enzym erkannt werden (Wintermantel und Ha 2008). Dieser
Abbaumechanismus ereignet sich meist nur bei nattirlichen Polymeren, flir die entsprechende
Enzyme existieren (Gopferich 1996). Kollagenase spaltet beispielsweise die Peptidbindungen
in der Triple-Helix-Struktur des Proteins, speziell in der Pro-Gly-Pro-Y-Region (Harper et al.
1972). Zwar existieren solche Erkennungsstellen nicht in synthetischen Polymeren, jedoch
wird davon ausgegangen, dass die spate Degradationsphase durch Enzyme, vor allem Estera-
sen, beeinflusst werden kann. So kénnen z.B. Abbauprodukte in vivo nach Endozytose durch
Makrophagen im Zellinneren enzymatisch verdaut und somit entfernt werden, wodurch die

Abbaurate zusatzlich beschleunigt werden kann (Vert et al. 1992).
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Die Untersuchungen zur Degradation der Gelatine-PLGA-Konstrukte erfolgten in unter-
schiedlichen Lésungen, um die verschiedenen Abbaumechanismen zu simulieren. Durch den
Vergleich der Degradation in ungepufferter Ringerlésung mit der in Phosphatpuffer konnte
der Einfluss des pH-Werts und eine mogliche Autokatalyse untersucht werden, wahrend der
Zusatz von verschiedenen Kollagenase-Konzentrationen die enzymatische Degradation simu-
lieren sollte.

In der Literatur sind diesbezliglich sehr variable Enzymonzentrationen zu finden, ausgehend
von relativ geringen Mengen wie 500 ng/ml bis zu Konzentrationen, die mehr als 100fach
hoher sind, weshalb die Ergebnisse der Studien untereinander schlecht zu vergleichen sind
(Choi 1999, Lee et al. 2005, Liu et al. 2007). In der vorliegenden Arbeit wurden Konzentra-
tionen von 373 ng/ml und 1 pg/ml Kollagenase in PBS gewéhlt, um die Enzymaktivitat im
osteoarthtitischen Gelenk (siehe Holland et al. 2005) sowie in anderen Geweben mit hoherer
Kollagenase-Aktivitat zu simulieren.

Die Ergebnisse zeigten fur die Degradation in PBS eine relativ geringe Abbaurate, so dass
nach 10 Wochen noch tiber 60 % der Ausgangsmasse vorhanden waren. Mithilfe einer loga-
rithmischen Kurvenanpassung konnte fiir den gepufferten Abbau eine Halbwertszeit von 28
Wochen abgeschatzt werden. In der ungepufferten Ringerlésung waren die Konstrukte dage-
gen bereits nach 8 Wochen komplett abgebaut, wobei sich die Degradationsrate mit sinken-
dem pH-Wert beschleunigte. Demnach war fiir die zunehmende Degradation der Gelatine-
PLGA-Scaffolds in der ungepufferten Losung hauptsachlich eine Autokatalyse des Materials
verantwortlich, die durch den abfallenden pH-Wert bedingt war. Dieser Umstand wurde da-
gegen beim Abbau in PBS durch das Abpuffern saurer Abbauprodukte vermieden, was zu-
sammen mit der starken Vernetzung der Gelatinefasern zu einer relativ langsamen Hydrolyse
fluhrte. Verschiedene Arbeitsgruppen konnten diesbezuglich bereits den Zusammenhang zwi-
schen einer starken Vernetzung von Gelatine und Kollagen und der Verlangerung der Degra-
dation feststellen (Angele 2004, Choi 1999, Liu et al. 2007, Weadock et al. 1983). Zudem
beobachteten Wu und Ding, dass auch eine hohe Porositéat (95 %) zu einer Verringerung der
Degradationsrate flhrt, was womaglich durch eine bessere Diffusion der sauren Abbaupro-
dukte bedingt ist (Wu und Ding 2005).

Anhand der beschleunigten Degradation durch den Zusatz von Kollagenase zeigte sich, dass
selbst geringe Konzentrationen des Enzyms bereits zu einer starken Verkiirzung der Degrada-
tion auf 4 Wochen (373 ng/ml Kollagenase) bzw. 2 Wochen (1 pg/ml Kollagenase) fiihrten.
Demnach waren vor allem Enzyme, insbesondere Kollagenasen, fur eine schnelle Zersetzung

des Materials verantwortlich.
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Zusammenfassend zeigt das Material in gepufferten Umgebungen mit niedriger Kollagenase-
Aktivitat eine gute Stabilitat. Aufgrund dieser Erkenntnis kann vermutet werden, dass der
Gelatine-PLGA-Scaffold im Knorpeldefekt ebenfalls ausreichend stabil ist, da Kollagenasen
im adulten Knorpelgewebe nicht oder nur in geringem Mal3 produziert werden (Aigner et al.
2003, Billinghurst et al. 1997). Die in vitro Ergebnisse kdnnen allerdings nicht direkt auf die
in vivo Resorption Ubertragen werden, da sehr viel komplexere Vorgéange im Gewebe stattfin-
den als unter in vitro Bedingungen. So kann z.B. aufgrund des Abtransports der Degrada-
tionsprodukte tber das Blut- oder Lymphsystem die Abbau-Kinetik zusatzlich beschleunigt
werden (Vert et al. 1992). Insgesamt ist es daher noch fraglich, ob der Degradationszeitraum
der Scaffolds fur die Auffillung eines Knorpeldefekts mit neu synthetisierter Matrix aus-

reicht.

Fur die Untersuchung der biomechanischen Stabilitat erfolgten an den degradierten Konstruk-
ten entsprechende Messungen. Dazu wurden die Druck-Stauchungskurven von jeweils vier
Proben aus der gepufferten Abbaulésung (PBS) und den Zeitpunkten bis sechs Wochen mit-
tels einer Materialprifmaschine (Zwick 2005, Zwick GmbH) und einem speziell angefertig-

ten Messaufbau aufgenommen.
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Abbildung 33: Graphische Darstellung des Masseverlustes und des E-Modulverlaufs wahrend
der Degradation der Gelatine-PLGA-Scaffolds. Durchschnittlicher Masseverlust und E-Modul
wurden an den Proben des Degradationsversuchs in PBS ermittelt (n = 4).
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Die Ergebnisse wurden freundlicherweise von Herrn Dr. Rolf Zehbe vom Institut fir Werk-
stoffwissenschaften der TU Berlin zur Verfugung gestellt (Abbildung 33). Der ermittelte
Elastizitatsmodul fur die jeweiligen Zeitpunkte zeigte erwartungsgemald eine Abnahme der
Stabilitat bei steigendem Masseverlust. Nach drei Tagen in PBS und einem Masseverlust von
11 % lag der Wert fur den E-Modul bei 22,7 kPa, nach sechs Wochen fand aufgrund des er-
hohten Masseverlusts von 33 % eine Verringerung des E-Moduls auf 5,1 kPa statt.

Die mechanische Stabilitidt der Gelatine-PLGA-Scaffolds liegt demnach deutlich unter der
von nativem Knorpel (gemessener E-Modul: 1-2 MPa), was vor allem durch die geringe Sta-
bilitat der Gelatine sowie die hohe Porositat und PorengréRe bedingt ist. Lien et al. konnten
diesbeziiglich zeigen, dass Scaffolds mit kleineren Poren (50 - 150 um) eine hohere Stabilitét
aufwiesen als Scaffolds mit groReren Poren (350 - 500 um). AuBerdem wurde beobachtet,
dass sich die Stabilitat nach in vitro Besiedelung der Konstrukte mit Chondrozyten maf3geb-
lich durch die Bildung von knorpelartigem Gewebe verbessert werden konnte, insbesondere

bei Scaffolds mit gréfReren Poren (Lien et al. 2010).

Die Druck-Stauchungskurven der Gelatine-PLGA-Scaffolds zeigten zudem, dass die Werte
fir den gemessenen Druck im Bereich zwischen 15 und 40 % Stauchung des Materials stag-
nierten, was auf eine gute Lastkompensation der Scaffold hinweist. Mit Hilfe von computer-
tomographischen Analysen konnten zudem nur leichte morphologische Verédnderungen des
Porennetzwerks bei 28 %iger Stauchung von Scaffolds ohne PLGA-Anteil beobachtet wer-
den, wéhrend die Poren ab einer Stauchung von etwa 48 % kollabieren. Alle morphologischen
Veranderungen waren dabei aufgrund der hohen Flexibilitat der Scaffolds komplett reversibel
(Thiem et al. 2010). Die Gelatine-PLGA-Scaffolds zeichnen sich demnach vor allem durch

eine gute Lastkompensation und hohe Flexibilitat aus.

