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ZUSAMMENFASSUNG

Kardiovaskuldre Erkrankungen, wie die Aortenklappenstenose, stellen eine der hdufigsten
Todesursachen dar. Die Pathogenese der kalzifizierenden Aortenklappenerkrankung
(CAVD) ist komplex, und es gibt derzeit keine pharmakologischen Therapieoptionen, um
den Krankheitsverlauf zu verlangsamen. Ziel dieser Arbeit war es, ein dreidimensionales
Krankheitsmodell zu entwickeln, das die physiologischen Bedingungen der Aortenklappe
nachbildet, um die Pathophysiologie der CAVD besser zu verstehen und potenzielle the-

rapeutische Ansdtze zu ermdglichen.

In dieser Arbeit wurde ein extrusionsbasiertes 3D-Bioprinting-Verfahren eingesetzt, um
Geriiste aus Alginat-Gelatine-Hydrogelen mit valvuldren Interstitalzellen (VIC) und ver-
schiedenen Druckparametern herzustellen. Zusétzlich wurden alternative Hydrogel-Kom-
positionen wie dezellularisierte extrazellulire Matrix (dECM) und kiinstliche ECM
(aECM) getestet. Neben der Zellviabilitidt wurden auch die strukturelle Integritit und die
Auswirkungen der Druckparameter, wie die Wahl der Dosiernadel, untersucht. Konische
und zylindrische Nadeln wurden hinsichtlich ihrer Effekte auf den Scherstress und die

Uberlebensfihigkeit der VIC verglichen.

Die Ergebnisse zeigen, dass die Standardhydrogele aus Alginat und Gelatine, die in VIC-
Kulturmedium (DMEM) aufgeldst wurden, die hochste Zellviabilitdt und Proliferation im
Gegensatz zu standardméBig genutzten kochsalzbasierten Hydrogelen aufwiesen, wih-
rend die dECM-basierten Hydrogele eine schlechtere Zelliiberlebensrate zeigten. Auch
die Wahl der Dosiernadel spielte eine entscheidende Rolle: Zylindrische Nadeln fiihrten
zu besseren Zelliiberlebensraten im Vergleich zu konischen Nadeln. Die Verwendung von
Natriumcitrat zur kontrollierten Degradation des Alginats fiihrte in h6heren Konzentrati-

onen zu einer verringerten Zellviabilitit.

Diese Arbeit legt den Grundstein fiir die Entwicklung préziser 3D-Krankheitsmodelle der
CAVD, die fiir die Erforschung ihrer Pathogenese und Therapie genutzt werden konnen.
Zukiinftige Studien sollten sich auf die Verbesserung der Hydrogelkomponenten und den
Einsatz dynamischer Bioreaktoren konzentrieren, um die physiologischen Bedingungen
besser zu simulieren. Zudem konnten vaskularisierte Strukturen durch den Einsatz von
Koaxialdruckkopfen geschaffen werden, um die Nahrstoffversorgung zu optimieren und

die Modelle noch realistischer zu gestalten.
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ABSTRACT

Cardiovascular diseases, particularly aortic valve stenosis, are among the leading causes
of mortality. The pathogenesis of calcific aortic valve disease (CAVD) is complex, and
there are currently no pharmacological treatments to slow disease progression. This re-
search aimed to develop a three-dimensional disease model that mimics the physiological
conditions of the aortic valve, providing a better understanding of CAVD pathophysiology

and facilitating potential therapeutic approaches.

In this study, an extrusion-based 3D bioprinting technique was used to fabricate scaffolds
from alginate-gelatin hydrogels and valvular interstitial cells (VIC) with various printing
parameters. Additionally, alternative hydrogel compositions, such as decellularized extra-
cellular matrix (dECM) and artificial ECM (aECM), were tested. Besides cell viability,
the structural integrity and the effects of printing parameters, such as needle selection,
were investigated. Conical and cylindrical needles were compared in terms of their impact

on shear stress and cell survival.

The results showed that standard alginate-gelatin hydrogels dissolved in VIC culture me-
dium (DMEM) exhibited the highest cell viability and proliferation compared to standard
saline-based hydrogels, while dECM-based hydrogels showed reduced VIC survival. Nee-
dle selection also played a crucial role: cylindrical needles resulted in better cell survival
rates compared to conical needles. The use of sodium citrate for controlled alginate deg-

radation led to decreased cell viability at higher concentrations.

This work provides the foundation for developing precise 3D disease models which can
be used to study CAVD. Future studies should focus on improving hydrogel components
and employing dynamic bioreactors to better simulate physiological conditions. Addition-
ally, vascularized structures could be created using coaxial printheads to optimize nutrient

supply and further enhance the realism of the models.
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1 EINLEITUNG

1.1 Die Aortenklappe (Valva aortae)

1.1.1 Makroskopische Anatomie

Die Aortenklappe befindet sich in dem mit der GefdBwand nach aullen gewdlbtem Bulbus
aortae zwischen der linken Kammer und der aszendierenden Aorta. Die drei halbmond-
formigen Taschen befinden sich rechts, links sowie dorsal und sind namensgebend (dt.:
Taschenklappen; lat.: Valvae semilunares). Die drei Taschen besitzen einen freien Rand,
die Lunula valvarum semilunarium, welche in der Mitte zu den Noduli valvarum semilu-
narium verdickt sind. Bei Klappenschluss bilden sie die Commissurae valvarum semilu-
narium und dichten das Lumen ab. Von der rechten und linken Tasche gehen in dem
Sinus aortae die linke und rechte Koronararterie ab. Die Pulmonalklappen haben eine
identische Form. Beide, Pulmonal- und Aortenklappen, unterscheiden sich vom Typus
der Segelklappen (Valvae cuspidales), welche jeweils zwischen den Vorhdfen und Kam-
mern lokalisiert sind (Benninghoff & Drenckhahn, 2008). Eine anatomische kongenitale
Anomalie stellt bei 1 % bis 2 % der Bevolkerung die zweitaschige, bikuspide, Aorten-

klappe dar (Braverman et al., 2005).

ABBILDUNG 1: MAKROANATOMIE DES HERZENS (SCHEMATISCH)
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Abb. 1: Dargestellt ist ein schematischer Frontalschnitt des menschlichen Herzens mit VergroBerung der

in dieser Arbeit behandelten Aortenklappe. Abkiirzungen: V. — Vena bzw. Vv. — Venae. A. — Arteria.



Befestigt ist die Aortenklappe im Herzskelett, einer Faserplatte aus straffem kollagenem
Bindegewebe. Dort sind auch die restlichen Herzklappen in gleicher Weise befestigt, so-
dass von der sogenannten Ventilebene gesprochen wird. Im Kapitel 1.1.3 wird die ent-
scheidende Rolle der Ventilebene fiir den Blutfluss erldutert. Zudem hat das Herzskelett
eine wichtige elektrophysiologische Eigenschaft. Sie entkoppelt den Stromkreis zwi-
schen den Vorhéfen und den Herzkammern und ldsst allein das His-Biindel als elektrische

Kopplung durch das Trigonum fibrosum dextrum zu (Aumiiller, 2017).

1.1.2 Mikroskopische Anatomie

Die Aortenklappen leiten sich, wie auch die restlichen Herzklappen, von dem Endokard
ab, welches auch die das Herz einkleidende Schicht ist. Dieses besteht primdr aus En-
dothel und kollagenreichem Bindegewebe mit elastischen Fasern. Blutgefiae oder Mus-
kulatur sind nicht vorhanden (Welsch et al., 2014). Die vorherrschenden Zellgruppen sind
somit zum einen die valvuldren Endothelzellen (VEC) sowie die valvuldren Interstitial-
zellen (VIC). Wihrend der Embryogenese migrieren die VEC in das Innere der Herz-
klappe und werden iiber Endothel-Mesenchym-Transitionsprozesse zu VIC (Butcher &
Markwald, 2007). Die Herzklappen sind im Grunde gleich aufgebaut. Speziell bei der
Aortenklappe sind beide Seiten mit Endothel ausgekleidet, wozwischen sich Bindege-
webe befindet. Dieses wird in eine Lamina fibrosa, eine Lamina spongiosa und Lamina
ventricularis unterteilt. Die Fibrosa besteht aus straffem kollagenem Bindegewebe und
ist mit dem Herzskelett verbunden. Die Spongiosa besteht aus lockerem Bindegewebe
mit hohem Gehalt an Hyaluronan und Proteoglykanen. Die Lamina ventricularis enthélt
einen hohen Anteil an elastischen Fasern (Misfeld & Sievers, 2007). Zudem ist die Lage
der Bindegewebsschichten nicht zufdllig. Die Spongiosa ist mit der Lamina ventricularis
auf die den Scherkriften des Blutstroms zugewandten Seite. Bei der Aortenklappe also
auf der Ventrikelseite. Die Fibrosa ist auf der gefd3zugewandten Seite (Liillmann-Rauch

& Asan, 2019).



ABBILDUNG 2: MIKROANATOMIE DES HERZENS (SCHEMATISCH)
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Abb. 2: Abgebildet ist eine schematische Darstellung der Mikroanatomie der menschlichen Aortenklappe
mit den drei Schichten: Der Fibrosa, der Spongiosa und der Ventrikularis. Jede Schicht hat eine distinkte

Zusammensetzung der extrazelluldren Matrix. Modifiziert nach Rajamannan et al. (2011).

1.1.3 Relevante Physiologie und Pathophysiologie

Herzklappen fungieren als Ventile und steuern den Blutfluss im Kreislauf. Wéahrend der
Systole sind die Segelklappen geschlossen und die Taschenklappen gedffnet, in der Di-
astole umgekehrt. Der Ventilebenenmechanismus unterstiitzt den Blutstrom durch Sog-
und Fiillmechanismen der Vorhdfe und Kammern. Die Aortenklappe verhindert wéhrend

der Diastole den Riickstrom und ermdglicht die Koronarperfusion (Pape et al., 2019).

Klappenvitien werden in Insuffizienz und Stenose unterteilt. Bei einer Aortenklappenin-
suffizienz filihrt eine Schlussunfahigkeit zu Regurgitation, Volumenbelastung und lang-
fristig zur Herzinsuffizienz (Pape et al., 2019). Ursachen sind akute (Endokarditis, Aor-
tendissektion) oder chronische Prozesse (bikuspide Aortenklappe, Degeneration), mit ei-

ner Privalenz von 5 % (Akinseye et al., 2018).

Die Aortenklappenstenose betrifft bis zu 10 % der iiber 80-Jéhrigen und resultiert aus
einer Verengung des Ausflusstrakts, meist durch Kalzifikation oder eine bikuspide
Klappe. Dies fiihrt zu einer Druckbelastung mit konzentrischer Hypertrophie, die bei fort-
schreitender Erkrankung in eine Herzinsuffizienz iibergehen kann (Pape et al., 2019). Die
rheumatische Genese ist in industrialisierten Lédndern inzwischen selten (Joseph et al.,

2017).



1.2 Die kalzifizierende Aortenklappenerkrankung (CAVD)

Der klinische Hintergrund dieser Arbeit ist die kalzifizierende Aortenklappenerkrankung
(Eng.: calcific aortic valve disease, CAVD). Die CAVD ist eine aktive, multifaktorielle
und komplexe Erkrankung. Sie hat anfangs Ahnlichkeit zur Atherosklerose. Durch En-
dothelschiddigungen kommt es zur Auslosung von biologischen Kaskaden, welche zu ei-
ner Inflammation mit hohem oxidativem Stress fiihren (Di Vito et al., 2021; Rutkovskiy
et al., 2017). Makrophagen speichern die durch die Endothelschddigungen eingetretenen
und durch den oxidativen Stress verénderten Lipide ein und verdandern sich insgesamt wie
bei der Atherosklerose zu sogenannten Schaumzellen. Durch Akkumulation dieser
Schaumzellen kommt es zur Entwicklung von Plaques. Dies fiihrt zur Verdickung und
Steifigkeit der Aortenklappe, welche in einer sukzessiven obstruktiven Funktionsein-
schrankung endet, der Aortenklappenstenose. Symptomatisch zeigt sich die Aortenklap-
penstenose erst nach langer asymptomatischer Phase durch Belastungsdyspnoe, belas-
tungsabhédngige Angina pectoris und Synkopen (Herold, 2020). Relevanz gewinnt die
CAVD durch ihre Privalenz in der élter werdenden Bevolkerung sowie dem Mangel an
pharmakologischen Therapiemoglichkeiten. Ohne Therapie hat eine symptomatische
Aortenklappenstenose ein schlechtes Outcome. Mit Grund fiir diesen Zustand ist die noch
nicht in Génze verstandene Pathogenese. Es sind somit neue Erkrankungsmodelle not-
wendig, um die Prozesse in der Aortenklappe zu verstehen und zu den chirurgischen/in-

terventionellen Moglichkeiten weitere addquate Therapieansdtze zu schaffen.