4.3 Biokompatibilitat der Gelatine-PLGA-Scaffolds

Fur die Zulassung eines Biomaterials als Medizinprodukt missen verschiedene Prifungen
durchgefuhrt werden, die durch die international geltende DIN-Norm 10993 ,,Biologische
Beurteilung von Medizinprodukten* vorgegeben sind. Diese Priifungen reichen von in vitro
Testungen der Zytotoxizitat, Genotoxizitat, Hamokompatibilitat und anderem bis hin zu Ana-

lysen der Gewebevertraglichkeit und systemischen Toxizitét in vivo.
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4.3.1 Invitro Zytotoxizitat

Um die in vitro Zytotoxizitdt der Gelatine-PLGA-Konstrukte zu beurteilen, wurden
Extrakttests gemall Teil 5 der DIN-Norm durchgefiihrt. Durch Verwendung der Extraktions-
methode kdnnen zytotoxische Agenzien aus dem Konstrukt in das Extraktionsmedium Uber-
flhrt werden, um nachfolgend deren Einfluss auf Monolayer-Kulturen zu tiberprifen.

Fur diesen Zweck werden etablierte Zelllinien meist gegentber primaren Zellen bevorzugt, da
Morphologie und Wachstumseigenschaften der Zelllinien bereits bekannt und beschrieben
sind, so dass sich zytotoxische Effekte leicht erkennen lassen (Lau 2005). Zudem sind die
Ergebnisse reproduzierbarer als bei Verwendung primarer Zellen, da deren Eigenschaften
haufig spenderabhdngig sind (Johnson et al. 1985). Die verwendete L929-
Fibroblastenzelllinie wird von der Norm empfohlen und ist somit gut fur die Toxizitatstests
geeignet. Fur die quantitative Auswertung des Versuchs wurde der MTT-Assay angewandt,
mit dem die Stoffwechselaktivitat der Zellen festgestellt werden kann. Fir eine Verifizierung
der Ergebnisse wurden aufRerdem Vitalfluoreszenzfarbungen nach Inkubation der Zellen mit

dem Extrakt durchgefihrt.

Das Ergebnis des MTT-Assays zeigte eine signifikante Verringerung der Stoffwechselaktivi-
tat der Fibroblasten nach Inkubation mit dem unverdunnten Scaffold-Extrakt um etwa 20 %.
Dieselbe Aktivitatsabnahme war auch bei verschiedenen Verdiunnungen des Extrakts zu be-
obachten, was auf eine dosisunabhédngige Hemmung schliel3en lasst. Als Ursache fiir die ver-
minderte Aktivitat wurden toxische Substanzen in den Konstrukten oder der leicht abgesenkte
pH-Werts des Scaffold-Extrakts vermutet.

Um toxische Reaktionsprodukte auszuschlielRen, die aus Gelatine und PLGA wéhrend der
Vernetzung entstehen kénnten, wurde der Versuch mit reinen Gelatine-Scaffolds wiederholt.
Auch bei dieser Analyse wurde eine dhnliche Verringerung der Zellstoffwechselaktivitét
durch den reinen Gelatine-Extrakt sowie dessen Verdinnungen festgestellt. Somit kdnnen
toxisch wirkende Reaktionsprodukte aus PLGA und Gelatine als Ursache ausgeschlossen
werden, was bereits durch die Ergebnisse der FTIR-Analyse angedeutet worden war. Zudem
wurde der pH-Wert des Zellkulturmediums durch Extraktion der reinen Gelatinekonstrukte
nicht beeinflusst, weshalb die Ursache fur den verringerten pH-Wert des Scaffold-Extrakts die
Degradation von PLGA-Partikeln sein muss. Das leicht saure Milieu ist allerdings nicht fir
die Hemmung der Stoffwechselaktivitat verantwortlich.

Demnach bleibt die Vermutung, dass toxische Substanzen oder Verunreinigungen die Ursache

fir die Verminderung der Stoffwechselaktivitat sind. Dazu zahlen z.B. Olreste, die beim Ge-



Diskussion 90

friertrocknen in das Material gelangt sein kdnnten oder Endotoxine, die aufgrund einer bakte-
riellen Kontamination der Losung gebildet worden sein kdnnten. Letzteres ist weitgehend
ausgeschlossen worden, indem Scaffolds aus einer frisch angesetzten Gelatinelésung herge-
stellt worden sind, so dass Mikroorganismen keine Gelegenheit hatten, Toxine zu bilden. Die
Ergebnisse des anschlielenden Zytotoxizitatstests zeigten dabei keine kennzeichnenden Un-
terschiede zu den bisherigen Werten.

Um festzustellen, ob tatsachlich zytotoxische Substanzen in den Konstrukten vorhanden wa-
ren, die zum Absterben von Zellen gefiihrt hatten, erfolgten Vitalfluoreszenzfarbungen. Mit
Hilfe der beiden Fluoreszenzfarbstoffe FDA und EB war es moglich, tote Zellen eindeutig
von vitalen zu unterscheiden. Die Ergebnisse der Bildanalysen zeigten dabei in den Extrakt-
haltigen Kulturen einen signifikant geringeren Anteil toter Zellen, verglichen mit der Nega-
tivkontrolle. Demnach waren in den Gelatine-PLGA-Konstrukten keine zytotoxischen Sub-
stanzen enthalten.

Allerdings konnte in den Extraktproben eine verminderte absolute Zellzahl ermittelt werden,
was vermutlich die Ursache fir die geringere Stoffwechselaktivitat war. Wéhrend jedoch im
MTT-Assay eine 20 %ige Abnahme der Stoffwechselaktivitat beobachtet wurde, war mit Hil-
fe der Bildanalysen eine Verringerung der Zellzahl um 50 % feststellbar. Beide Ergebnisse
zusammen konnten demnach auf eine erhohte Stoffwechselrate der Fibroblasten in den Ex-
trakt-haltigen Kulturen hindeuten.

Zudem zeigten Zellen nach Inkubation mit dem Extrakt eine stérkere Spreitung sowie eine
geringere Zirkularitat und somit eine gute Adhérenz. Dies kénnte auf eine verminderte Tei-
lungsaktivitat der Zellen in den Extraktproben hindeuten, wahrend einige Zellen aus der Ne-
gativkontrolle aufgrund von Mitosen eine kugelige Form annahmen. Dieser Vermutung wiir-
de auch der geringere Anteil an toten Zellen entsprechen, denn durch Verlangsamung oder
Arrest des Zellzyklus® existieren weniger Zellen, die in den programmierten Zelltod iiberge-
hen.

Die Ergebnisse zeigten aulRerdem, dass der MTT-Test nur bedingt fur die Quantifizierung der
Zytotoxizitat geeignet ist, da mit dieser Methode die Stoffwechselaktivitdt gemessen wird,

welche nicht proportional zum Anteil an toten Zellen sein muss.

Die Ergebnisse der Zytotoxizitatstests wurden anschlieBend durch ein externes, akkreditiertes
Pruflabor (Fa HygCen, Schwerin) mittels Extrakttest und gekoppeltem LDH-Test uberprift.
Bei diesem Assay wird die Aktivitat der zytoplasmatischen Lactatdehydrogenase (LDH) im
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Medium gemessen, welche bei toten Zellen aufgrund der Zerstérung der Zellmembran im
Uberstand erhoht ist. Mit Hilfe dieser Methode wurde eine Zellvitalitat von 95 % bezogen auf
die Negativkontrolle ermittelt.

Zusammenfassend konnte festgestellt werden, dass der Scaffold-Extrakt keine zytotoxischen
Substanzen enthélt, jedoch moglicherweise zu einer Verringerung des Zellwachstums fuhrt.
Da auch reiner Gelatine-Extrakt in einer Abnahme der Stoffwechselaktivitét resultierte, wurde
die Hemmung der Zellproliferation wahrscheinlich durch die Gelatine ausgeldst. Mdglicher-
weise fuhrte die Hitzevernetzung zu EinbuRen in der Biokompatibilitit der Gelatine, jedoch
war eine vergleichende Analyse mit unbehandelter Gelatine schwierig, da diese unvernetzt
und unsteril ist, was zum Gelieren des Extrakts und zu ungewollten Kontaminationen fiihren
kann. In der Literatur existieren beziglich der Biokompatibilitat von hitzevernetzter Gelatine
nur sehr wenige Studien. Wahrend Lau an dehydrothermal vernetzten Kollagenschwammen
keine Beeintrachtigung der Stoffwechselaktivitat beobachten konnte (Lau 2005), zeigten
Achilli et al., dass eine starke Vernetzung von zweidimensionalen Kollagengelen durch hoch-
dosierte UV-C-Strahlung die Stoffwechselaktivitat von Fibroblasten signifikant verringern
kann (Achilli et al. 2010).

Dies deutet darauf hin, dass der hemmende Effekt eventuell durch die relativ stark denaturier-
te Struktur der Gelatine bedingt war. Beispielsweise konnte eine Interaktion der Gelatine mit
den Wachstumsfaktoren im Serum dazu fiihren, dass diese nicht mehr den Zellen zur Verfi-
gung stehen. Ein Entzug von Wachstumsfaktoren kann im frihen Stadium der G1-Phase zu
einer Unterbrechung des Zellzyklus fihren (Knippers 2006), was das verminderte Zellwachs-
tum erklaren wirde. Allerdings ware dieser Effekt vermutlich dosisabhangig, so dass mit ho-
herer Verdiinnung des Scaffold-Extrakts eine Steigerung der Stoffwechselaktivitat feststellbar
sein misste. Andererseits konnten auch kurze denaturierte Peptidketten der Gelatine in die
Zelle aufgenommen werden und dort mit zelleigenen Proteinen interagieren bzw. akkumulie-
ren und dadurch den Zellzyklus storen. Dies konnte moglicherweise auch zu einer
dosisunabhéngigen Hemmung des Stoffwechsels fuhren. Denkbar wére auch, dass die Fibrob-
lasten durch die Interaktion mit der Gelatine ein Signal erhalten, wodurch sie von Proliferati-
on auf Proteinsynthese umschalten. Dies wirde zu einer verminderten Zellzahl flihren, kdnnte
aber gleichzeitig auch die mdglicherweise erhéhte Stoffwechselaktivitat erklaren und zu ei-
nem dosisunabhdangigen Effekt fihren.

Um zu Uberprifen, ob tatsdchlich der Zellzyklus durch den Scaffold-Extrakt beeinflusst wird,
konnte der Anteil an DNA-replizierenden Zellen z.B. mit Hilfe des modifizierten Nukleotids

Bromodeoxyuridin bestimmt werden, welches anstelle von Thymidin bei der Replikation in
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die DNA eingebaut und mittels Antikdrperbindung detektiert werden kann. Weiterhin kénnten
Genexpressionsanalysen der an Proliferation und Proteinsynthese beteiligten Gene der Fibrob-

lasten erfolgen.

Weitere Tests bezuglich der Genotoxizitat, Karzinogenitit, Reproduktionstoxizitat und der
Hamokompatibilitat der Gelatine-PLGA-Scaffolds sowie die Prifung auf Hautirritationen
wurden ebenfalls gemaR der entsprechenden DIN-Normen (DIN EN I1SO 10993-3, -4 und-10)
von dem bereits erwahnten Priflabor (Fa. HygCen, Schwerin) durchgefiihrt. Zudem wurde
die Sterilitat der Proben tberprift und es erfolgte der quantitative Nachweis von Pyrogenen
(nach 10993-11), wie z.B. Bakterien-Endotoxinen oder anderen Verunreinigungen, die Ent-
ziindungen verursachen konnen. Alle durchgefiihrten Tests zeigten positiv zu bewertende Er-
gebnisse, die Proben waren zudem steril und enthielten keine Pyrogene. Dementsprechend

gelangten wahrend des Herstellungsprozesses keine Verunreinigungen in das Material.

4.3.2 Gewebevertraglichkeit und Resorption nach subkutaner Implantation

Im Anschluss an die in vitro Tests erfolgte gemal DIN EN 1SO 10993-6 eine Studie zur Ge-
webevertraglichkeit und Resorption der Gelatine-PLGA-Scaffolds nach subkutaner Implanta-
tion. Die Prozesse, die nach der Implantation an der Grenze von Zelle zu Implantat sowie in
dessen Umgebung ablaufen, sind wichtige Anhaltspunkte fir die Bestimmung der Biokompa-
tibilitat des Materials (Ziats et al. 1988).

Nach einer Implantation lagern sich als erstes, analog zu den Abl&ufen bei der Wundheilung,
Proteine aus dem Blut als vorldufige Matrix auf dem Implantat an. Dadurch gelangen
Zytokine, Wachstumsfaktoren und andere bioaktive Substanzen in den Implantationsbereich,
die die Proliferation und Aktivierung verschiedener Zellpopulationen, wie z.B. Makrophagen,
beeinflussen. Nachfolgend bildet sich eine akute Entziindung, die vor allem durch neutrophile
Granulozyten (polymorphkernige Leukozyten) gekennzeichnet ist und nach einigen Tagen in
eine chronische Entziindung Ubergeht. Diese wird dagegen durch das Auftreten von
mononukledren Zellen, wie Monozyten bzw. Makrophagen und Lymphozyten, charakterisiert.
Nach etwa zwei Wochen dominiert die granulierende Reaktion, welche durch die Anwesen-
heit von Makrophagen, Riesenzellen und Fibroblasten sowie durch Neovaskularisation ge-
kennzeichnet ist; sie bildet aullerdem den Vorl&ufer einer fibrésen Kapsel um das Implantat.
Die Gewebereaktion auf eine Implantation kann dabei durch den Gewebetyp sowie Material-

grolRe und -form beeinflusst werden (Anderson et al. 2008).
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Fur die Langzeitimplantationsstudie wurden als Prufkorper jeweils vier Scaffolds in subkuta-
ne Taschen auf dem Rickenmuskel von 42 Wistar-Ratten festgenédht, nach unterschiedlichen
Zeitspannen zwischen zwei und 26 Wochen wieder entfernt und anschlieRend anhand von
histologischen Schnitten bezuglich der Gewebereaktion und Degradation beurteilt. Analog
wurde mit Ethisorb®-Vliesen als Referenzmaterial verfahren, da fir die normkonforme Aus-
wertung der Studie der Vergleich mit einem bereits zugelassenen Medizinprodukt mit bekann-
ter Biokompatibilitat erfolgen musste.

Nach zwei Wochen in vivo konnte eine gute Gewebebildung in dem Scaffold-Material festge-
stellt werden, so dass manche Prifkorper bereits vollstdndig durchwachsen waren, wéhrend
das Referenzmaterial nur zu etwa 25 bis 50 % mit Gewebe gefiillt war. Dabei schien vor al-
lem die hochporose, durchgéngige Struktur der Scaffolds im Gegensatz zur Vliesstruktur eine
schnellere Integration von Gewebe zu ermdglichen.

Die Degradation des gelatinebasierten Prifmaterials erfolgte bereits innerhalb von vier bis
acht Wochen. Die Polyglactin-Fasern der Ethsiorb-Vliese waren dagegen bis zu zwolf Wo-
chen nachweisbar, wéhrend der sehr langsam degradierende Polydioxanon-Anteil nach 26
Wochen noch erkennbar war. Dieses Ergebnis entspricht den Herstellerangaben, der eine De-
gradationsspanne von 90 Tagen fur den Polyglactin-Anteil bzw. 180 Tage fiir das
Polydioxanon anfiihrt.

Ursache fir den schnelleren Abbau des Scaffold-Materials war wahrscheinlich der enzymati-
sche Angriff auf die Gelatine durch Hydrolasen und oxydative Enzyme, die von Fibroblasten
und Makrophagen gebildet werden (Anderson et al. 2008, Weng et al. 2008). Vergleicht man
die Stabilitat der Konstrukte in vivo mit den Ergebnissen der in vitro Degradation, liegt die
Zeitspanne der vollstandigen Zersetzung zwischen dem hydrolytischen (acht Wochen) und
dem enzymatischen Abbau (373 ng/ml Kollagenase: vier Wochen). Die Resorptionszeit des
Scaffold-Materials ist demnach unerwartet hoch, da die Enzymkonzentration im subkutanen
Gewebe wahrscheinlich einen hoheren Wert erreicht als 373 ng/ml und die Degradation wo-
maoglich durch den Abtransport der Abbauprodukte zusatzlich beschleunigt wird.

Studien an chemisch vernetzten Gelatine-Hyaluronsaure-Konstrukten zeigten nach subkutaner
Implantation eine starke Degradation innerhalb der ersten vier Tage mit einem Masseverlust
von etwa 35 %. Anschliellend erfolgte allerdings eine Stagnation des Abbaus, so dass nach 15
Tagen noch 60 % der Ausgangsmasse vorhanden waren. Nach zehn Tagen flihrte nach Aus-
sage der Arbeitsgruppe die vermehrte Integration von Fibroblasten und insbesondere die Bil-

dung von extrazelluldrer Matrix zu einer Stabilisierung der Konstrukte (Hong et al. 2004),
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wodurch sich auch die Degradationsspanne der Gelatine-PLGA-Scaffolds verlangert haben
konnte.

Die beschleunigte Degradation durch den enzymatischen Angriff entfallt dagegen beim
Polyglactin-basierten Ethisorb®, da synthetische Polymere keine Erkennungsstellen fiir Pro-
teinasen besitzen und daher hauptséchlich durch Hydrolyse bzw. Autokatalyse degradieren
(siehe Kapitel 4.2.3).

Die histologische Beurteilung der Gewebereaktion zeigte zusammen mit der semiquantitati-
ven Auswertung gemdaR DIN-Norm nach zwei Wochen einen geringen Anteil an
polymorphkernigen Zellen in beiden Versuchsgruppen, der wahrscheinlich durch eine akute
Entzindung bedingt war. Diese konnte allerdings aufgrund der Verringerung der entspre-
chenden Zellpopulationen nach vier Wochen nicht mehr detektiert werden. Die Anwesenheit
von Lymphozyten nach zwei und vier Wochen sowie von Plasmazellen nach vier Wochen
deutet dagegen auf die Ausbildung einer chronischen Entziindung in diesem Zeitraum hin.
Die leichte Erhohung der jeweiligen Zellzahlen in der Prifgruppe kdnnte dabei auf eine ge-
ringe immunologische Reaktion auf die xenogene Gelatine hindeuten.