1.2.1 Epidemiologie, Diagnostik und Therapiemoglichkeiten

Die CAVD ist die haufigste Ursache therapiebediirftiger Herzklappenerkrankungen und
nach Hypertonie und KHK die dritthdufigste kardiovaskulédre Pathologie (Lindman et al.,
2016). Ihre Pravalenz wird sich in den néchsten 30 Jahren voraussichtlich verdreifachen.
Hauptrisikofaktoren sind erhohter systolischer Blutdruck, kochsalzreiche Erndhrung,
Bleiexposition sowie erhohte Lipoprotein(a)- und LDL-Spiegel, bikuspide Aortenklappe,
Rauchen, Diabetes mellitus Typ II, metabolisches Syndrom, Stérungen im Calcium-
/Phosphat-Stoffwechsel und chronische Nierenerkrankungen (Danielsen et al., 2014; Yi
et al., 2021) (siche Abb. 3).

Klinisch unterscheidet man zwischen subklinischer Aortenklappensklerose und obstruk-

tiver Aortenklappenstenose (siche Abb. 3). Letztere entwickelt sich in ca. 2 % der Fille
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pro Jahr aus einer Sklerose. Ohne Therapie betriigt das Uberleben bei symptomatischer

Aortenstenose weniger als zwei Jahre (Clark et al., 2012; Coffey et al., 2014).

Die Schwere der Aortenstenose wird anhand des systolischen Druckgradienten, der Klap-
pendffnungsfliche und der maximalen Flussgeschwindigkeit bestimmt (Baumgartner et
al., 2017). Biomarker konnten kiinftig zur Einschidtzung von Stadium und Progression

beitragen.

Der Aortenklappenersatz ist die Standardtherapie und kann chirurgisch oder interventio-
nell (TAVI) erfolgen. Die Wahl zwischen biologischer und mechanischer Klappe héngt
von Alter und Antikoagulationsbedarf ab. Mechanische Klappen sind langlebig, erfordern
aber eine lebenslange Antikoagulation, wihrend biologische Klappen keine Antikoagu-
lation bendtigen, jedoch nach 10-15 Jahren degenerieren. Der interventionelle Ansatz
wird bei hohem perioperativem Risiko bevorzugt (Baumgartner et al., 2017; Nalluri et

al., 2018).

Eine pharmakologische Therapie zur Verzogerung der CAVD-Progredienz existiert
nicht. Statine zeigen im spéten Stadium keine Wirkung (Chan et al., 2010). Hinweise
deuten darauf hin, dass Statine in frithen Stadien tiber den Adenosinmetabolismus einen
Effekt haben kdnnten (Kutryb-Zajac et al., 2020). Evogliptin, ein DPP-4-Inhibitor, zeigte

positive Ergebnisse im Tiermodell, dies muss aber weiter untersucht werden.

1.2.2 Rolle der valvuléren Interstitialzellen (VIC) in der CAVD

Bei der CAVD spielen im Unterschied zur Atherosklerose zwei wichtige Faktoren eine
Rolle. Zum einen die unterschiedlichen Scherkréfte. Diese unterliegen bei der Aorten-
klappe grofleren Schwankungen, bei der Atherosklerose ist im Allgemeinen eine laminare
Strémung vorhanden (Lerman et al., 2015). Zum anderen die distinkten Zellen der Aor-
tenklappe. Die VIC sind physiologisch in einem ruhenden Zustand, der sich bei patholo-
gischen Verhéltnissen wie der oben beschriebenen chronischen Entziindungsreaktion
iiber Mediatoren in einen aktiven Zustand dndern kann. TGF-3, TNF-a und Interleukin 2
sind als wichtige Mediatoren identifiziert worden (Jenke et al., 2020; Lerman et al., 2015).
Im aktiven Zustand differenzieren sich die VIC zu Myofibroblasten und verdndern das
Mikromilieu durch Umbau der extrazelluliren Matrix innerhalb der entstandenen
Plaques. Die verdnderten VIC konnen durch die Expression von a~smooth muscle actin

(a-SMA) identifiziert werden. Neben der Fibroblasten-Myofibroblasten-Transformation
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sind VIC in der Lage einen osteoblastendhnlichen Phinotyp anzunehmen. Dabei spielt
der Wnt/B-Catenin-Signalweg, welcher tiber Bone Morphogenetic Protein (BMP) indu-
ziert wird, eine entscheidende Rolle. Insgesamt kommt es zu einer Calciumeinlagerung
und Verknoécherung mit folgender Verdickung der Plaques und der Aortenklappe insge-
samt, was ergo zu einer Reduktion der Offnungs- und SchlieBkapazitiit der Klappen und
den damit im Kapitel 1.1.3 erdrterten verdnderten Flusseigenschaften fiihrt (Di Vito et
al., 2021). Die VIC selbst interagieren mit den VEC, sodass diese mitaktiviert werden.
Ein weiteres typisches Zeichen der CAVD ist die einerseits durch inflammatorische Me-
diatoren sowie anderseits durch die Verdickung folgende Hypoxie ausgeloste Neoangio-
genese (Donato et al., 2014; Lindman et al., 2016). Zudem gewinnt die Erforschung von
regulierender miRNA in jiingerer Zeit zunehmend an Relevanz, da sie potenzielle An-
griffspunkte fiir zielgenaue Therapien darstellen (Bian et al., 2021; Di Vito et al., 2021;
Katsi et al., 2021). Auch der Einfluss des Mikrobioms entweder iiber direkte schiadigende
Einfliisse von Mikroorganismen oder iiber den Weg der adaptiven Immunantwort ge-

winnt an Relevanz (Alushi et al., 2020).



ABBILDUNG 3: MAKRO- UND MIKROSKOPISCHE PATHOGENESE DER AORTENKLAP-
PENERKRANKUNG

Gesunde
Aortenklappe

Transkatheter-Aortenklappenimplantation

Risikofaktoren: Alter, mannliches Geschlecht, erhohter systolischer Blutdruck, kochsalzreiche Ernahrung,
Bleiexposition, erhohte Lipoprotein(a)- und LDL-Spiegel, bikuspide Aortenklappe, Tabakrauchen, Diabetes
mellitus Typ II, Metabolisches Syndrom, Dysbalancen des Calcium/Phosphat-Stoffwechels, Chronische
Nierenerkrankungen
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Abb. 3: Die Abbildung zeigt oben die schematischen makroskopischen Verdanderungen der CAVD im zeit-
lichen Verlauf. Mit den aufgefiihrten Risikofaktoren besteht eine hohere Wahrscheinlichkeit eine Aorten-
klappensklerose und nachfolgend eine kalzifizierende Aortenklappenerkrankung zu entwickeln. Es kommt
durch Endothelschiddigungen und einer Dislipiddmie zum Einstrom von LDL, welche durch reaktive Sau-
erstoffspezies oxidiert werden. In der Folge kommt es zum Einstrom von Immunzellen, welche zusammen
mit den reaktiven Sauerstoffspezies zur Aktivierung von ruhenden VIC sowie zum Umbau der Extrazellu-
laren Matrix fiihren. In der Folge kommt es zur Bildung von Schaumzellen und beginnenden Plaques, wo-
bei es durch proosteogene Differenzierung der VIC zur Kalziumeinlagerung und Mineralisation der Plaques
kommt. Insgesamt fiihrt dies zur Versteifung der Aortenklappe und Funktionseinschrinkungen, woraus

klinisch im Verlauf eine Aortenklappenstenose entsteht. Modifiziert nach Tanase et al. (2022) und



Beckmann et al. (2010). Abkiirzungen: CAVD — Kalzifizierende Aortenklappenerkrankung; VIC — Val-
vuldre Interstitialzelle; (ox) LDL — (oxidiertes) Lipoprotein niedriger Dichte; Lp(a) — Lipoprotein a; ROS
— Reaktive Sauerstoffspezies; ECM — Extrazelluldre Matrix; TGF - transforming growth factor; TNF —
tumor necrosis factor; IL — Interleukin; BMP - Bone Morphogenetic Protein; WNT - Wingless/Integrated-

Signalweg; Ca**- Kalziumchlorid

1.2.3 Aktuelle Erkrankungsmodelle

Bei der Erforschung der kalzifizierten Aortenklappenerkrankung (CAVD) werden hiufig
Krankheitsmodelle verwendet, um die zugrundeliegenden Mechanismen besser zu ver-
stehen, potenzielle Therapien zu testen und praventive Mallnahmen zu untersuchen. Es
werden mehrere Arten von Krankheitsmodellen eingesetzt, welche sich klassisch in in

vitro - und in vivo -Modelle einteilen lassen.

Werden nun die in vitro Erkrankungsmodelle betrachtet, gibt es verschiedene Quellen fiir
die benoétigten Zellen. Es werden tierische/xenogene (z.B. Schwein, Schaaf, Ratte) von
humanen Zelllinien unterschieden, welche sich in den Aspekten Beschaffung und klini-
sche Aussagekraft kontrir zueinander verhalten (Rutkovskiy et al., 2017). Weiterhin gibt
es unterschiedliche Kulturmdéglichkeiten, ndmlich der zweidimensionalen und der dreidi-
mensionalen Kultur. Letzteres kann weiter in der Verwendung der exzidierten Herz-
klappe im Ganzen oder der vorherigen Isolation der bendtigten Zelllinie und der anschlie-
Benden dreidimensionalen Kultur unterschieden werden (Weber et al., 2021). Doch man-
gelt es bei zweidimensionalen Modellen an der mikroanatomischen Anordnung und
schlieBlich der Interaktion zwischen den Zellen untereinander und mit dem Mikromilieu
(Bowler & Merryman, 2015). Eine 3D-Kultur bietet somit eine zunehmende Komplexi-
tat, welche sich unterschiedlich gestalten kann. Sowohl Verfahren in denen die Zellen
zusammen mit einer stabilisierenden Matrix wie beispielsweise Kollagen, in eine Form
gegossen werden, als auch der 3D-Druck stehen zur Verfiigung (Hjortnaes et al., 2016;
Nehrenheim et al., 2019). Vom Druck verspricht man sich den Vorteil der prazisen Plat-
zierung der Zellen im dreidimensionalen Raum, sodass anatomische Verhéltnisse rekon-
struiert werden konnen (Haycock, 2011). 3D-Kulturen sind nachgewiesener Weise ndher
an in-vivo-Kulturen als 2D-Kulturen (Ravi et al., 2015). Andererseits verhalten sich VIC
in den unterschiedlichen Dimensionalitdten distinkt, sodass teils unterschiedliche Phino-
typen entstehen. Dies unterstreicht die Wichtigkeit die unterschiedlichen Dimensionen

und Kulturformen in der Forschung mit einzubeziehen (Mabry et al., 2016).



Mit einer Co-Kultur aus VIC und VEC, sowie bezogen auf die 3D-Kultur das Verwenden
von extrazelluldren Matrixbestandteilen, kann die Komplexitit weiter erweitert werden

(Bowler & Merryman, 2015; Immohr, Teichert, et al., 2023).

Hohere Aussagekraft haben schlussendlich in-vivo-Modelle, bei denen unterschiedliche
Tierspezies in Frage kommen. Fiir die experimentelle Forschung, die sich beispielsweise
auf Entwicklungsfehlbildungen konzentrieren, werden in der Regel kleine Tiermodelle
verwendet (z.B. Ratte, Maus, Kaninchen), die fiir in-vivo-Bildgebung leicht zugédnglich
sind. Neue Gerite fiir den Ersatz und die Reparatur kranker Herzklappen werden hinge-
gen hdufig in groBen Tieren verwendet, deren HerzgroBe und Anatomie der des Men-

schen sehr dhnlich sind (z.B. Schwein, Schaaf) (Kheradvar et al., 2017).

Ein detailgetreues Erkrankungsmodell der Realitdt, in diesem Falle der Aortenklappe,
konnte die Erforschung der immer relevanter werdenden CAVD voranbringen und Eng-

pissen von gesundem, humanem Biomaterial entgegenwirken.

1.3 3D-Druck und 3D-Bioprinting von Herzklappen

Das Anfertigen von dreidimensionalen, patientenindividuellen Herzstrukturen aus MRT-
CT- oder bereits TTE/TEE-Untersuchungen zur Veranschaulichung der bestehenden
Herzpathologie wird zunehmend in der kardiovaskulédren klinischen Medizin eingesetzt
(Giannopoulos et al., 2016). Sie konzentriert sich jedoch hauptsédchlich auf die Herstel-
lung kiinstlicher Modelle, zum Beispiel kongenitaler Herzanomalien oder Herzklappen-
defekte, fiir die Veranschaulichung in der Arzt-Patienten-Kommunikation, der theoreti-
schen und praktischen Ausbildung von interessierten Medizinstudierenden beziehungs-
weise klinisch titigen Arztinnen und Arzten als auch zur individuellen Planung operativer
und interventioneller Verfahren (Hadeed et al., 2018; Townsend & Pietila, 2018). In Be-
zug auf den Aortenklappenersatz kann letzteres die Entscheidungsfindung operativer ver-
sus interventionelle Verfahren durch bessere Veranschaulichung der individuellen Ana-
tomie verbessern und so das Therapieoutcome einerseits durch eine bessere Planung, an-
dererseits durch eine bessere OP-Vorbereitung mit Visualisierung der einzelnen OP-

Schritte, insgesamt gesteigert werden (Fan et al., 2019; Ganguli et al., 2018).