Wahrend des Fortschreitens der Entziindung migrieren Makrophagen aufgrund von chemotak-
tischen Signalen in den Implantationsbereich. Dort adhérieren sie an der Materialoberflache
und tragen zur Degradation des Materials durch Sekretion von Enzymen oder Phagozytose
von kleinen Partikeln (< 5 pm) bei. Sind groRere Partikel vorhanden (> 10 pum), fusionieren
die Makrophagen zu Riesenzellen, um diese umschlieRen und abbauen zu kénnen (Anderson
et al. 2008). Die Fremdkdrperreaktion war aufgrund der signifikant htheren Anteile an Mak-
rophagen und Riesenzellen nach zwei und vier Wochen im Kontrollmaterial starker ausge-
pragt als im Prufmaterial. Die bessere Abbaubarkeit der Gelatine durch die vorhandenen En-
zyme konnte dabei zu der geringer ausgeprégten Zellreaktion geflihrt haben.

Nach der vollstdndigen Degradation der Scaffolds innerhalb von acht Wochen war hauptséch-
lich zellarmes, fibroses Gewebe in den ehemaligen Porenstrukturen erkennbar. Ein optimales
Ergebnis wére zwar eine minimale Ausbildung von Fibrose, jedoch fiihren Wundheilungen
oft zu einem zellarmen und avaskuléaren Bindegewebe und somit zur Narbenbildung (Ziats et
al. 1988). Bei der Anwendung der Gelatine-PLGA-Scaffolds in Knorpeldefekten ist dagegen
die Ausbildung eines zellarmen, matrixreichen Gewebes erwiinscht, da auch natives Knorpel-

gewebe eine solchen Aufbau zeigt (Buckwalter und Mankin 1998a).
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Zusammenfassend konnten im Vergleich zum Kontrollmaterial Ethisorb® eine schnellere
Bildung von Gewebe in dem Scaffold-Material, jedoch auch dessen schnellerer Abbau beo-
bachtet werden. Die in den Poren gebildete extrazellulare Matrix schien dabei den Abbau der
Konstrukte hinauszuzégern. Zwar war die Stabilitat des Scaffolds ausreichend, um zumindest
im subkutanen Bereich die Auffillung von Defekten mit neuem Gewebe zu ermdglichen, of-
fen bleibt jedoch, ob das Material auch fur die Regeneration von Defekten im Knorpelgewebe
hinreichend stabil ist. Die Fremdkdrperreaktion auf das Scaffold-Material zeigte eine signifi-
kant geringere Auspréagung verglichen mit dem bereits zugelassenen Polyglactin-basierten
Kontrollmaterial. Insgesamt weisen die Gelatine-PLGA-Scaffolds demnach eine gute Bio-
kompatibilitat auf und sind sowohl fir in vitro als auch in vivo Anwendungen geeignet.

4.4 Funktionalitat der Gelatine-PLGA-Scaffolds

4.4.1 Invitro Untersuchungen zur Anwendbarkeit des Gelatine-PLGA-Scaffolds

als Zelltrager

Die physikochemischen Charakterisierungen der Scaffolds lieRen eine optimale Struktur fur
die Kultur von Knorpelzellen vermuten. Um dies zu Uberprifen, erfolgten die Besiedelung der
Gelatine-PLGA-Scaffolds mit primaren Chondrozyten sowie die anschlielende Analyse der
Zellreaktion auf das Material. Die Besiedelung von dreidimensionalen Zelltragern ist dabeli
ein entscheidender Schritt des Tissue Engineerings, insbesondere wegen der Auswirkungen
dieses Prozesses auf die nachfolgende Zelldifferenzierung und Gewebebildung (Shahin und
Doran 2011). Meist werden fir die Besiedelung autologe Zellen verwendet, welche zuvor
isoliert und expandiert werden mussen, da oftmals nur kleine Gewebeproben entnommen
werden konnen (Bonassar und Vacanti 1998). Fir eine Transplantation von Chondrozyten
werden beispielsweise mindestens 10 Mio Zellen benétigt, was nur durch eine etwa zehnfache
Expansion der isolierten Chondrozyten in Kultur ermoglicht werden kann (Schulze-Tanzil
2009).

Problematisch ist dabei, dass Chondrozyten bei langerer Monolayer-Kultur ihre morphologi-
schen, biochemischen und funktionellen Eigenschaften verlieren, was zur Dedifferenzierung
der Zellen fuhrt (Benya und Shaffer 1982, Gosset et al. 2008, Schulze-Tanzil 2009, Watt
1988). Frisch isolierte Chondrozyten zeichnen sich durch eine runde oder polygonale Form
aus, die nach langerer zweidimensionaler Kultur in eine fibroblastenférmige Gestalt tibergeht.
Zudem nehmen die knorpelspezifischen Kollagene Typ Il und IX sowie groRRe Proteoglykane

wie Aggrekan ab, wéhrend kleine Proteoglykane (Decorin, Biglykan), das groRe Proteoglykan
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Versican und das Glykoprotein Fibronectin vermehrt gebildet werden. Auch das fur Knorpel
untypische Kollagen I, sowie die Kollagene Il und IV werden exprimiert (Cournil-
Henrionnet et al. 2008, Marlovits et al. 2004a, Schulze-Tanzil 2009). Der Wechsel in der
Synthese von Kollagen Il zu Kollagen | findet nach etwa 21 Tagen (Marlovits et al. 2004a)
bzw. nach Passage 4 statt (Gosset et al. 2008, Kang et al. 2007, Zhang et al. 2007).

Der Verlauf der Dedifferenzierung kann dabei z.B. durch hohe Zelldichten (Amadio et al.
1983, Kuettner 1982, Watt 1988) und Suspensionskulturen (Benya und Shaffer 1982,
Srivastava et al. 1974, Vinall 2002) verhindert bzw. verlangsamt werden. Auch dreidimensio-
nale Kulturen, bei denen die Zellen in Pellets, Hydrogelen oder Zelltrdgern wachsen, sind eine
effiziente Malinahme fur die Redifferenzierung von Chondrozyten, da dadurch die nattrlich
vorkommende Umgebung nachgeahmt wird und Zell-Zell- sowie Zell-Matrix-Kontakte unter-
stitzt werden (Benya und Shaffer 1982, Loty et al. 2000).

Die Dedifferenzierung priméarer Chondrozyten stellt demnach eines der Hauptprobleme bei
der Kultivierung dieser Zellen dar. Eine anfangliche in vitro Kultur ist allerdings unabdingbar,
da die Zellen fir eine autologe Transplantation erst expandiert werden missen. Dreidimen-
sionale Kulturbedingungen, z.B. durch Besiedelung eines entsprechenden Zelltragers, kdnnen
die Dedifferenzierung der Chondrozyten jedoch verhindern. Um die Eignung des Gelatine-
PLGA-Scaffolds als Zelltrager diesbezlglich zu untersuchen, wurden in vitro Analysen zur
optimalen Zelldichte und der Matrixsynthese von Chondrozyten auf dem Material durchge-
fuhrt. Zuerst erfolgte allerdings die Evaluierung der effizientesten Besiedelungsmethode, da
diese einen entscheidenden Aspekt in der Herstellung funktioneller Knorpelimplantate dar-
stellt. Mit Hilfe der richtigen Methode kénnen sowohl eine optimale Zell-Zell-Interaktion als
auch eine gleichmaRige Zellverteilung erreicht werden, die nachfolgend zu einer homogenen
Matrixbildung fihren (Chung und Burdick 2008, Shahin und Doran 2011). Tragermaterialien,
die eine gleichméRige Zell- und Matrixverteilung aufweisen, sind dabei insbesondere beim
Einsatz in mechanisch beanspruchtem Gewebe erwiinscht, da diese einen groReren Wider-
stand gegen Belastungen bieten als heterogene Konstrukte (Shahin und Doran 2011).

Die anfanglichen statischen Besiedelungsversuche, bei denen die Zellsuspension auf das Tra-
germaterial pipettiert wurde, ermdglichten zwar eine einfache und zeiteffiziente Durchfiih-
rung, fuhrten im Ergebnis jedoch zu einer schlechten Besiedelungseffizienz und ungleichmé-
Rigen Zellverteilung im Material. Daher wurde zu dynamischen Ansétzen ibergegangen, die
aufgrund der entstehenden hydrodynamischen Kréfte einen maligeblichen Einfluss auf die

Morphologie, biochemische Zusammensetzung und biomechanischen Eigenschaften von
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klnstlich gezlichtetem Knorpelgewebe austiben kénnen (Vunjak-Novakovic et al. 1996). Ein
typischer dynamischer Besiedelungsansatz ist die Verwendung von Spinnerflaschen, in denen
ein groRes VVolumen Zellsuspension rotiert wird, wahrend der zu besiedelnde Scaffold an Na-
deln fixiert in die Suspension getaucht wird. Die Besiedelungseffizienz ist bei dieser Methode
relativ hoch, jedoch akkumuliert ein Grofteil der Zellen aufgrund der Hydrodynamik inner-
halb der Spinnerflasche an der Oberseite der Scaffolds, was wiederum zu einer ungleichméafi-
gen Zellverteilung fuhrt (Freed et al. 1994a, Mahmoudifar und Doran 2005, Shahin und
Doran 2011).