Im Gegensatz dazu werden beim 3D-Bioprinting biokompatible Drucke hergestellt durch
Hinzufligen von lebenden Zellen zu der Drucktinte, die beim 3D-Bioprinting auch bioink
oder Hydrogel genannt wird. Ziel sind der Druck von einfachen 3D-Kulturen bis zum
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Druck von komplexeren Herzteilstrukturen hingehend bis zum Druck des Herzens in vol-
lem Umfang (Noor et al., 2019). Dabei sind die Intentionen dahinter different. Einerseits
kann es dazu dienen eine geeignete Kultur flir Erkrankungsmodelle zu etablieren. In der
aortalen Herzklappenforschung wurden bereits 3D-Bioprinting-VIC-Modelle beschrie-
ben, die sowohl eine hohe Zellviabilitit, gute Proliferationseigenschaften und eine Bei-
behaltung des Phénotyps in der Kultur gezeigt haben als auch bestimmte Aspekte der
Pathogenese reproduzieren konnten (Duan et al., 2013; van der Valk et al., 2018).

Andererseits werden 3D-Biodrucke mit der Intention entwickelt diese spiter im Men-
schen als Ersatz fiir bestimmte Pathologien einzusetzen. Dabei sind beispielsweise vas-
kularisierte Herzpatches zum Ersatz beim Zustand nach Absterben oder irreversiblen
Funktionsschidigungen von Herzmuskelgewebe (Myokardinfarkt, Herzinsuffizienz)
oder der Ersatz der Aortenklappe in der Entwicklung (Zhang et al., 2017). In Bezug auf
den Aortenklappenersatz sind bis heute noch keine dreidimensional gedruckten Aorten-
klappen am Menschen getestet worden. Die in der Herstellung autkommenden Heraus-
forderungen umfassen verschiedene Aspekte, darunter die Biokompatibilitit, mechani-
sche Eigenschaften, die langfristige Leistung des Ersatzes, die immensen Kosten und zu-

letzt strenge behordliche Genehmigungen (Bhandari et al., 2023).

1.3.1 Druckprinzipien

Es existieren unterschiedliche Moglichkeiten des 3D-Bioprintings, was das Druckprinzip
und die Wahl des Hydrogels anbelangen. In dieser Arbeit wurde das extrusionsbasierte
Prinzip verwendet, wobei das Hydrogel mittels pneumatischen Druckes aus einer Spritze
kontrolliert extrudiert wird. Das Prinzip ist schematisch in Abbildung 5 in Kapitel 2 ver-
anschaulicht. Beim extrusionsbasierten Prinzip unterscheidet man neben dem pneumati-
schen Prinzip noch den Kolben- und den Schraubenmechanismus. Ning et al. (2020)
zeigte jedoch, dass das pneumatische extrusionsbasierte Verfahren den anderen beiden
Verfahren aufgrund des geringer ausfallenden Zellschadens iiberlegen ist. Neben dem
extrusionsbasiertem Verfahren existieren noch zahlreiche weitere Verfahren (Fused De-
position Modeling, Stereolithografie, Inkjet-basiertes Bioprinting, Laser-basiertes Bi-
oprinting, Vat-Polymerisation, etc.), wobei aufgrund der fehlenden Relevanz fiir diese

Arbeit lediglich auf die Literatur verwiesen wird (Vanaei et al., 2021).

10



Entscheidend fiir einen idealen extrusionsbasierten Druck ist die Einstellung von vier Pa-
rametern am Drucker selbst, welche sich jeweils gegenseitig positiv oder negativ beein-
flussen: Druck, Geschwindigkeit sowie die Temperatur sowohl des Hydrogels als auch
der Druckplattform. ZielgroBen sind die Druckfahigkeit sowie die Prézision der gedruck-
ten Konstrukte. Beim Bioprinting kommt der Zellstress bzw. die Scherkrifte auf die Zel-
len hinzu. Die Druckféhigkeit beschreibt die Fahigkeit reproduzierbare dreidimensionale
Konstrukte aus Hydrogelen zu drucken. Dabei spielen Faktoren wie Viskositit, FlieBver-
halten und die Féhigkeit des Materials, die gewiinschte Form beizubehalten eine wichtige
Rolle, welche durch die oben genannten vier Parameter beeinflusst werden. Die Prazision
bezieht sich auf die Genauigkeit, mit der die gedruckte Struktur den geplanten MafBlen
und dem Design entspricht (Naghieh & Chen, 2021). Eine schlechte Druckfahigkeit kann
zu einer verringerten Prézision fiihren, da instabile Hydrogele oder ungiinstige Druckpa-
rameter die Formtreue der Struktur beeintrdachtigen. Eine schlechte Druckfahigkeit hat
aber nicht zwangsldufig eine schlechte Prizision zur Folge. Beispielsweise kann ein kal-
tes Hydrogel mit einer schlechten Druckfahigkeit mit hohem Druck trotzdem prizise Er-
gebnisse erzielen, jedoch mit hohen Scherkriften auf die Zellen. Die genauen Zusam-
menhinge werden in Kapitel 3.1 erldutert (s. Abb. 10) und in Kapitel 4 mit aktueller Li-

teratur verglichen.

Entscheidend ist zudem die Auswahl der Dosiernadel, also die Form der Applikation des
Hydrogels auf die Zellkulturplattform. Die Dosiernadeln gibt es in unterschiedlichen For-
men und GroBen. Die in dieser Arbeit verwendeten Dosiernadeln sind in Abbildung 7
dargestellt. Die Dosiernadel hat einen wesentlichen Einfluss auf die Druckparameter. Die
Druckparameter haben wiederum Einfluss auf die Scherkréfte auf die Zellen wihrend des
Druckvorganges. Mit abnehmendem Dosiernadeldurchmesser steigen die Scherkréfte auf
die Zellen (Blaeser et al., 2016). Weiterhin sollten konische Spitzen geringere Scherkrifte
auf die Zellen auswirken als rein zylindrische Prizisionsspitzen, da die Scherkréfte auf
die Zellen bei den konischen Dosiernadeln mit abnehmendem Durchmesser nur graduell
auf die Zellen ausgeiibt wird, bei den zylindrischen akut auf Hohe des Dosiernadelein-
gangs. Da es dazu wenige Ergebnisse in der Literatur gab, war die Auswirkung der beiden
Dosiernadelformen zu untersuchen. Letztlich ergibt sich ein notwendiger Kompromiss
zwischen Druckfidhigkeit, Prazision und hoher Zellviabilitit durch Anpassen der Druck-

parameter und der Wahl einer Dosiernadel. Bei Modifikation eines Parameters miissen
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zwangsldufig auch weitere Parameter geéndert werden, um ein ideales Ergebnis zu erzie-

len.

1.3.2 Hydrogele

Weiterhin existieren unterschiedliche Mdglichkeiten der Wahl des Hydrogels. Die in der
Literatur hiufig verwendeten Hydrogele bestehen aus Gelatine und Alginat (Duan et al.,
2013; Labowska et al., 2021; Wu et al., 2016). Gelatine entsteht durch Denaturierung von
Kollagen und kann durch Hydrolyse aus Tierknochen, Sehnen oder Hauten gewonnen
werden. Gelatine ist thermosensitiv und bildet bei niedrigen Temperaturen ein Hydrogel.
Als natiirliches Polymer wird Gelatine aufgrund ihrer Biokompatibilitdt, ihrer biologi-
schen Abbaubarkeit, ihrer geringen Antigenitit, ihrer Abwesenheit von schidlichen Ne-
benprodukten, ihrer einfachen Verarbeitung und geringen Produktkosten hiufig in bio-
medizinischen Anwendungen eingesetzt (Gungor-Ozkerim et al., 2018). Da Gelatine je-
doch unter Inkubationsbedingungen nicht stabil ist, miissen der Gelatine entweder pho-
topolymerisierbare Methacryloylgruppen, die eine kovalente Vernetzung durch UV-Licht
nach dem Bioprinting-Prozess ermoglichen, oder ein weiteres stabilititsstiftendes Agens
hinzugegeben werden (Labowska et al., 2021). Alginat wird aus der Braunalge gewonnen
und ist den Glykosaminoglykanen in der extrazelluldren Matrix des menschlichen Kor-
pers dhnlich. Wie bei der Gelatine wird es wegen seiner Biokompatibilitit, seiner gerin-
gen Zytotoxizitdt, der Gelierfahigkeit und den geringen Produktkosten gerne verwendet.
Die Gelierung von Alginat erfolgt dabei in der Gegenwart von zweiwertigen Kationen,
wie beispielsweise Ca®", durch Uberbriickung von Polymerketten, was zu einer ionischen
Vernetzung und Festigung fiihrt, wobei die Viskositét des spiteren Hydrogels konzentra-
tionsabhdngig ist (Gungor-Ozkerim et al., 2018). Die Entfernung der ionisch vernetzten
Alginatstrukturen aus einer dreidimensional gedruckten Struktur kann durch Aus-
tauschreaktionen mit einwertigen Anionen im umgebenden Medium kontrolliert aufge-
16st werden (Wu et al., 2016). In der Kombination von Alginat und Gelatine in Hydroge-
len beeinflusst Gelatine primér die Druckfdhigkeit, Alginat hingegen die mechanische

Stabilitdt des gedruckten Konstrukts.

Nichtsdestotrotz bestehen Herausforderungen des vorgestellten Hydrogels aus Alginat
und Gelatine, aber auch anderer herkommlicher Hydrogele, aufgrund der begrenzten
Zell-Hydrogel-Wechselwirkungen und die unzuléngliche Nachbildung der Komplexitét

der natiirlichen extrazelluldrern Matrix (Gungor-Ozkerim et al., 2018). Dabei gewinnen
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Hydrogele aus dezellularisierter extrazelluldrer Matrix immer weiter an Popularitét, da
sie in der Theorie die optimale Mikroumgebung fiir das 3D-Gewebewachstum schaffen
(Pati et al., 2014). Die extrazelluldre Matrix ist fiir jeden Gewebetypen einzigartig und
kann durch Dezellularisierung zur Verhinderung einer Immunantwort fiir den gewiinsch-
ten Gewebetypen erreicht werden, ebenso fiir die Aortenklappe (Nehrenheim et al.,
2019). Allerdings ist dezellularisierte extrazelluldre Matrix aufgrund ihrer Geliereigen-
schaften im Grunde genommen, spezifisch fiir den in dieser Arbeit verwendeten 3D-Bi-
oprinter, nicht druckkompatibel, sodass druckférdernde Agentien hinzugegeben werden
miissen (Zhang et al., 2023). Oropeza et al. (2022) zeigten bereits die Moglichkeit eines
erfolgreichen 3D-Biodruckes mit dezellularisierter extrazelluldrer Matrix aus aortalen
Schweineherzklappen mit zuversichtlichen Ergebnissen hinsichtlich der erreichten Zell-

viabilitit.

ABBILDUNG 4: CROSSLINKING VON ALGINAT MITTELS CALIUMCHLORID SOWIE AUF-
LOSUNG MITTELS EINWARTIGER ANIONEN

SN N
s TN

Alginat Alginat Alginat
(unstrukturiert) (strukturiert) (unstrukturiert)

Abb. 4: Die Proteinstruktur des Alginats liegt im Druckzustand ungeordnet vor. Durch Zugabe von Calci-

umchlorid entsteht eine geordnete Bindung der einzelnen Polysaccharide, was eine Festigkeit bei 37° C
verleiht. Ohne Crosslinking wiirde sich der Druck im Inkubator verfliissigen. Durch Zugabe einwertiger
Anionen, wie beispielsweise in Natriumcitrat vorhanden, kommt es zu Austauchreaktionen, wodurch das
Alginat wieder unstrukturiert vorliegt und seine Festigkeit verliert. Abkiirzungen: Ca*" - Zweiwertiges Cal-

ciumkation; O - Einwertiges Sauerstoffanion.
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1.4 Ziele der Arbeit

Nach Erlauterung des vorklinischen und klinischen Hintergrundes sowie dem Ansatz des
3D-Druckes bzw. des 3D-Bioprintings, sollen in dieser Arbeit klar definierte Parameter
untersucht werden. Die Zellen sind wahrend des Druckprozesses einem schidlichen
Scherstress, welcher durch den pneumatischen Druck wihrend des Druckprozesses, der
Hydrogelviskositdt und des Dosiernadeldurchmessers beeinflusst wird, sowie Tempera-
turunterschieden ausgesetzt, was die Lebensfahigkeit der Zellen innerhalb des gedruckten
Gertists akut beim Druckprozess aber auch langfristig die Proliferationseigenschaften
verringern kann (Blaeser et al., 2016; Ning et al., 2020). Ziel dieser Arbeit war eine sys-
tematische Untersuchung des Einflusses von Hydrogel- und Druckeigenschaften auf die
Zellviabilitit von valvulédren Interstitialzellen. Zu diesen Variablen gehéren zum einen
die Komposition des Hydrogels, die verwendeten Druckparameter bei dem Druck, die
verwendeten Dosiernadeln, das benutzte Druckmuster und die Héhe der Schichtung der
gefertigten Objekte. Weiterhin soll der Einfluss bei einem graduellen Abbau des Hydro-
gels mit Natriumcitrat auf das Uberleben der Zellen beurteilt werden. Zur Beurteilung
wurden neben lichtmikroskopischen Aufnahmen unterschiedliche Assays verwendet, die
entweder die Zytotoxizitét, die relative Viabilitdt oder eine Life-/Dead-Ratio als Mess-

wert ausgaben.

Das Standardhydrogel aus Alginat und Gelatine wird am Ende mit zwei alternativen Hyd-
rogelen verglichen werden. Beide Alternativen sollen durch Nachahmung der extrazellu-
laren Matrix ein realistischeres Milieu bieten. Zum einen wurde dezellularisierte extra-
zelluldre Matrix, zum anderen artifizielle extrazellulare Matrix verwendet. Die artifizielle
extrazelluldre Matrix wurde aus Kollagen I hergestellt. Auch hier wurden neben licht-

mikroskopischen Aufnahmen die unterschiedlichen Assays zur Beurteilung verwendet.
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2 MATERIAL UND METHODEN

Abbildung 5 zeigt einen Uberblick iiber die verwendete Methodik und fasst die Arbeits-

schritte dieser Arbeit im zeitlichen Verlauf dar.

ABBILDUNG 5: UBERSICHT DER ABLAUFE VERWENDETER METHODIK

Abb. 5: Aus Aortenklappen von Schafsherzen wurden ovine valvuldre Interstitialzellen (VIC) primér in
Kultur gebracht. Nach Anfertigung der Hydrogele (Alginat/Gelatine, dECM, aECM) wurden die VIC dem
Hydrogel zugesetzt und mittels extrusionsbasiertem pneumatischem Druckprinzip im 3D-Bioplotter als so-
genannte Scaffolds (Druckgeriiste) in verschiedenen Pattern (Druckmustern) in Zellkulturplatten unter-
schiedlicher GroBe gedruckt. Die gedruckten Scaffolds wurden fiir meistens 21 Tage inkubiert. Anschlie-
Bend erfolgte die Auswertung zur Beurteilung der Zellviabilitat.

2.1 Primére Zellkultur

Fiir die Isolation von valvuldren Interstitialzellen (VIC) wurden ovine Herzen von einem
lokalen Schlachter (Laame, Wuppertal) direkt nach dem Schlachten erworben und umge-

hend auf Eis gekiihlt. Die folgenden Arbeitsschritte wurden stets unter einer Sterilbank
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durchgefiihrt. Fiir die Isolation von VIC wurde das Perikard mit dem anhdngenden epi-
kardialen Fettgewebe entfernt. AnschlieBend wurde sowohl die Aorta ascendens und die
Arteria pulmonalis lokalisiert. Mit einer Schere wurde iiber die Aorta ascendens transva-
Ivulédr der linke Ventrikel eroffnet, ohne die Taschen der Klappe zu beschidigen. Die
Kommissuren dienten hierbei als Leitstruktur. Die aortalen Taschenklappen wurden mit-
tels Pinzette und Skalpell herauspripariert. Die Arbeitsschritte sind in Abbildung 6 nach-
zuvollziehen. Die Taschenklappen wurden in einer Petrischale mit Phosphatgepufferter
Salzlosung (PBS) gespiilt und die Ventricularis und die Fibrosa mittels Skalpells abge-
schabt, um die valvuldren Endothelzellen zu entfernen. AnschlieBend wurden die drei
Taschenklappen in Zellkulturmedium (siche Tbl. 1) gegeben und in etwa 1 mm? groBe
Fragmente mit einem Skalpell zerkleinert. Die prozessierten Aortenklappen wurden mit
zusétzlichem Zellkulturmedium in eine T25-Kulturflasche transferiert und bei 37°C und
5% COz inkubiert. Nach sieben Tagen wurde das Zellkulturmedium mit den zerkleinerten
Taschen abpippetiert. Die Zellen wurden zweimal mit PBS gewaschen. Unter dem Licht-
mikroskop wurde die Adhédsion der VIC am Kulturflaschenboden beurteilt. Fiir die Pas-
sage wurden die VIC mit der fiir die Kulturflasche geeignete Menge an 0,25% Trypsin-
Ethylendiamintetraessigsidure (Trypsin-EDTA) fiir drei Minuten im Inkubator von der
Kulturflasche gelost. Nach der Inkubation wurden durch leichtes Beklopfen der Kultur-
flasche die VIC zusitzlich mechanisch geldst. Das Trypsin wurde umgehend mit mindes-
tens der doppelten Menge an Zellkulturmedium inhibiert und in ein Réhrchen iiberfiihrt.
Nach fiinfminiitiger Zentrifugation bei 500 rpm wurde der Uberstand entnommen und das
Zellpellet in 5 ml Medium suspendiert. Die in Medium suspendierten VIC wurden in eine
T75-Flasche iiberfiihrt. Sobald die Zellen unter dem Lichtmikroskop zu 90% konfluent
waren, wurden die Zellen mittels gleicher Prozedur in eine T225-Kulturflasche passa-

giert. Fiir die Versuche wurden die Passagen p5 bis p10 verwendet.

TABELLE 1: ZELLKULTURMEDIUM

Zellkulturmedium
Dulbecco's Modified Eagle Medium 500 ml
Fetales Kélberserum 50 ml
Nichtessentielle Aminosaduren 5 ml
Penicillin/Streptomycin 5 ml
Amphotericin B 5 ml

Tbl. 1: Zusammensetzung des Zellkulturmediums
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ABBILDUNG 6: PRAPARATION OVINER AORTENKLAPPEN

Abb. 6: A: Ovines Herz (anterior) nach Entfernen des Perikards; B: Aortenklappe (Valvula semilunaris
sinistra) in situ; C: Aortenklappe (Valvula semilunaris dextra) D: Herauspréaparierte Aorten-, Mitral-, und

Pulmonalklappen (von oben nach unten). Mal3stab £ 2cm.

2.2 Hydrogelherstellung

2.2.1 Hydrogelherstellung aus Alginat und Gelatine

Die Herstellung von Hydrogelen auf Basis von Alginat- und Gelatine orientierte sich an
einem Protokoll von He et al. (2016), welcher 2% Alginat aus Braunalgen (Sigma-Ald-
rich, USA) und 8% Gelatine aus Schweinehaut (Sigma-Aldrich, USA) verwendete. Die
Zusammensetzung fiir 10 ml Hydrogel kann der Tabelle 2 entnommen werden. Optional
kann eine Spitze inerter schwarzer Farbstoff Brilliant Black (Sigma-Aldrich, USA) hin-
zugegeben werden. Dies erreicht eine Dunkelfirbung des Hydrogels und fiihrt zu einer
besseren Visualisierung unter dem Lichtmikroskop. Als Losungsmittel wurde DMEM,
PBS, destilliertes Wasser oder Kochsalzlosung unterschiedlicher Konzentration (0,5%
oder 0,9%) verwendet. Diese wurden steril in ein R6hrchen pipettiert und fiir 20 Minuten
in ein 37°C warmes Wasserbad gegeben. Das Alginat-Gelatine-Gemisch wurde abgewo-
gen und unter einer Sterilbank dem gewiinschten Losungsmittel hinzugegeben sowie um-
gehend mittels Vortex fiir eine Minute miteinander vermengt. Das Rohrchen wurde fiir

5h in das 37°C warme Wasserbad gegeben. Das sich langsam 16sende Hydrogel wurde
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jede Stunde mittels Vortex geschiittelt. Falls das Alginat nach 5h nicht geldst war, wurde
dieses Verfahren so lange weitergefiihrt, bis das Hydrogel keine sichtbaren Festbestand-
teile mehr besall. Das Hydrogel wurde dann 5 min lang bei 3000 rpm zentrifugiert, um
Luftbldschen zu entfernen. AnschlieBend wird das Hydrogel fiir 10 min in das Wasserbad
gegeben. Dies fithrt zum Wiedererreichen einer gleichméfBigen Temperatur von 37° C des
Hydrogels und erleichtert die weitere Verarbeitung. Mit einer 12G Kaniile wird das Hyd-

rogel in eine 10 ml Spritze ohne Lufteinschliisse liberfiihrt.

TABELLE 2: HYDROGEL AUS ALGINAT UND GELATINE

Alginat-/Gelatine-Hydrogel

Alginat 200 mg
Gelatine 800 mg
Losungsmittel (DMEM, PBS, Aq. dest., NaCl 0,5% oder NaCl 0,9%) 10 ml

* Optional: Spitze inerter schwarzer Farbstoff

Tbl. 2: Zusammensetzung des Hydrogels aus Alginat und Gelatine fiir 10 ml Hydrogelldsung.

2.2.2 Hydrogelherstellung aus dezellularisierter extrazellularer Matrix

Zur Herstellung eines Hydrogels aus dezellularisierter extrazellulirer Matrix (dECM)
wurde sich an dem Protokoll von Nehrenheim et al. (2019) orientiert. Die Zusammenset-

zung fiir 10 ml Hydrogel kann der Tabelle 3 entnommen werden.

TABELLE 3: HYDROGEL AUS DECM

dECM-Hydrogel

0,01 M Salzsaure (HCI) 10 ml
Pepsin aus Schweinemagenschleimhaut (Sigma-Aldrich, USA) 40 mg
dECM-Pulver 400 mg
1 M Natronlauge (NaOH) zum Auftitrieren

Alginat 200 mg
Gelatine 800 mg

* Optional: Spitze inerter schwarzer Farbstoff

Tbl. 3: Zusammensetzung des Hydrogels aus dezellularisierter extrazelluldrer Matrix fiir 10 ml Hydrogel-

16sung.
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2.2.2.1 Praparation der Herzklappen

Fiir das Herstellen von Hydrogel aus extrazellulirem Matrixgewebe muss das Klappen-
gewebe vollstandig dezellularisiert werden. Dafiir wurden die Aortenklappen, wie in Ka-
pitel 2.1 geschildert, pripariert. Die Schritte sind in der Abbildung 6 nachzuvollziehen.
Die Herzklappen wurden nach Préparation in Beta Isodona gegeben, um eine Kontami-
nation zu vermeiden. Nach 1h wurden die Klappen mehrmals mit PBS gewaschen und in
eine frische Flasche mit PBS und 2% Penicillin/Streptomycin gegeben. Die Flaschen

wurden auf den Schiittler gestellt und fiir 1h gewaschen.

2.2.2.2 Dezellularisierung

Es wurden jeweils 30 Taschenklappen in eine Schottflasche in 200 ml Dezellularisie-
rungslosung 1 (siche Tabelle 4) gegeben und auf den Schiittler bei Raumtemperatur ge-
stellt. Alle 12h wurde die Dezellularisierungslosung A gewechselt. Nach 48h wurden die
Aortenklappen in die Dezellularisierungslosung B fiir weitere 24 h gegeben, wobei nach
12h die Losung gewechselt wurde. Die Klappen wurden nach erfolgreicher Dezellulari-
sierung in PBS mit 1% Penicillin/Streptomycin bei Raumtemperatur 6 Tage lang auf dem
Schiittler gewaschen, um die zytotoxischen Substanzen zu entfernen. Nach jeweils 48h
wurde das PBS gewechselt. Die Klappen konnen bis zu der weiteren Verwendung bei

4°C gelagert werden. Das Protokoll ist als Workflow in Tabelle 5 dargestellt.