Um dies zu vermeiden, wurde eine Besiedelungsmethode entwickelt, bei der sich die Kon-
strukte innerhalb der Zellsuspension frei bewegen konnten. Dazu wurde jeweils ein Scaffold
in einem kleinen Reaktionsgefal tber 24 h mit der Zellsuspension entlang der Langsachse der
GefaRe rotiert. Auf diese Weise konnten die Konstrukte aufgrund ihrer kontinuierlichen Be-
wegung durch die Zellsuspension die Chondrozyten siebartig herausfiltern, wodurch eine ho-
he Besiedelungseffizienz und eine gleichmalige Zellverteilung erreicht werden konnte. Zwar
wurde der pH-Wert des Zellkulturmediums wahrend der Rotationskultur stark abgesenkt, je-
doch konnte keine Beeintrachtigung der Zellvitalitat beobachtet werden. Da zudem Versuche
in groReren Ansétzen zu einer unerwiinschten Akkumulation der Chondrozyten fihrten, wur-
den alle Besiedelungen der nachfolgenden Versuche mit Hilfe dieser optimierten, praktikab-
len Methode durchgefiihrt.

Im Anschluss erfolgten Versuche zur optimalen Zelldichte, da diese Einfluss auf die Dediffe-
renzierung und auf die Matrixproduktion der Zellen hat. Hohere initiale Zelldichten scheinen
dabei zur verstarkten Synthese von extrazellularer Matrix zu fihren, wahrscheinlich aufgrund
von besseren Zell-Zell-Interaktionen (Freed et al. 1994a, Huang et al. 2004, Iwasa et al.
2003). Die Scaffolds wurden daher mit 500.000, 1 Mio und 5 Mio primédren Chondrozyten
besiedelt und mittels Vitalfluoreszenzfarbung hinsichtlich der oberflachlichen Zellverteilung
und -morphologie nach einem Tag sowie einer Woche in Kultur beurteilt. Zudem wurden von
den Préparaten Gefrierschnitte angefertigt und histologisch gefarbt, um die Zellverteilung im
Inneren der Scaffolds zu untersuchen.

Problematisch war dabei jedoch, dass der Schneideprozess anscheinend ein Verschieben der
Zell- und Matrixanordnung verursachte. Ursache war vermutlich eine zu geringe Eindringtiefe
des Kryoschnittmediums aufgrund seiner Viskositét, so dass die Strukturen in den Poren wah-
rend des Schneideprozesses nicht ausreichend stabilisiert waren. Dieses Problem besteht al-
lerdings bei den meisten histologischen Einbettmedien (Paraffin, PMMA, GMA, Epoxidharz),
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da alle eine relativ hohe Viskositat aufweisen, wodurch sich das Schneiden von in vitro-
Konstrukten als schwierig gestaltet. Zudem wirde die obligatorische Entwésserung der Pro-
ben Uber eine ansteigende Alkoholreihe ein massives Schrumpfen der Praparate verursachen,
wodurch ebenfalls Artefakte entstehen.

Die Chondrozyten, die auf dem Konstrukt mit der niedrigsten initialen Zelldichte (500.000
Zellen) gewachsen waren, zeigten mit Hilfe der Fluoreszenzfarbung nach einer Woche eine
langgestreckte, fibroblastenahnliche Morphologie, welche auf eine Dedifferenzierung der
Zellen hindeutet. Auch in den Langsschnitten der Préparate konnte nach einer Woche nur eine
geringe Zelldichte und Matrixbildung im Material festgestellt werden. Die mit 1 Mio Chond-
rozyten besiedelten Scaffolds lieRen dagegen eine starke Proliferation der Zellen innerhalb
einer Woche erkennen, zudem waren aufgrund ihrer abgerundeten Morphologie keine phano-
typischen Dedifferenzierungsmerkmale beobachtbar. Allerdings waren sowohl die Zelldichte
innerhalb des Materials als auch die Matrixsynthese nach einer Woche noch nicht ausrei-
chend, um dem Scaffold Stabilitat zu verleihen.

Die Konstrukte mit 5 Mio Zellen zeigten bereits direkt nach der Besiedelung eine dichte Zell-
schicht auf der Oberflache, die einen Abschluss der Poren und somit eine geringe Zellzahl im
Material vermuten lie. Anhand der Langsschnitte konnte jedoch auch bei dieser hohen Zell-
dichte eine gleichméRige Verteilung der Chondrozyten innerhalb des Materials aufgrund der
dynamischen Besiedelungsmethode festgestellt werden. Nach einer Woche in Kultur waren
eine deutliche Zellproliferation sowie die Ausbildung eines dreidimensionalen Netzwerks aus
Zellen und extrazellularer Matrix innerhalb der Scaffold-Poren erkennbar. Allerdings kénnte
die hohe Zelldichte bei einer weiterfiihrenden Kultivierung zu einer Unterversorgung der Zel-
len im Scaffold-Inneren flihren, da die Nahrstoffdiffusion zunehmend behindert wird.

Daher wurde eine Zellzahl von 2 bis 3 Mio Chondrozyten pro Scaffold (entspricht 25.000 bis
37.500 Zellen/mm?®) als sinnvoll erachtet, um angemessene Zell-Zell-Interaktionen bei gleich-
zeitig ausreichender Néahrstoffdiffusion zu gewahrleisten. Diese Zelldichte stimmt zudem an-
nahernd mit der von nativem Knorpel (etwa 40.000 Zellen/mm?®) tiberein (Zehbe et al. 2009).
Die FDA/EB-gefarbten L&ngsschnitte von Scaffolds, die mit 2 Mio Chondrozyten besiedelt
und anschlieBend dber einen Zeitraum von zwei Wochen kultiviert wurden, konnten eine
gleichméaRige Zellverteilung und sehr gute Zellvitalitat im Inneren des Zelltradgers nachweisen,
was flr eine ausreichende N&hrstoffversorgung der Zellen spricht.

Anhand von immunhistologischen Farbungen gelang auRerdem der Nachweis von Kollagen

I1-haltiger und somit knorpelspezifischer Matrix, was zusammen mit der abgerundeten Zell-
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morphologie auf einen differenzierten Status der Chondrozyten schlie3en liel3. Erste Quantifi-
zierungen der synthetisierten Proteoglykane zeigten zudem, dass im Gelatine-PLGA-
Scaffolds innerhalb von zwei Wochen insgesamt mehr extrazelluldre Matrix gebildet wurde
als in Ethisorb®-Vliesen. Die hohe Porositat sowie gleichmaRige Porenstruktur scheinen
demnach beziiglich der Matrixbildung und -deposition vorteilhafter zu sein als das begrenzte
Leervolumen von Vliesstrukturen.

Bei allen Besiedelungsversuchen war allerdings die Ausbildung von Zellakkumulationen in
den Gelatine-PLGA-Scaffolds unmittelbar nach der Besiedelung der Konstrukte auffallig, was
moglicherweise auf eine verminderte Zelladhasion an das Trégermaterial zurtckzufihren ist.
Die Zelladhasion an Substrate wird normalerweise durch die Bindung von Integrin-
Rezeptoren der Zellmembran an spezielle Aminosauresequenzen der extrazellularen Matrix-
proteine vermittelt (Lanza et al. 2007, Ruoslahti und Pierschbacher 1987). Zu diesen Sequen-
zen gehort unter anderem das RGD-Motiv (R = Arginin, G = Glyzin, D = Asparaginsaure),
welches auch in Gelatine vorkommt und dort fir die guten Zelladh&sion-Eigenschaften des
Polymers sorgt (Gong et al. 2007, Rohanizadeh et al. 2008, Ruoslahti und Pierschbacher
1987). Gong et al. konnten dementsprechend in besiedelten PLLA-Scaffolds mit Gelatine-
Anteil eine héhere Zellzahl und Vitalitat nach drei Tagen verzeichnen als in PLLA-Scaffolds
ohne Gelatine-Zugabe (Gong et al. 2007). Die schlechte initiale Zelladhasion in den Gelatine-
PLGA-Scaffolds ist dagegen vermutlich durch die starke Vernetzung der Gelatine bedingt.
Eine vermehrte Ausbildung von kovalenten Bindungen zwischen den Aminosaureresten der
Gelatine konnte demnach zu einer Reduzierung der Bindungsstellen fur die Integrine fiihren,
wodurch sich die Zell-Substrat-Interaktion verringert. Es wurde allerdings auch gezeigt, dass
dieser Effekt nicht langfristig auftritt und trotzdem eine gute Besiedelung der Scaffolds er-
mdoglicht wird. Eventuell kdnnte eine geringere Vernetzungstemperatur oder -zeitspanne zu
einer Verbesserung der Zelladh&sion fuhren. Alternativ kénnten chemische Vernetzung-
Reagenzien verwendet werden, die die Biokompatibilitat nicht oder nur gering beeinflussen,
wie z.B. EDC aus der Gruppe der Carbodiimide (Paul und Bailey 2003). Dies kann jedoch
auch zu EinbuRen bezuglich der chemischen sowie mechanischen Stabilitat der Konstrukte

fuhren.