TABELLE 4: DEZELLULARISIERUNGSLOSUNG A UND B

Dezellularisierungslésung A

Natriumazid (NaN3) (Carl Roth, Deutschland) 10 mg

Natriumdesoxycholat (DCA) (Merck, Deutschland) 100 mg

Natriumdodecycholat (SDS) (Sigma-Aldrich, USA) 100 mg

Aqua dest. 200 ml
Dezellularisierungslésung B

Natriumazid (NaN3) (Carl Roth, Deutschland) 10 mg

Aqua dest. 200 ml

Tbl. 4: Zusammensetzung der Dezellularisierungslosungen A und B fiir eine Menge von 200 ml.
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TABELLE 5: PROTOKOLL FUR DIE DEZELLULARISIERUNG VON AORTENKLAPPEN

Zeit Losung Schritt

0 h  Dezellularisierungslosung A 1. Gabe
48 h 12 h  Dezellularisierungslosung A 1. Wechsel
24 h  Dezellularisierungslosung A 2. Wechsel
36 h  Dezellularisierungslosung A 3. Wechsel

4 h 0 h  Dezellularisierungslosung B 1. Gabe
12 h  Dezellularisierungslosung B 1. Wechsel

0 h PBS, 1% PenStrep 1. Gabe
144 h 48 h PBS, 1% PenStrep 1. Wechsel
96 h  PBS, 1% PenStrep 2. Wechsel

Tbl. 5: Protokoll fiir die Dezellularisierung von Aortenklappen. Die Zusammensetzung der Dezellularisie-

rungslosungen A und B sind der Tabelle 4 zu entnehmen.

2.2.2.3 Pulverisierung

Das Klappengewebe wurde in destilliertem Wasser mit einem Gewebehomogenisator fiir
etwa 1 min prozessiert. Der Uberstand an Wasser wird nach dem Zentrifugieren bei 4000
rpm entfernt. Sodann kann das prozessierte Gewebe lyophylisiert (Martin Christ Gefrier-
trocknungsanlagen GmbH, Osterode am Harz) werden. Nach der Gefriertrocknung wer-

den die bereits zerkleinerten Klappen mittels Gewebehomogenisator pulverisiert.

2.2.2.4 Herstellung des Hydrogels

Zum Auflosen des Klappenpulvers wurde eine Verdaulosung hergestellt. Diese besitzt
einen pH-Wert = 2. Nun wurde in einem dECM-Pepsin-Verhiltnis von 10:1 das dECM-
Pulver hinzugegeben. Das dECM wird in der Verdauldsung fiir 48h bei Raumtemperatur
unter staindigem Riihren verdaut. Gegebenenfalls muss der pH-Wert aufgrund der Inter-
aktion der dECM auf einen pH-Wert = 2 mittels 37% HCI-Losung adjustiert werden. Dies
ist der optimale pH-Wert fiir den Verdau der Proteine durch Pepsin (Christensen, 1955;
Schlamowitz & Peterson, 1959). Nach Abschluss der 48 h wurde das entstandene Hyd-
rogel mittels 1 M Natronlauge (NaOH) auf einen physiologischen pH-Wert von 7,4
titriert. Um eine Gelierung zu vermeiden, wurde das Hydrogel dabei auf Eis gelagert. Um
ungeldste Pulverpartikel zu entfernen, wurde das Hydrogel bei 4000 rpm zentrifugiert.
Anschliefend wurde mit einer 12G Brauniile das geloste Hydrogel auf eine Spritze auf-
gezogen. Zur Beurteilung des Proteingehaltes des Hydrogels wurde ein BCA-Protein-
Assay durchgefiihrt (siehe Kapitel 2.6.4). Je nach Proteingehalt, wurde durch Zugabe von

PBS auf die gewiinschte Konzentration titriert. Um eine Druckféhigkeit zu gewédhrleisten,
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wurde der dECM-Losung (hier: 4 mg/ml) 2% Alginat und 8% Gelatine, wie in Kapitel
2.2.1 beschrieben, hinzugegeben.

2.2.3 Hydrogelherstellung aus artifizieller extrazellularer Matrix

Zur Herstellung artifizieller ECM wurde bovines Kollagen I (Thermo Fisher, Deutsch-
land) nach Angaben des Herstellers verarbeitet. Die bendtigten Mittel sind der Tabelle 6
zu entnehmen und wurden fiir die Zubereitung auf Eis gelagert. In einem sterilen Rohr-
chen wurden die Losungsmittel bis auf das Kollagen hinzugegeben und durch Schiitteln

vermengt. AnschlieBend wurde das Kollagen langsam hinzu pipettiert.

TABELLE 6: HYDROGEL AUS AECM

aECM-Hydrogel

1 M Natronlauge (NaOH) 0,15 ml
5 mg/ml bovines Collagen I 6 mg
PBS 1 mg
Aqua dest. 2,85 ml

* Optional: Spitze inerter schwarzer Farbstoff

Tbl. 6: Zusammensetzung des Hydrogels aus artifizieller extrazelluldrer Matrix fiir 10 ml Hydrogellosung.

2.2.4 Hinzufiigen von VIC zu den Hydrogelen

Fiir 5 ml Hydrogel wurde eine T-225 Kulturflasche mit circa 8 x 10° VIC verwendet. Es
wurden die Schritte des Passagierens, wie in Kapitel 2.1 dargestellt, durchgefiihrt. Das
Zellpellet wurde in 500 pl Zellkulturmedium resuspendiert. Eine 1 ml Spritze mit Kaniile
wird dazu genutzt, die Zellsuspension aufzuziehen. Uber einen Dreiwegehahn wird die
Zellsuspension langsam dem gewiinschten Hydrogel zugesetzt. Die 1 ml Spritze wird nun
entfernt und durch eine gleichgrofle Spritze, in der sich das Hydrogel befindet ersetzt.
Durch langsames Auf- und Abziehen kann iiber den Dreiwegehahn eine gleichméBige
Mischung der Zellen im Hydrogel erreicht werden. Das zellbeladene Hydrogel wird in
die Druckspritze (Nordson, USA) gefiillt und mit einer Dosiernadel der Wahl versehen
(Nordson, USA). Die in Abbildung 7 dargestellten Dosiernadeln stehen zur Verfiigung.
Zum einen unterscheiden sich die Dosiernadeln im Durchmesser, zum anderen in der

Form (Zylindrische Prézisionsdosiernadel vs. Konische Smoothflow Dosiernadel).
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ABBILDUNG 7: DOSIERNADELN

0,15 0,2 0,25 0,33 0,41 [mm]

konisch

V

1| \ _

zylindrisch

Abb. 7: Abgebildet sind die wihrend der Versuchsreihen verwendeten Dosiernadeln (Nordson, USA).
Diese unterscheiden sich zum einen in der Form (konisch vs. zylindrisch), zum anderen im Durchmesser

der Spitze. Abkiirzungen: mm — Millimeter. MafBistab £ 5 mm.

2.3 3D-Druck und 3D-Bioprinting

Fiir das 3D-Drucken- und Bioprinting wurde die Developer Series des 3D-Bioplotters®
(EnvisionTec, Deutschland) genutzt. Der 3D-Bioplotter ist in Abbildung 8 dargestellt.
Der 3D-Bioplotter befindet sich fiir die Moglichkeit des aseptischen Druckens unter einer
Sterilwerkbank. Die wichtigsten Elemente sind beschriftet (s Abb. 8): Mit der Bewe-
gungseinheit kann in x-/y- und z-Richtung jeder mogliche Punkt im Rahmen der Maf3e
des Druckers angesteuert werden. Die Bewegungseinheit besitzt einen Hohensensor, so
dass unterschiedlich hohe Plattformen kalibriert werden konnen. Die Einheit kann jeweils
einen Druckkopf aus der Parkposition aufnehmen. Die Dosiernadel des Druckkopfes wird
mit einem Lichtsensor kalibriert. Uber einen Druckgenerator wird pneumatisch Kraft auf
die Druckpatrone generiert, woraufhin sich Material aus der Druckspitze entleert. Uber
eine Reinigungseinheit kann die Druckspitze gereinigt werden. Die Plattform kann iiber
zu- und abfiihrende Leitungen gekiihlt oder erhitzt werden. Unterschiedliche Befestigun-
gen konnen auf die Plattform angebracht werden, so dass Zellkulturplatten oder Pet-
rischalen festsitzen. Neben dem 3D-Bioplotter konnen sterile Vor- und Nachbereitungen

unter der Sterilbank vollzogen werden. Mit der mitgelieferten Software Visual Machines
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(EnvisionTec, Deutschland) lésst sich der Bioplotter steuern. Weiterhin wird die Perfac-
toryRP Software (EnvisionTec, Deutschland) verwendet, um 3D-Bilddateien in dem be-

ndtigten Format (.stl) zu generieren.

ABBILDUNG 8: 3D-BIOPLOTTER® (ENVISIONTEC, DEUTSCHLAND)

Hohensensor Bewegungseinheit

Druckgenerator Hochtemperaturdruckkopf

Plattform mit Zellkulturplatte Niedrigtemperaturdruckkopf

Temperaturregelung Reinigungseinheit

. . Arbeitsplatz Sterilbank
Positions-Lichtsensor

Abb. 8: Der 3D-Bioplotter mit Beschriftung der einzelnen, relevanten Bestandteile

2.3.1 Bearbeitung mit Visual Machines und Druck

Die zur Herstellung verwendeten 3D-Modelle wurden auf Grundlage von Standard-STL-
Dateien erzeugt, wie sie vom Hersteller empfohlen oder aus géngigen Open-Source-Da-
tenbanken bezogen werden konnen. Alternativ besteht die Mdglichkeit, STL-Dateien aus
DICOM-Daten zu rekonstruieren und weiterzubearbeiten. Die finale Bearbeitung und Pa-
rametrisierung der Druckdateien erfolgte in der Software Visual Machines (EnvisionTec,
Deutschland), wobei die empfohlenen FEinstellungen des Herstellers in Bezug auf
Schichthohe, Materialparameter und Strukturmuster berticksichtigt wurden. Letztere um-
fassten insbesondere das Gitter-, Waben- und ZigZag-Muster (s. Abb. 9). Die verwende-

ten Druckparameter sind Kapitel 3.1 zu entnehmen.
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ABBILDUNG 9: UBERSICHT PATTERN

Gitter Wabe ZigZag

Abb. 9: Ubersicht der verwendeten Pattern. Von links nach rechts ist das Gitter-, Waben- und ZigZag-
Muster, wie in Visual Machines angezeigt, dargestellt. Die duflere Struktur wird schwarz, die innere Struk-

tur farblich dargestellt.

2.3.2 Postprinting

Das Postprinting beschreibt die Phase nach dem vollendeten Druck. Diese Zeit sollte so
kurz wie moglich gewéhlt werden, um zytotoxische Effekte zu minimieren. Die Phase
des Postprintings unterscheidet sich einerseits durch die verwendeten Hydrogele. Ande-

rerseits in dem Aspekt, ob zellfreie oder VIC-haltige Drucke generiert wurden.

Alginat bendtigt nach dem Druck den Schritt des Crosslinkings durch zweiwertige Kati-
onen, wie in Kapitel 1.3.2 beschrieben. Daher wurde ein Crosslinking mittels 2%iger
Calciumchloridlosung durchgefiihrt. Nach erfolgreichem Druck wurde eine die Struktur
bedeckende Menge an Calciumchloridldsung in das well pipettiert. Die Zellkulturplatte
wird abgedeckt und fiir 3 min auf den Schiittler gestellt. Die Calciumchloridlosung wurde

abpipettiert. Es erfolgte ein dreimaliges Waschen mit PBS.

Aufgrund des Alginatanteils im Hydrogel aus dezellularisierter extrazelluldrer Matrix,

war auch hier das Crosslinking, wie oben beschrieben, obligat.

Das Hydrogel aus artifizieller extrazelluldrer Matrix bendtigte kein Crosslinking. Es ge-
liert aufgrund des Kollagenanteils bei 37° C. Nach dem Druck wurde es einmal mit PBS

gewaschen.

Bei zellfreien Drucken wurde PBS mit 2% Penicillin/Streptomycin als bedeckende Lo-
sung hinzugegeben. Bei Zelldrucken wurde Zellkulturmedium verwendet. Die Drucke

wurden in den Inkubator bei 37° C und 5 % CO; transferiert und je nach Versuchsreihe
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fiir 7, 14, 21 oder 28 Tage inkubiert. Das PBS mit Penicillin/Streptomycin oder das Zell-

kulturmedium wurde dreimal wochentlich gewechselt.

2.3.2.1 Herstellen von Natriumcitratlosungen

Es wurden unterschiedliche konzentrierte Natriumcitratlosungen verwendet. Die Zusam-
mensetzung ist in Tabelle 7 dargestellt. Die Losungen wurden anschlieend steril gefil-

tert.

TABELLE 7: ZUSAMMENSETZUNG NATRIUMCITRATLOSUNG

1 mM
294.1 M Natriumcitrat (Sigma-Aldrich, USA) 29,1 mg
Aqua dest. 1000 ml
2mM
294.1 M Natriumcitrat (Sigma-Aldrich, USA) 58,82 mg
Aqua dest. 1000 ml
SmM
294.1 M Natriumcitrat (Sigma-Aldrich, USA) 147,05 mg
Aqua dest. 1000 ml

Tbl. 7: Zusammensetzung unterschiedlich molarer Natriumcitratldsungen.