Mit Hilfe der entwickelten Besiedelungsmethode konnte demnach eine gleichmaRige Zellver-
teilung auf der Scaffold-Oberflache sowie im Inneren des Materials erreicht werden. Eine
gute initiale Besiedelungsdichte fur in vitro Versuche, welche die Diffusion von Nahrstoff-

und Stoffwechselprodukten, ausreichende Zell-Zell-Interaktionen, die Differenzierung der
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Chondrozyten und die Bildung knorpelspezifischer Matrix gewahrleistet, konnte bei etwa 2
Mio Chondrozyten pro Scaffold beobachtet werden. Der Gelatine-PLGA-Scaffold ist dement-
sprechend aufgrund dieser positiven Ergebnisse bezuglich der in vitro Kultivierung ebenso fir
die Verwendung als Tragermaterial bei der Matrix-assoziierten autologen Chondrozyten-
Transplantation (MACT) sowie der Matrix-induzierten autologen Chondrogenese (AMIC)

geeignet.

4.4.2 Invivo Funktionalitatsstudie

Anhand der durchgefiihrten Charakterisierungen sowie der in vitro Versuche konnten uber-
wiegend positive Ergebnisse beziiglich der Leistungsfahigkeit des Gelatine-PLGA-Scaffolds
festgestellt werden. Da aufgrund dieser Ergebnisse jedoch nicht auf die Funktionalitit des
Materials im Knorpeldefekt geschlossen werden konnte, erfolgten in vivo Studien am AO
Research Institut (Davos, Schweiz). Dazu wurde jeweils ein osteochondraler Defekt im medi-
alen und lateralen Femur-Rollkamm im rechten Hinterlauf von zehn weiblichen Saanen-
Ziegen gesetzt. Die Defekte wurden zusétzlich mit Mikrofrakturierungen versehen, bevor
jeweils ein Scaffold randomisiert in einen der beiden Defekte eingesetzt und mit Fibrinkleber
fixiert wurde. Im Prufdefekt wurde demnach das neu entwickelte AMIC-Verfahren ange-
wandt (siehe auch Behrens 2005), wahrend die Kontrolldefekte durch konventionelle Mikro-
frakturierung behandelt wurden. Der Vergleich der Knorpelregeneration beider Defekte er-
folgte makroskopisch und histologisch nach drei und sechs Monaten. Die histologische Auf-
bereitung und Auswertung wurde freundlicherweise von Herrn Dr. Christoph Brochhausen
am REPAIR-Lab, Institut fur Pathologie der Universitatsmedizin Mainz durchgefuhrt.

Wie bereits bei der in vivo Testung der Biokompatibilitat festgestellt wurde, waren auch bei
dieser Studie keine schweren Entzindungsreaktionen oder entartete Gewebeveranderungen
durch den Scaffold beobachtbar. Beziiglich der makroskopischen Beurteilung konnte nach
drei und sechs Monaten kein signifikanter Unterschied zwischen den Defekten, die nur mit
Mikrofraktur behandelt worden sind und den Defekten mit zusétzlich eingesetztem Scaffold
festgestellt werden.

Histologisch wurde nach drei Monaten in den Defekten, die mit Scaffold behandelt worden
sind, eine deutlich bessere Geweberegeneration, insbesondere des subchondralen Knochens,
sowie eine bessere Integration in den angrenzenden nativen Knorpel nachgewiesen. Zudem
waren die vermehrte Bildung von hyalinem, gelenktypischem Knorpelgewebe sowie ein ge-
ringerer Grad an Neovaskularisation in diesen Préparaten erkennbar. Die Defekte waren je-

doch in beiden Gruppen noch nicht vollstandig mit Gewebe gefillt. Nach sechs Monaten
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zeigten beide Gruppen eine gute, jedoch immer noch nicht komplette Regeneration mit hyali-
nartigem Knorpel. Wiederum waren in der Scaffold-Gruppe eine bessere Regeneration des
subchondralen Knochens sowie eine stérkere Integration des Regenerats in das ortsstdndige
Gewebe zu verzeichnen. Die Kontrollgruppe zeigte abermals eine vermehrte Ausbildung von
Blutgefalen, die im nativen Knorpelgewebe nicht vorhanden sind und daher als negativ be-
wertet wurden (Abbildungen siehe Anhang).

Insgesamt konnten demnach durch den Einsatz des Scaffolds einige Vorteile bezlglich der
Knorpelregeneration, vor allem im frihen Stadium der Heilung beobachtet werden. Die rela-
tiv kurze Resorptionszeit von unter drei Monaten hatte dabei anscheinend keine negativen
Effekte auf die Ausbildung eines funktionellen Geweberegenerats. Das endgiiltig entstandene
Gewebe konnte allerdings aufgrund des relativ kurzen Beobachtungszeitraums von sechs Mo-
naten nicht abschlieRend bewertet werden.

Das bei der Studie angewandte AMIC-Verfahren stellte dabei eine nutzliche und kosteneffizi-
ente Behandlungsalternative zu anderen Verfahren wie der autologen Chondrozyten-
Transplantation (ACT) und der matrix-assoziierten autologen Chondrozyten-Transplantation
(MACT) dar (siehe Kapitel 1.4).

4.5 Schlussfolgerungen und Ausblick

Biomaterialien als biologische und biokompatible Werkstoffe haben inzwischen in den unter-
schiedlichsten Branchen einen hohen Stellenwert. Das mit Abstand gré3te Segment flr den
Einsatz von Biomaterialien ist der Gesundheitsmarkt, wobei die Wundversorgung mit Naht-
materialien, Bioklebern oder Hautaquivalenten mit 65 % den grofiten Anteil hat. Dem folgt
der Orthopadiemarkt mit Knochenersatzmaterialen und in vitro geziichteten Knorpeltrans-
plantaten (Marx 2011). Der Einsatz von resorbierbaren Biomaterialien, die eine dreidimensio-
nale Struktur bieten, birgt dabei enorme Vorteile, wie eine initiale mechanische Stabilitat, ein
sicheres Handhaben wahrend der Operation, den Einsatz arthroskopischer Techniken und eine
sichere Fixierung des Transplantats (Kaps und Sittinger 2011). Aufgrund dieser Vorteile l6sen
Zelltrager zunehmend die bisher verwendeten autogenen und allogenen Transplantate ab
(Marx 2011). Trotz eines standig wachsenden Markts und umfangreicher Forschung weltweit
wurde ein optimales Tragermaterial bisher noch nicht gefunden (Chung und Burdick 2008,
Hunziker 1999, Hunziker 2002a, Schneider 2003).

Das Ziel dieser Arbeit war daher die Entwicklung und Charakterisierung eines neuartigen

dreidimensionalen Kompositmaterials, das die Anforderungen an ein Tragermaterial weitest-
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gehend erfullt. Durch das optimierte und kosteneffiziente Herstellungsverfahren ist es dabei
gelungen, ein dreidimensionales, gelatinebasiertes Scaffold-System zu erzeugen, dessen
gleichméRige, durchgéngige und parallel angeordnete Porenstruktur den Aufbau der tiefen
Zone von nativem Knorpelgewebe nachahmt. Aufgrund der Applikation von trockener Hitze
konnte das resultierende Gelatinegeriist anschlieBend gleichzeitig vernetzt und sterilisiert
werden, wodurch die Voraussetzung fir in vitro sowie in vivo Anwendungen des Materials
geschaffen wurde. Die einzelnen Prozessschritte flihrten dabei zu keinerlei unerwiinschten

Verunreinigung oder Kontamination der Proben.

Bei der physikochemischen Charakterisierung der optimierten Gelatine-PLGA-Scaffolds zeig-
te sich, dass vor allem die Anforderungen an das Tragermaterial beziiglich der Porenstruktur
erfallt wurden. Sowohl PorengréRRe als auch Porositat der Konstrukte konnten optimal an die
Bedurfnisse von Chondrozyten angepasst werden. Durch eine Anpassung der Porenmorpho-
logie an die Anspriiche anderer Zelltypen konnte das Material moglicherweise auch fir die
Regeneration anderer Gewebedefekte, z.B. der Haut oder der Schleimhaut eingesetzt werden.
Aufgrund der durchgehenden, parallel angeordneten Poren ist der Scaffold mdglicherweise
auch fur den Einsatz im Muskel- oder Nervengewebe geeignet.

Die Degradation des Scaffold-Materials in vitro war primdr von den vorherrschenden Umge-
bungsbedingungen, insbesondere dem Gehalt an Kollagenasen und dem pH-Wert abhangig.
In gepufferten und Kollagenase-freien Umgebungen konnte demnach eine gute Stabilitat der
Scaffolds festgestellt werden. Untersuchungen zur mechanischen Stabilitat der degradierten
Proben zeigten erwartungsgemall mit zunehmendem Masseverlust eine Verringerung der
biomechanischen Eigenschaften. Insgesamt blieb jedoch unklar, ob sowohl chemische als
auch mechanische Stabilitat der Scaffolds fur den Einsatz im Knorpeldefekt ausreichend sein
wirden. Eine optionale Verbesserung beider Parameter konnte z.B. durch Erhéhung des
PLGA-Anteils erfolgen (siehe Kapitel 4.2). Allerdings miissten bei Anderungen des Herstel-
lungsverfahrens oder der Rezeptur alle Untersuchungen hinsichtlich einer Zulassung des Ma-

terials als Medizinprodukt wiederholt werden.

Im Anschluss an die Charakterisierung der Konstrukte erfolgte die Testung der Zytotoxizitat
anhand von verschiedenen in vitro Methoden. Aufgrund einer signifikant geringeren Anzahl
toter Zellen in der Scaffold-Probe konnten im Vergleich zur Kontrolle keine zytotoxischen
Effekte beobachtet werden. Trotzdem wurden Hinweise auf eine Beeintrchtigung des Zell-

wachstums, vermutlich bedingt durch die Vernetzung der Gelatine, gefunden. Diese hatten
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zwar keinen maligeblichen Einfluss auf die langfristige Leistungsfahigkeit des Materials als
Zelltréger, sollten jedoch genauer untersucht werden. Da sich die starke kovalente Vernetzung
der Gelatine moglicherweise auch auf die Zelladhdrenz auswirkt (siehe Kapitel 4.4.1), kdnnte
alternativ eine chemische Vernetzung durch Carbodiimide untersucht werden. Diese chemi-
schen Vernetzungs-Reagenzien weisen dabei zwar eine bessere Biokompatibilitat als bei-
spielsweise Aldehyde auf, kbnnten aber zu einer geringeren chemischen und mechanischen
Stabilitat fihren.

Durch die nachfolgende subkutane Langzeitimplantation konnte die insgesamt gute Biokom-
patibilitat der Konstrukte bestatigt werden. Zudem wurde im Vergleich zum vliesartigen
Kontrollmaterial eine bessere Gewebeintegration, bedingt durch die durchgéngige Struktur,
festgestellt. Eine geringere Fremdkorperreaktion sowie Reizung des Gewebes durch den Gela-
tine-PLGA-Scaffold wurde nach der Auswertung der histologischen Préparate gemaR DIN-
Norm ebenfalls beobachtet. Dabei wurde ein vollstdndiger Abbau des Materials ohne Rick-
stande innerhalb von vier bis acht Wochen festgestellt, so dass abermals fraglich war, ob die
Langzeitstabilitat der Scaffolds hinreichend flr die Anwendung in Knorpeldefekten sei.

Die insgesamt positiven Ergebnisse der in vitro Zytotoxizitat und der Gewebevertréglichkeit
in vivo bilden entsprechend der DIN Norm 10993 zusammen mit den Testergebnissen des
unabhéngigen Pruflabors die VVoraussetzung flr eine CE-Kennzeichnung der Gelatine-PLGA-
Scaffolds.

Die Anwendbarkeit des Gelatine-PLGA-Scaffolds als Zelltrager wurde anschliefend anhand
von verschiedenen in vitro Versuchen mit primaren Chondrozyten sowie einer in vivo Funk-
tionalitatsstudie untersucht. Die verschiedenen in vitro Analysen zeigten, dass das Material
den Differenzierungsstatus der Chondrozyten aufrecht erhélt und eine knorpelspezifische,
Kollagen-l1-haltige Matrix von den Zellen synthetisiert wird. Initial war dabei meist eine ver-
ringerte Zelladhédsion an das Substrat zu beobachten, welche moglicherweise durch die starke
Vernetzung des Gelatinegerusts bedingt war. Dieses Ergebnis konnte zwar bereits nach kur-
zen Kultivierungszeitrdumen nicht mehr festgestellt werden, eine Verbesserung der initialen
Adhésion, moglicherweise durch eine vorhergehende Inkubation mit Serum, wére jedoch
sinnvoll fiir das Erreichen der bestmdglichen Besiedelungseffizienz.

Fur eine zusatzliche Unterstutzung der Zelldifferenzierung und der Chondrogenese im Tré-
germaterial konnten die PLGA-Partikel der Scaffolds durch wirkstoffbeladene Mikrospharen
ersetzt werden. Dies wirde jedoch den Zulassungsprozess erheblich komplexer gestalten.

Auch der Einsatz anderer stimulierender Faktoren, wie z.B. ein geringer Sauerstoffpartial-
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druck, eine Kultivierung im Bioreaktor, eine Applikation von hydrostatischem Druck oder
eine dynamische Kompression der Proben konnte die Ausbildung eines funktionellen, knor-
pelartigen Gewebes in vitro unterstitzen (siehe Chung und Burdick 2008).

Anhand einer weiterflhrenden in vivo Funktionalititsstudie konnten nach Applikation des
Gelatine-PLGA-Scaffolds in einen subchondralen Knorpeldefekt, trotz eines Abbauzeitraums
von weniger als drei Monaten, bessere Ergebnisse bezlglich der Geweberegeneration festge-
stellt werden als in den Kontrolldefekten ohne Tragermaterial. Der Degradationszeitraum und
die mechanische Stabilitat der Gelatine-PLGA-Scaffolds im Knorpeldefekt schienen demnach
ausreichend fur den Aufbau eines funktionellen Ersatzgewebes. Die Regeneration war aller-
dings im gewéhlten Beobachtungszeitraum von sechs Monaten noch nicht abgeschlossen,
weshalb das endgultig gebildete Gewebe nicht beurteilt werden konnte. Um dies zu verifizie-
ren, sollte jedoch eine langerfristige Beobachtung der Gewebeentwicklung bis zur vollstandi-

gen Regeneration erfolgen.

Zusammenfassend erfiillt der entwickelte Gelatine-PLGA-Scaffold einen Grof3teil der Anfor-
derungen an ein Zelltrdgermaterial. Die Labor- und Tierversuche der préklinischen Phase
zeigten insgesamt positive und vielversprechende Ergebnisse. Einige Aspekte, insbesondere
die Auswirkungen der Vernetzungsmethode konnten weitergehend untersucht werden, um die
Herstellung gegebenenfalls anzupassen und somit die initiale Zellreaktion auf das Material zu
verbessern. Auflerdem waére eine Untersuchung der langfristigen Stabilitdt und Funktionalitét
der Scaffolds anhand von weiterfiihrenden tierexperimentellen Studien sinnvoll. AnschlieRend
konnten erste Klinische Studien der Phase | zur Sicherheit und Vertraglichkeit sowie der Pha-
se Il zum Wirksamkeitsnachweis erfolgen. Die Studien der Phase Il sind dabei zusammen
mit den Ergebnissen der praklinischen Evaluation Grundlage fur einen Zulassungsantrag bei

den entsprechenden Behorden.
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Abbildung 34: Logarithmische Kurvenanpassung an den Degradationsverlauf der Gelatine-
PLGA-Scaffolds in gepufferter Abbaulésung (PBS). Der zweite Messwert wurde aus der Berech-
nung ausgeschlossen. Erganzende Darstellung zu Abbildung 19.
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Abbildung 35: Mikroskopische Aufnahmen der FDA/EB-Vitalfarbung von L929-
Fibroblastenzellen nach der Inkubation mit dem Extrakt der Gelatine-PLGA-Scaffolds. Fib-
roblasten wurden nach 24stundiger Inkubation mit dem Scaffold-Extrakt sowie mit Positiv- und Ne-
gativkontrolle (PK, NK) mit FDA/EB gefarbt. Vitale Zellen fluoreszieren grun, tote Zellen rot (MaR-
stab: 100 um). Ergénzende Darstellung zu Abbildung 22.



Anhang 120

Gelatine-PLGAScaoId nah 2 ochen in vivo

F —~

Gelatine-PLA-ScafoId nac 4 Wochen in vivo

Abbildung 36: Ubersichtsaufnahmen der histologischen Praparate von Gelatine-PLGA-Scaffold
2 und 4 Wochen nach subkutaner Implantation. Balken markieren den Bereich mit dem Scaffold-
Material. (H&E-Farbung; 2,5x; Malstab: 1000 um). Ergénzende Darstellung zu Abbildung 23.
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Ethisorb® ach 2 Wochen in vivo

Abbildung 37: Ubersichtsaufnahmen der histologischen Praparate von Ethisorb® 2 und 4 Wo-
chen nach subkutaner Implantation. Balken markieren den Bereich mit dem Ethisorb®-Material.
(H&E-Farbung; 2,5x; Malistab: 1000 um). Ergénzende Darstellung zu Abbildung 23.
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Tabelle 4: Semiquantitatives Punktbewertungsschema fur die vergleichende Bewertung der Ge-
webereaktion auf den Gelatine-PLGA-Scaffold (Prufkérper) und das Kontrollmaterial Ethi-
sorb® nach 2 Wochen. Nach DIN EN ISO 10993-6, erganzende Darstellung zu Abbildung 25.