2.4 Lichtmikroskopie

Die Lichtmikroskopie diente zum einen der Beurteilung der Konfluitit der VIC-Zellkul-
turen. Weiterhin basieren einige qualitative Ergebnisse der Versuchsreihen nach Drucken
mit Hydrogelen auf Erkenntnissen aus der Lichtmikroskopie. Am geeignetsten war eine
20fache VergroBerung. Es wurden digitale Aufnahmen mit der Software Leica Applica-
tion Suite (Leica Microsystems Ltd., USA) erstellt. Sowohl die Stabilitdt und Degenera-
tion gedruckter Stringe sowie die Zellmorphologie der VIC wurde im Verlauf anhand der

Digitalaufnahmen beurteilt.

2.5 Laser-Scanning-Mikroskopie

In dieser Arbeit wurden tote von lebenden Zellen mit dem Life-/Dead-Assay detektiert.
In Kapitel 2.6.1 wird das Assay beschrieben. Das verwendete Laser-Scanning-Mikroskop
LSM 800 (Carl Zeiss, Deutschland) bietet neben der reinen Mikroskopierfunktion die

Moglichkeit digitaler Authahmen. Mit Hilfe der Software ZEN (Carl Zeiss, Deutschland)
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konnen Priparate in einer Ebene (2D) oder mehreren Ebenen (3D) in vollem Umfang
aufgenommen werden. Neben Einzelbildern wurden die Optionen 7ile Scan und Z-Stack
verwendet. Der Tile Scan beschreibt die Aufnahme von mehreren Einzelbildern einer
Ebene, die automatisch zusammengefiigt werden. Die Z-Stack-Option nimmt die Bilder
in der z-Ebene, also in die Hohe, auf. Das Programm bestimmt die optimale Anzahl an
Schichtaufnahmen, um ein verwertbares dreidimensionales Bild zu erzeugen. Z-Stack und

Tile Scan konnen zusammen kombiniert werden.

2.6 Assays

2.6.1 Life-/Dead-Assay

Das Life-/Dead-Assay (Life Technologies, USA) kann intakte von apoptotischen Zellen
unterscheiden. Das Assay basiert auf den Farbstoffen Calcein-Acetoxymethyl (-AM) und
Ethidiumhomodimer. Die Farbstoffe wurden nach Herstellerangaben aufgetaut und eine
Férbeldsung in einem lichtschutzsicheren R6hrchen angefertigt (siehe Tabelle 8). Da FCS
eine Esterasaaktivitit hat, sollte kein Zellkulturmedium verwendet werden. In das zu un-
tersuchende well wurde so viel Farbelosung hinzugeben, sodass die Kultur vollstindig
bedeckt war. Die Zellkulturplatte wurde in den Inkubator fiir 30-45 min bei 37°C und 5%
CO; gegeben. Die Farbelosung wurde entfernt und zweimal mit PBS gewaschen. Der
cover slip wurde mittels Pinzette aus dem well gehoben und umgekehrt auf einen Objekt-

trager geben. Mittels Laser-Scanning-Mikroskop konnte das Préparat untersucht werden.

Das entstandene Bildmaterial wurde mittels ImageJ (National Institutes of Health, USA)
ausgewertet. Uber ein adaptiertes Makro wird die Anzahl an lebenden und apoptoti-
schen/nekrotischen Zellen automatisch ausgewertet. Das verwendete Makro ist im An-
hang zu finden. Der Quotient aus lebendigen und toten Zellen entspricht der Life-/Dead-

Ratio. Je hoher die Ratio, desto mehr lebende Zellen sind in dem Priparat vorhanden.

TABELLE 8: ZUSAMMENSETZUNG FARBELOSUNG

Firbelosung
Calcein-Acetoxymethyl (-AM) 5 u
Ethidiumhomodimer 20
DMEM 10 ml

Tbl. 8: Zusammensetzung der Féarbelosung des Life-Dead-Assays
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2.6.2 CCK-8-Assay

Das Cell Counting Kit-8 (Sigma-Aldrich, USA) dient zur semiquantitativen Detektion
von lebenden Zellen. Die ablaufende Reaktion ist dabei die Reduktion des Tatrazoli-
umsalzes WST-8 zu Formazan, was durch die Anwesenheit von Elektronentransportern
lebender Zellen katalysiert wird. Fiir das Assay wurden die Angaben des Herstellers mo-
difiziert und die zu analysierenden Proben in eine Zellkulturplatte mit 48 wells gegeben.
Hier wurden die gedruckten zellhaltigen Scaffolds transferiert und mit 200 pl Zellkultur-
medium bedeckt. Neben den Proben wurde eine Verdiinnungsreihe mit VIC aus frisch
passagierten Zellkulturen mit jeweils 200 pl Zellkulturmedium angefertigt. Eine Hinter-
grundkontrolle mit reinem Zellkulturmedium wurde hinzugefiigt. In alle wells wurden 20
ul der fertigen Reaktionslosung gegeben und fiir vier Stunden bei 37° C und 5% CO>
inkubiert. Es wurde die Absorption bei 450 nm inklusive einer Referenzwellldinge von
650 nm gemessen. Die Referenzwellenlédnge sowie die Hintergrundkontrolle wurden von
den Werten abgezogen. Es wurde anschlieend eine lineare Funktion der Zellverdiin-
nungsreihe erstellt, mit denen die einzelnen relativen Zellviabilitdtswerte der Proben be-

rechnet werden konnten.

2.6.3 LDH-Assay

Das CyQUANT™ LDH Cytotoxicity Assay Kit (Invitrogen, USA) ist ein kolorimetri-
scher Assay zur Bestimmung der zelluldren Zytotoxizitét. Es wurde nach Herstelleranga-
ben eine Reaktionslosung, eine Lysepuffer, eine Stopplosung und eine Positivkontrollls-
sung verwendet. In einer Zellkulturplatte mit 96 wells wurden 50 pl Zellkulturmedium
aus der zu untersuchenden Probe in mindestens zwei Duplikaten pipettiert. Davon gilt
eine Reihe der Messung der Spontan-LDH-Freisetzung und die andere Reihe der maxi-
malen LDH-Aktivitéit. Optional wurden von der Positivkontrolle 50 pl in dreifacher Be-
stimmung mitbestimmt. Als Hintergrundkontrolle wurden 50 ul Zellkulturmedium als
Triplikat in die Zellkulturplatte pipettiert. In die Reihe der maximalen LDH-Aktivitét
wurden 10 pl Lysepuffer hinzugegeben. Dies dient der spéteren Nivellierung, da es eine
Aussage tliber die Anzahl der insgesamt vorhandenen Zellen angibt. Die Zellkulturplatte
wurde fiir 45 Minuten bei 37° C und 5% CO; inkubiert. In jedes well wurde anschlieSend
50 ul Reaktionslosung hinzugegeben. Die Zellkulturplatte wurde lichtgeschiitzt fiir eine

halbe Stunde bei Raumtemperatur auf einen Schiittler gestellt. Nach dieser Zeit wurden
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50 ul Stopplosung hinzugegeben. Es folgt die Messung der Absorption bei 490 nm und
680 nm mittels Plate Reader (Tecan Trading AG, Schweiz) und der Software Tecan i
control (Tecan Trading AG, Schweiz). Die Auswertung erfolgte in MS Excel (Microsoft
Corporation, USA). Die Werte der Absorption bei 680 nm wurden von den Absorptions-
werten bei 490 nm sowie der Mittelwert der Hintergrundkontrolle von allen ermittelten
Werten subtrahiert. Der Quotient aus der spontanen LDH-Aktivitét und der maximalen

LDH-AKktivitdt entspricht der Zytotoxizitét des Drucks.

2.6.4 BCA Protein Assay

Der BCA-Protein Assay (ThermoFischer, USA) basiert auf einer Kupferreduktion in An-
wesenheit von Proteinen in alkalischem Milieu. Es wurde zur Bestimmung des Protein-
gehaltes des Hydrogels aus dezellularisierter Matrix verwendet. Es wurde dafiir nach Her-
stellerangaben eine Verdiinnungsreihe mit bovinem Serumalbumin (BSA) inklusive Ne-
gativkontrolle sowie der Reaktionslosung angefertigt. Es wurden jeweils 25 pl pro well
einer 96 Zellkulturplatte in Duplikaten der BSA-Verdiinnungsreihe sowie der Probe pip-
pettiert. Nun wurden 200 pl der Reaktionslosung in jedes well gegeben. Im Tecan Reader
(Tecan Trading AG, Schweiz) wurde die Absorption bei 562 nm gemessen. Durch Er-
stellen einer linearen Funktion der BSA-Proteinkonzentration in MS Excel (Microsoft

Corporation, USA), kann die Proteinmenge der Probe berechnet werden.

2.7 Statistische Auswertung

Die statistische Auswertung und Grafikgestaltung der Diagramme wurde mittels der Soft-
ware Graphpad Prism 10 (Graphpad Software Inc., USA) durchgefiihrt. Zur Auswertung
nichtparametrischer Daten ist bei zwei zu vergleichenden Gruppen ein Mann-Whitney-
Test, bei mehr als zwei der Kruskal-Wallis-Test mit nachfolgendem Dunn’s Test fiir mul-
tiple Vergleiche durchgefiihrt worden. Die Abbildungen zeigen den Mittelwert mit der
Standardabweichung an. Eine statistische Signifikanz wurde bei einem p-Wert < 0,05

angenommen.
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2.8 Abbildungen

Die Abbildungen wurden mittel der Software Biorender (www.biorender.com) angefer-

tigt.

2.9 Materialien

Nachfolgend finden sich die oben verwendeten Reagenzien und Chemikalien, Ver-

brauchsmaterialien, Gerdte und Software tabellarisch aufgelistet.

2.9.1 Reagenzien und Chemikalien

TABELLE 9: REAGENZIEN UND CHEMIKALIEN

Produkt / Material Hersteller Referenz
Alginic acid sodium salt from brown algae Sigma-Aldrich A2033-100G
Betaisodona Mundi Pharma 10098430
Brilliant Black BN Sigma-Aldrich 211842-10G
Calciumchlorid Carl Roth GmbH CNO93.1
Cell Counting Kit-8 (CCK-8) Sigma-Aldrich 96992
CyQUANT™ LDH Cytotoxicity Assay Invitrogen by Thermo Fisher C20301
Demi-Wasser Otto Fischar GmbH 04914151
DMEM 1X + GlutaMAX™ Gibco (Thermo Fisher Scienti- 31966-021
fic)
DPBS (Dulbecco’s Phosphate Buffered Saline) 1X  Gibco (Thermo Fisher Scienti- 14190-094
fic)
Fetal Bovine Serum (FBS) Sigma-Aldrich F7524
Fliissiger Stickstoff Linde 22005253
Fungizone (Amphotericin B) 50 mg Cheplapharm Arzneimittel 13739TB24
Gelatin from porcine skin Sigma-Aldrich G2500-500G
HCI Carl Roth 4620.1
Iodine 0,5 mol/l Losung VWR Chemicals 30914.295
Isotonische Kochsalzlosung (NaCl 0,9%) Fresenius Kabi AG 19PDA060
Life/Dead Viability/Cytotoxicity Kit Invitrogen by Thermo Fisher L3224
MEM Non-essential Amino Acid Solution (100X)  Sigma-Aldrich M7145-100
Natriumazid Carl Roth GmbH K305.2
Natiumcitrat tribasisch Sigma C8532-500G
Natriumdeoxycholat (DCA) Merck KGaA 1.06504.0250
Natriumdithionit Sigma-Aldrich 157953
Natriumdodecylsulfat (SDS) Sigma-Aldrich L3771-100G
Penicillin-Streptomycin (Pen Strep) Gibco (Thermo Fisher Scienti- 15140-122
fic)
Pepsin from porcine gastric mucosa, >250 Sigma-Aldrich P6887
units/mg
Ovine Herzen Laame Wuppertal
Trypsin-EDTA 1X 0,25% Gibco (Thermo Fisher Scienti- 25200-056

fic)

Tbl. 9: Reagenzien und Chemikalien mit Angabe des Produktes, des Herstellers und der Referenz
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2.9.2 Verbrauchsmaterialien

TABELLE 10: VERBRAUCHSMATERIALIEN

Produkt / Material Hersteller Referenz
10/20 Graduated, Filter Tip Star Lab S1110-3700
1000miil Graduated, Filter Tip Star Lab S1111-6700
12 well plate Greiner bio-one 665180
200 Graduated, Filter Tip Star Lab S1111-1700
24 well plate Greiner bio-one 662160
48 well plate Greiner bio-one 677180
6 Well plate Greiner bio-one 657160
96 well plate Greiner bio-one 655180
Anatomische Pinzette Hartmann 991 064/3
BD Blunt Fill Needle 18G BD 303129
Brauniile ® MT 4/G12 Braun 4206487
Chirurgisch Schere Hartmann 991 081/3
Combi-Stopper B. Braun Melsungen AG 4495101
Costar ® 10 ml Stripette® Corning Incorporated 4488
Costar ® 25 ml Stripette® Corning Incorporated 4489
Costar ® 5 ml Stripette® Corning Incorporated 4487
Discofix® C B. Braun Melsungen AG 16494C
Objekttriger 76x26 mm Carl Roth H877.1
Einbettschdlchen 25mm MEDITE 48-6303-00
Eppendorf Tubes ® Eppendorf AG 0030 120.094
Fluid dispensing system - Aufsatz Nordson 7012134
Fluid dispensing system - Stopfen Nordson 7012186
Injekt ® 10ml Braun 4606108V
Injekt ® 20ml Braun 4606205V
Injekt ® 5Sml Braun 4606051V
Omnifix®-F 1ml Braun 9161406V
Petri Dish 140mm VWR 391-1502
Prézisionsdosiernadel blau konsich Nordson 7018298
Prézisionsdosiernadel klar konisch Nordson 7018417
Prézisionsdosiernadel klar prizise Nordson 7005008
Prézisionsdosiernadel rot konisch Nordson 7018391
Prézisionsdosiernadel rot prizise Nordson 7018345
Raucodrape® Pro Lohmann und Rauscher 33010
GmbH
ReliaPrep ™ Syringe Filters 0,2 miil Ahlstrom 760502
Rohrchen 15ml Greiner bio-one 188271
Rohrchen 50ml Greiner 210261
Skalpell Feather 02.001.40.010
Telacomp Kompressen Hartmann 452135
VWR ® Vacuum Filtration 0,2 mikrrol VWR 514-0332
Weighing Boats Heaththrow Scientific HS1420AA
Zellulturflaschen 550ml Greiner bio-one 660175

Tbl. 10: Verbrauchsmaterialien mit Angabe des Produktes, des Herstellers und der Referenz
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2.9.3 Gerite

TABELLE 11: GERATE

Geriit Name Hersteller

3D-Drucker 3D-BIOPLOTTER® EnvisionTec

Bench Class 11, Type A2 Labogard

Digitale Kamera iPhone X Apple California
Inkubator HERA CELL 240i ThermoFischer
Konfokales Lasermikroskop LSM 700 Zeiss

Kryoschneider CM 1950 Leica

Lichtmikroskop DMIL LED Leica Microsystems Ltd.
Lyophylisator Alpha 1-2 LDplus Christ

Magnetischer Riihrer Rotilabo magnetic stirrer Roth

Megafuge Heraeus ThermoFischer Scientific
Mikroskopkamera DFC425 C Leica Microsystems Ltd.
pH-Meter inoLab pH 7110 WTW / Xylem Analytics
Pipettierhilfe Acujet pro Brand

Schiittler Polymax 1040 Heidolph

Tecan Reader Infinite M1000 Pro Tecan Trading AG
Thermometer AL LHU 9.235310 Greisinger

Vortex REAX top Heidolph

Waage BP110S sartorius

Wasserbad GFL ThermoFischer Scientific

Tbl. 11: Gerite mit Angabe des Gerdtenamens und des Herstellers

2.9.4 Software

TABELLE 12: SOFTWARE

Produkt Hersteller Referenz

3D Slicer EnvisionTec Version 4.10.2
EndNote 20 Clarivate Analytics Version 20 (Bld 16480)
GraphPad Prism GraphPad Software, Inc. Version 10

Imagel National Institutes of Health, USA  Version 1.53a

Leica Application Suite

Leica Microsystems Ltd.

Version 3.8

Microsoft® Excel for Mac

Microsoft Corporation

Version 16.46 (21021202)

Microsoft® Power Point for Mac

Microsoft Corporation

Version 16.46 (21021202)

Microsoft® Word for Mac Microsoft Corporation Version 16.46 (21021202)
Perfactory RP EnvisionTec Version 3.2.3594

ZEN Zeiss Version 3.1

Tecan i-control Tecan Trading AG Version 1.10

Visual Machines

Envision Tec

Version 2.10.130r12

Tbl. 12: Software mit Angabe des Produktes, des Herstellers und der Referenz

31



3 ERGEBNISSE

3.1 Druckparameter fiir Alginat/Gelatine-Hydrogele

Initial wurden zellfreie, doppelschichtige Hydrogelkonstrukte in Gitterform mit verschie-
denen Druckparametern mit einer konischen 25-G-Dosiernadel gedruckt und evaluiert.
Es wurden die idealen Parameter fiir Prazision und Druckbarkeit des Konstruktes bei
moglichst geringen zu erwartenden Scherkréften untersucht und auf einer Skala zwischen
+ + (ideales Ergebnis bzw. niedrigste zu erwartende Scherkréfte) und - - (schlechtestes

Ergebnis bzw. hochste zu erwartende Scherkrifte) bewertet (s. Abb.10).

Die idealen Ergebnisse wurden qualitativ mit einem Druck p = 400 hPa, einer Diisenge-
schwindigkeit v < 20,0 mm/s, einer Hydrogeltemperatur Ty = 34 °C und einer Plattform-
temperatur Tp = 5 °C ermittelt, wie bereits in Immohr et al. (2022) publiziert. Eine Ande-
rung dieser Werte fiihrte entweder zu einer schlechten Strangqualitit oder hatte eine An-
derung eines anderen Druckparameters zur Folge, was sich wiederum negativ auf den zu

erwartenden Zellstress auswirkte.

Ein zu hoher Druck fiihrte zu einer vermehrten Entleerung des Hydrogels aus der Kartu-
sche. Dies kann durch eine Reduktion der Hydrogeltemperatur oder einer Erhéhung der
Druckgeschwindigkeit ausgeglichen werden, was sich jedoch negativ auf den Zellstress
und die Prizision auswirkte. Ein zu niedriger Druck fiihrte zu einer verminderten Entlee-
rung des Hydrogel, was durch eine Verringerung der Geschwindigkeit ausgeglichen wer-
den konnte, was wiederum aufgrund eines verldngerten Aufenthaltes des Hydrogel in der
nicht temperierten Dosiernadel zu einer erhdhten Viskositét und Verkleben der Dosier-
nadel fiihrt. Der aufgebrachte Druck reichte dann nicht mehr aus, um das viskdsere Hyd-

rogel zu extrudieren.

Eine zu hohe Geschwindigkeit des Druckkopfes fiihrte insgesamt zu einer verminderten
Entleerung des Hydrogels wie urspriinglich designt, sodass das geplante Konstrukt auf-
grund einer jeweils zu niedrigen Strangh6he nicht prazise gedruckt wurde. Es kam zudem
zu hoheren Scherkréften auf die Zellen. Kompensatorisch konnte entweder der Druck
oder die Hydrogeltemperatur erhoht werden, was jedoch wiederum zu einer verminderten
Prizision fiihrte. Die gleiche Problematik resultierte bei zu niedriger Geschwindigkeit, da
dann zu viel Hydrogel entleert wurde und der Durchmesser des Stranges grof3er als ur-

spriinglich geplant waren, sodass das spétere Konstrukt nicht fehlerfrei gedruckt werden
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konnte. Kompensiert werden konnte eine niedrige Geschwindigkeit durch Reduktion des

Druckes oder einer Verringerung der Hydrogeltemperatur.

Eine zu hohe Temperatur des Hydrogels fiihrte zu einer niedrigeren Viskositit des Hyd-
rogels, ergo zu vermehrter Entleerung, was sich negativ auf die Druckfahigkeit und Pri-
zision auswirkte. Dies konnte durch eine erhohte Geschwindigkeit oder geringerem
Druck ausgeglichen werden, wobei die Prizision dabei nur unwesentlich verbessert
wurde. Eine zu niedrigere Temperatur fiihrte zu einer hohen Viskositit mit verminderter
Entleerung, was kompensatorisch eine Erhdhung des Druckes oder einer Reduktion der

Geschwindigkeit benétigte. Auch hier erhohte sich der zu erwartende Zellstress.

Eine zu hohe Plattformtemperatur fiihrte zu einer verspiteten Gelierung des Hydrogels,
wihrenddessen es aufgrund der Schwerkraft zur Verdanderung des Stranges in vertikaler
und horizontaler Richtung fiihrte. Eine zu niedrige Plattformtemperatur hatte einen nega-

tiven Effekt auf den verursachten Zellstress bei der abrupten Abkiihlung.
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ABBILDUNG 10: AUSWIRKUNGEN DER DRUCKEREINSTELLUNGEN AUF DEN DRUCK
ZELLFREIER HYDROGELE AUS ALGINAT UND GELATINE

Druck- Erwarteter Strang-

Parameter Einstellung Prazision fahigkeit Zellstress qualitat
@ [ Niedrig: 100-300 hPa ,+ + ‘et N
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=2
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Abb. 10: Zweischichtige zellfreie Hydrogelgeriiste (2 % Alginat und 8 % Gelatine in destilliertem Wasser)
wurden mit dem 3D-Bioprinter (3D-Bioplotter® Developer Series, EnvisionTec, Gladbeck, Deutschland)
und einer 25-G-Dosiernadel gedruckt, um die beste Strangqualitiit zu untersuchen. Anderungen des idealen
Drucks, der Geschwindigkeit des Driisenkopfes und der Temperatur, sowohl des Hydrogels als auch der
Plattform, fiihrten zu unprézisen Ergebnissen. Die Genauigkeit der gedruckten Geriiste wurde qualitativ
zwischen + + (ideales Ergebnis bzw. niedrigste zu erwartende Scherkréfte) und - - (schlechtestes Ergebnis
bzw. hochste zu erwartende Scherkréfte) bewertet. Abkiirzungen: hPa — Hektopascal, mm/s — Millimeter
pro Sekunde; °C — Grad in Celsiuseinheit. Modifiziert nach Immohr et al. (2022).
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3.2 Zellfreier Druck mit Alginat-Gelatine-Hydrogel

3.2.1 Einfluss unterschiedlicher Losungsmittel im zellfreien Druck

Im ersten Schritt wurden zellfreie Drucke mit fiinf unterschiedlichen Losungsmitteln mit
nur einer Schicht gefertigt (n=15). Die idealen Druckparameter zum Erreichen eines Ein-
zelstranges wurden fiir jedes Hydrogel in einem Vortest bestimmt und waren nahezu
identisch mit den im vorherigen Unterkapitel aufgefiihrten Werten. Als Dosiernadel
wurde eine konische 410 um Spitze verwendet. Es wurden PBS, destilliertes Wasser,
DMEM und Kochsalz mit 0,9 % sowie 0,5 % verglichen. Dabei entstanden Einzelstringe.
Es wurde die subjektive Druckqualitit im Lichtmikroskop bewertet. Représentative Auf-
nahmen sind in Abb. 11 dargestellt. Insgesamt fielen dhnliche Druckergebnisse auf. Im
Druck mit DMEM sind nicht genau definierbare Inhalte des Losungsmittels selbst sicht-
bar (siche Kreis Abb. 11). Mehr oder minder sind in einigen Druckstringen kleine Luft-
blasen zu verzeichnen. Im zeitlichen Zusammenhang war wihrend der Betrachtungszeit

von sieben Tagen lichtmikroskopisch keine Verdnderung festzustellen.

ABBILDUNG 11: UBERSICHT ZELLFREIER DRUCKE IM EINZELSTRANG

Ay | NaCl(09%) | NaCl(0,5%)

Abb. 11: Es wurden zu den Zeiten d0, d1 und d7 reprasentative lichtmikroskopische Aufnahmen von Ein-
zelstringen mit Alginat-/Gelatine-Hydrogel gefertigt. Sie unterschieden sich im jeweiligen Losungsmittel
(PBS, destilliertes Wasser, DMEM, Kochsalzlosung mit 0,5 % und 0,9 %). Im Druck mit DMEM sind nicht
genau definierbare Inhalte des Losungsmittels sichtbar (siche Kreis). Abkiirzungen: d — Tag; PBS — Phos-
phate buffered saline; Aqaest— destilliertes Wasser; DMEM — Dulbecco's Modified Eagle's Medium; NaCl
— Natriumchlorid. Maf3stab 2 500 pum.