Kontrollgruppe Priifgruppe
Tiernummer 71 72 73 74 | 75 76 | 77 | 78 | 79 |80 | 8 | 82 | 83 | sa
:;'l";r:""’“"emige 100 | 075 | 075 | 100 | 1,00 | 050 | 050 | 0,25 | 050 |025| 1,00 | 075 | 1,00 | 1,00
Lymphozyten 3,00 | 200 200 | 125 | 150 | 225 | 1,50 | 1,50 | 2,50 | vo0| 250 | 2,75 | 2,75 | 3,00
Plasmazellen 000 | 000 | 000 [o0o00 | 000 | 000 | 000 |000| 000 |o000| 000 | 000 | 000 |000
Makrophagen 3,00 | 275 | 300 [300 | 300 | 250 | 300 {075 | 1,00 [025| 1,25 | 3,00 | 3,00 | 275
Riesenzellen 1,25 | 1,75 | 200 | 1,75 | 1,50 | 1,00 | 050 | 0,00 | 000 |00 | 0oo | 000 | 000 |o000
Nekrose 000 | 000 | 000 |o000 | 000 | 000 | 000 |000| 000 |000| 000 | 000 | 000 |000
(SUBTOTAL1) x 2 16,5 | 14,5 | 155 | 14,0 | 140 (125|110 | 50 | 80 |30 95 | 13,0 | 135 [135
Neovaskularisation | 0,75 | 100 | 200 | 075 | 075 | 075 | 050 | 050 | 075 |025| 1,00 | 075 | 075 | 050
Fibrose 000 | 000 | o000 |[oo0| o050 | o000 | o0 |os0| o025 |100| 000 | 050 | 025 | 0325
Fettinfiltration 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,25 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
SUBTOTAL2 0,8 1,0 1,0 0,8 1,3 0,8 0,8 1,0 1,0 1,3 1,0 1,3 1,0 0,8
TOTAL 17,3 | 155 | 165 | 148 | 153 |133| 11,8 | 60 | 90 | 43 | 105 | 143 | 135 | 143
[Subtotal1+Subtotal2)
g‘_l‘t'::’lf':‘r’:]a' 14,9 10,4
Differenz
(Prifgruppe- -45<0
Kantrollgruppe)

Tabelle 5: Semiquantitatives Punktbewertungsschema fur die vergleichende Bewertung der Ge-
webereaktion auf den Gelatine-PLGA-Scaffold (Prufkorper) und das Kontrollmaterial Ethi-
sorb® nach 4 Wochen. Nach DIN EN ISO 10993-6, erganzende Darstellung zu Abbildung 25.

Kontrollgruppe]

Kontrollgruppe Priifgruppe
Tiernummer 2 3 4 5 6 7 8 11 12 13 14
::I'I‘:r?”rphkem'ge 000 | 025 | 0oo | ooo | ooo | 000 | oo0o | o000 | 025 | 000 | ooo | o00
Lymphozyten 1,00 2,00 2,50 1,50 2,50 1,25 2,00 2,75 1,00 2,50 2,00 2,75
Plasmazellen 0,25 0,00 0,50 0,00 0,00 0,50 1,00 0,25 0,50 0,50 0,25 0,50
Makrophagen 3,00 3,00 3,00 3,00 3,00 3,00 1,00 2,75 2,00 2,25 1,50 2,25
Riesenzellen 2,75 2,50 2,75 3,00 3,00 2,25 0,50 1,25 0,25 1,00 1,50 0,50
Nekrose 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
(SUBTOTALL) x 2 14,0 15,5 17,5 15,0 17,0 14,0 9,0 14,0 8,0 12,5 10,5 12,0
Neovaskularisation 0,50 0,25 0,00 0,00 0,25 0,00 0,75 0,00 0,00 0,25 0,00 0,00
Fibrose 0,25 0,75 1,00 0,75 0,75 0,50 0,00 1,25 1,00 1,75 1,00 1,00
Fettinfiltration 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
SUBTOTALZ 0,8 1,0 1,0 0,8 1,0 0,5 0,8 1,3 1,0 2,0 1,0 1,0
TOTAL
(Subtotal1+Subtotal2) 14,8 16,5 18,5 15,8 18,0 14,5 9,8 15,3 9,0 14,5 11,5 13,0
Gruppe total
(Mittelwert) 16,3 12,2
Differenz
{Priifgruppe- -4,2<0
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Abbildung 38: Zellmorphologie von priméren Chondrozyten nach 1 Tag und 1 Woche auf dem
Gelatine-PLGA-Scaffold. Scaffolds wurden initial mit 500.000, 1 Mio und 5 Mio pGCs besiedelt und
bis zu einer Woche kultiviert, um anschlielend Gefrierschnitte anzufertigen. Zellen sind orange-rot
gefarbt, synthetisierte Matrix ist leicht blaulich dargestellt, Scaffold-Material wurde nachtréglich grau
gefarbt (modifizierte Masson-Goldner-Féarbung; Mafstab: 100 um). Erganzende Darstellung zu Abbil-
dung 27.



Anhang 124

Gelatine-PLGA-
Scaffold Ethisorb®

200 pm

r

J

200 uym 200 um

2 Wochen

S

200 ym ¢ 200 ym

Abbildung 39: Immunhistologischer Nachweis von Kollagen Il in besiedelten Gelatine-PLGA-
sowie Ethisorb®-Konstrukten nach 2 Tagen (oben), 1 Woche (Mitte) und 2 Wochen (unten).
Zelltrager wurden mit 2 Mio primaren Gelenkchondrozyten besiedelt und bis zu 2 Wochen kultiviert.
An Gefrierschnitten (Querschnitte) der Proben erfolgte die immunhistologische Féarbung von Kol-
lagen Il (griin) und den Zellkernen (blau), die Gelatine und die Ethisorb®-Fasern wurden dabei un-
spezifisch angefarbt (graue Pfeile, MaRstab: 200 um). Erganzende Darstellung zu Abbildung 29.
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Mikrotrakturierung + Scaftold

Abbildung 40: Exemplarische Aufnahmen der histologischen Praparate aus der Funktionalitats-
studie nach 6 Monaten in vivo. Kunstlich gesetzte Knorpeldefekte in Kniekondylen von Ziegen
wurden randomisiert mit Mikrofrakturierung (unten) sowie Mikrofrakturierung und Gelatine-PLGA-
Scaffold behandelt (oben) und beziglich der Geweberegeneration nach 6 Monaten beurteilt (H&E-
Farbung; Mafstab: 500 pum). Die Bilder wurden freundlicherweise von Herrn Dr. Rolf Zehbe zur Ver-
fligung gestellt.
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Mikrofrakturierung + Scatfold

. .,

Mikrofrakturierung (Kontrolle)

Abbildung 41: Exemplarische Aufnahmen der histologischen Praparate aus der Funktionalitats-
studie nach 6 Monaten in vivo. Kinstlich gesetzte Knorpeldefekte in Kniekondylen von Ziegen
wurden randomisiert mit Mikrofrakturierung (unten) sowie Mikrofrakturierung und Gelatine-PLGA-
Scaffold behandelt (oben) und beziiglich der Geweberegeneration nach 6 Monaten beurteilt
(Alzianblau-Féarbung; Malstab: 500 um). Die Bilder wurden freundlicherweise von Herrn Dr. Rolf
Zehbe zur Verfugung gestellt.






Eidesstattliche Erklarung

Ich erklére an Eides Statt, dass die vorliegende Dissertation in allen Teilen von mir selbstan-

dig angefertigt wurde und die benutzten Hilfsmittel vollstdndig angegeben worden sind.

Weiter erklare ich, dass ich anderweitig keine weitere Promotionsabsicht angemeldet oder ein

anderes Promotionseréffnungsverfahren beantragt habe.

Veroffentlichungen von Teilen der vorliegenden Dissertation sind von mir wie folgt vorge-

nommen worden:

Publikationen in Fachzeitschriften:

Thiem, A.; Lum, V.; Grupp, R.; Riesemeier, H.; Bordia, R.; Schubert, H.; Zehbe, R. (2010):
Synchrotron UCT Investigation of the Collapsing Pore-Network of Gelatin Scaffolds under
Compression. In: AMR 89-91, S. 551-555.

Poster auf Fachkonferenzen:

Thiem, A.; Lum, V.; Grupp, R.; Riesemeier, H.; Bordia, R.; Schubert, H.; Zehbe, R. (2010):
Synchrotron pCT Investigation of the Collapsing Pore-Network of Gelatin Scaffolds under
Compression. Thermec-Konferenz 2009 in Berlin.

Thiem, A.; Schubert, H.; Zehbe, R.: Entwicklung eines resorbierbaren Polymer-Komposit-
Scaffolds zur artikularen Knorpelregeneration. Workshop des Fraunhofer-Instituts flr Ange-
wandte Polymerforschung 2010 in Potsdam Golm.

Thiem, A.; Jeuthe, S.; Brochhausen, C.; Gross, U.; Kirkpatrick, C. J.; GroRe-Siestrup, C.;
Zehbe, R.; Schubert, H.: Biokompatibilitat eines Polymer-Komposit-Scaffolds nach subkuta-
ner Implantation im Rattenmodell. Tagung der Deutschen Gesellschaft fir Biomaterialien
(DGBM) 2010 in Bad Heiligenstadt.

Berlin, 23.06.2011 Annette Thiem