Zum anderen ist die Stabilitdt beurteilt worden. Damit ist gemeint, ob die Stridnge sich
mit der Zeit aufldsen, brechen oder den Wechsel des PBS/PenStrep iiberstehen. Die Ta-
belle 13 zeigt jeweils in der ersten Spalte der jeweiligen Losungsmittel die Stabilitdt der
Einzelstrdnge im Verlauf. Vor allem Kochsalz 0,5 % (15/15) und destilliertes Wasser
(10/15) erzielten dabei die besten Ergebnisse. PBS und DMEM hingegen haben deutliche
Schwichen im Einzelstrangdruck. Nur drei von 15 Stringen hatten sich bet DMEM als
Losungsmittel bis zum Zeitpunkt d7 noch nicht aufgelost. Bei Kochsalz 0,9 % war am

Ende etwas weniger als die Hilfte der Stringe vorhanden (7/15).

Im zweiten Schritt wurden nun Gitterstrange in identischer Weise verglichen. Ein Gitter
bestand aus zwei Schichten beziehungsweise zwei Einzelstrangen, die orthogonal zuei-
nander gedreht sind. Die zweite Schicht ist folglich in einer hoher liegenden z-Ebene als
die Schicht darunter. Bei dem Druck der zweiten Schicht fallt dabei Hydrogel in den
nichtbedruckten Raum zwischen den Stringen. Dabei entsteht eine mehr oder weniger
grofle Verformung des Strangs der zweiten Schicht, wie in Abbildung 12 zu sehen. Das
beste Druckergebnis war hinsichtlich der Auflosung und Formstabilitit des gedruckten
Musters bei Kochsalz 0,5 % zu konstatieren. Bei den restlichen Losungsmitteln wurden
dhnliche Druckergebnisse mit stirkerer Verformung der zweiten Schicht erzielt. DMEM

zeigte dabei jedoch einen prizisen Verlauf auf den Stringen der ersten Schicht.

ABBILDUNG 12: UBERSICHT ZELLFREIER DRUCKE IN GITTERSTRUKTUR

| DMEM | NaClL(09% | NaCl(05%)

Abb. 12: Es wurden zu den Zeiten d0, d1 und d7 repréisentative lichtmikroskopische Aufnahmen von Git-
terstrangen mit Alginat/Gelatine-Hydrogel gefertigt. Sie unterscheiden sich im jeweiligen Losungsmittel
(PBS, destilliertes Wasser, DMEM, Kochsalzlosung mit 0,5 % und 0,9 %). Abkiirzungen: d — Tag; PBS -
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Phosphate buffered saline; Aqaest — destilliertes Wasser; DMEM - Dulbecco's Modified Eagle's Medium;
NaCl — Natriumchlorid. Maf3stab 2 500 um.

In der Tabelle 13 ist in der zweiten Spalte der jeweiligen Losungsmittel die Stabilitét der
Gittermuster zum Zeitpunkt d7 dargestellt. Nur bei destilliertem Wasser (14/15), DMEM
(14/15) und Kochsalz 0,9 % (13/15) 16sten sich ein bis zwei Strdnge innerhalb sieben
Tagen auf. PBS und NaCl 0,5 % haben im Beobachtungszeitraum nicht an Stabilitét ver-

loren.

Fiir die Entscheidung, welche Hydrogele in weiteren Versuchen getestet wurden, schien
es also elementar zu sein, ob ein Hydrogel ein- oder zweischichtig gedruckt wurde, nicht
aus welchem Losungsmittel es bestand. Da in den zweischichtigen Drucken alle Hydro-
gele gute Stabilitdten aufwiesen, wurden flir die Zellversuche drei Losungsmittel weiter
untersucht. Die zweil von denen die hochste Zellviabilitdt erwartet wurde, PBS und

DMEM, sowie Kochsalz 0,5%, da es die grofite Stabilitit aufwies.

TABELLE 13: STABILITAT ZELLFREIER DRUCKE

PBS A(qdest DMEM NaCl 0,5% NaCl0,9 %

L 1 2 |ges.| 1 2 ges.| 1 2 |ges.| 1 2 |ges.| 1 2 | ges.
d0 | 9/15 | 15/15|24/30 | 15/15 | 15/15|30/30 | 15/15 | 15/15 | 30/30 | 15/15 | 15/15|30/30 | 15/15 | 15/15 | 30/30

dl | 3/15 | 15/15|18/30| 14/15|15/15{29/30| 13/15 | 15/15 | 28/30 | 15/15 | 15/15 | 30/30 | 15/15 | 15/15 | 30/30
d7 | 3/15 | 15/15|18/30|10/15 | 14/15|24/30| 3/15 | 14/15 17/30 | 15/15 | 15/15|30/30 | 7/15 | 13/15 20/30
% 20 | 100 | 60 67 93 80 20 93 57 | 100 | 100 | 100 | 47 87 67

Tbl. 13: Stabilitét zellfreier Drucke im Einzelstrang (1 Layer) und Gitter (2 Layer) zu d0, d1 und d7. Ver-
glichen wurden PBS, destilliertes Wasser, DMEM, Kochsalz mit 0,5 % und 0,9 %. Die Prozentangaben in
der letzten Zeile beziehen sich auf den Zeitpunkt d7. Abkiirzungen: L — Layer; ges. — gesamt; d — Tag; PBS
— Phosphate buffered saline; Aquest— destilliertes Wasser; DMEM - Dulbecco's Modified Eagle's Medium;
NaCl — Natriumchlorid.

3.2.2 Einfluss von Druckmustern auf Stabilitat

Die Abbildung 13 zeigt in der ersten Zeile die in Visual Machines generierten Druckmus-
ter (Gitter, Wabe ZigZag). In der zweiten Zeile sind zwei Schichten in dem jeweiligen
Muster mit Alginat-/Gelatine-Hydrogel (Représentativ in der Abbildung wurde das Lo-
sungsmittel NaCl 0,5 % gezeigt) gedruckt worden. Die Innenstruktur ist sowohl beim

Gittermuster als auch bei dem Wabenmuster prizise gedruckt worden. Méngel sind an
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der duBeren Struktur festzustellen. Bei dem ZigZag-Muster sind sowohl innere als auch
duBlere Struktur trotz Einstellung der idealen Druckparameter mangelhaft, wie auch in
Immohr et al. (2022) publiziert. Im nichsten Schritt (3. Zeile) wurden die beiden besten
Muster aus der ersten Phase in 15 Schichten gedruckt. Diese waren das Gitter- und das
Wabenmuster. Auch hier sind jeweils bei beiden Mustern leichte Méngel an den Auflen-
strukturen festzustellen. Die innere Struktur iiberzeugt vor allem bei dem Wabenmuster

mit Prizision.

Hinsichtlich der Stabilitét sind alle Strukturen nach d7 noch vorhanden und nicht beschi-
digt. Die Tabelle 14 zeigt die Ergebnisse. Dabei wurden auch die anderen Losungsmittel

miteinander verglichen. Es waren keine Unterschiede festzustellen.

ABBILDUNG 13: DRUCKMUSTER UND MEHRSCHICHTDRUCK

Gitter Wabe ZigZag
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Abb. 13: In der ersten Zeile sind unterschiedliche Druckmuster (Engl.: Pattern) in Visual Machines gene-
riert worden. Diese sind das Gittermuster, das Wabenmuster sowie das ZigZag-Muster. In der zweiten Zeile
sind die entsprechenden Drucke abgebildet (Reprisentativ wurde das Losungsmittel NaCl 0,5 % gezeigt).

In der dritten Zeile sind Mehrschichtdrucke mit dem Gitter- und Wabenmuster mit 15 Layer schriag abge-

bildet. Maf3stab & Smm.
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TABELLE 14: STABILITAT DRUCKMUSTER

PBS Aqdest DMEM NaCl 0,5% NaCl0,9 %
P G W | ZZ | G W | ZZ | G W | ZZ | G W | ZZ | G W | ZZ
d0 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 55 | 55| 55 |55 |5/5
dl | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 55 |55 |55 |55 |55 |55 |55 55155 55|55
d7 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 5/5 | 55 |55 |55 |55 |55 |55 |55 55155 55|55
% | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100

Tbl. 14: Stabilitét zellfreier Drucke im Gitter-, Waben- und ZigZag-Muster mit 2 Layer zu d0, d1 und d7.
Verglichen wurden PBS, destilliertes Wasser, DMEM, Kochsalz mit 0,5 % und 0,9 %. Die Prozentangaben
in der letzten Zeile beziehen sich auf den Zeitpunkt d7. Abkiirzungen: P — Pattern; G — Gitter; W — Wabe;
77 — ZigZag; d — Tag; PBS — Phosphate buffered saline; Aqaest— destilliertes Wasser; DMEM - Dulbecco's
Modified Eagle's Medium; NaCl — Natriumchlorid.

Mit den daraus resultierenden Ergebnissen wurde ein komplexerer Mehrschichtdruck an-
gestrebt. In Zusammenhang mit der Thematik dieser Arbeit wurde sich fiir den Druck
einer gesunden Aortenklappe mit dem Waben- und Gittermuster entschieden. Die .stl Da-
tei wurde dafiir aus der 6ffentlichen Datenbank des National Institute of Allergy and In-
fectious Diseases (NIH 3D) entnommen. Die Abbildung 14 zeigt das Druckergebnis aus
unterschiedlichen Perspektiven. Beide Druckmuster erzielten pridzise Ergebnisse. Bei

dem Wabenmuster sind Lufteinschliisse zu beobachten.

ABBILDUNG 14: AORTENKLAPPE MIT GITTER- UND WABENMUSTER GEDRUCKT
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Abb. 14: Die Abbildung zeigt den Druck zweier Aortenklappenmodelle mittels Alginat-/Gelatine-Hydrogel
(PBS) mit dem Gittermuster (oben) und dem Wabenmuster (unten). Die .stl Datei wurde dafiir aus der

offentlichen Datenbank des National Institute of Allergy and Infectious Diseases (NIH 3D) entnommen.
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Die Herzklappe wurden aus unterschiedlichen Perspektiven fotografiert. Um die einzelnen Taschenklappen
zu veranschaulichen, wurde ein MikroreaktionsgefiB in die Offnung der Klappe positioniert. Mafstab 2 5

mim.

3.3 Zelldruck mit VIC und Alginat-Gelatine-Hydrogel

3.3.1 Einfluss unterschiedlicher Losungsmittel im Zelldruck

Es wurden Zelldrucke (VIC) mit drei unterschiedlichen Losungsmitteln verglichen. Wie
bereits in Kapitel 3.2.1 erortert sind PBS, DMEM und Kochsalzlosung mit 0,5 % ver-
wendet worden (jeweils n=15). In Hinsicht auf das Pattern kamen die Gitter- oder Wa-
benstruktur in Frage. Da in der Literatur am héufigsten die Gitterstruktur verwendet wird,
wurde auch hier diese verwendet. Im weiter unten aufgefiihrten Unterkapitel 3.3.2 wird
das Pattern als Einfluss auf die Zellviabilitit behandelt. Als Dosiernadel wurde mit einer
konischen 410 um Spitze gedruckt. Die Druckmuster waren Einzel- (1 Layer) und Git-
terstringe (2 Layer). Diese wurden zu unterschiedlichen Zeitpunkten lichtmikroskopisch
aufgenommen. Nach 21 Tagen Inkubation wurde die relative Zellviabilitdt der jeweiligen
Strange mittels CCK-8-Assay untersucht. Erweitert wurde die Versuchsreihe mit dem
Druck in zwei- und fiinfschichtigen Gitterdrucken, welche zum Zeitpunkt d21 mittels

Life-/Dead-Assay ausgewertet wurden.

3.3.1.1 Lichtmikroskopische und makroskopische Auswertung

Die Abbildung 15 zeigt die lichtmikroskopischen Aufnahmen von Einzelstringen. Die
Strange waren zum Zeitpunkt dO bei allen Losungsmitteln dhnlich. Ab d7 zeigten sich
hinsichtlich der Morphologie und Proliferation Unterschiede zwischen DMEM und PBS
zu Kochsalz 0,5 % (siehe Pfeil Abb. 15). Ab d14 sind die Strange vollstindig mit VIC
gefillt. Bei Kochsalz 0,5 % ist in keinem Stadium eine Differenzierung oder Proliferation

zu erkennen.
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ABBILDUNG 15: UBERSICHT ZELLDRUCKE IM EINZELSTRANG

PBS

DMEM

NaCl (0,5 %) |

Abb. 15: Es wurden zu den Zeiten dO, d1, d7, d14 und d21 reprisentative lichtmikroskopische Aufnahmen
von Einzelstrangen mit Alginat/Gelatine-Hydrogel gefertigt. Sie unterscheiden sich im jeweiligen Losungs-
mittel (PBS, DMEM, Kochsalzlosung mit 0,5 %). Die Pfeile in den Aufnahmen zu DMEM und PBS zu d7
zeigen den Beginn von Proliferationsclustern der VIC. Abkiirzungen: d — Tag; PBS - Phosphate buffered
saline; DMEM - Dulbecco's Modified Eagle's Medium; NaCl — Natriumchlorid. MafBstab 2 500 pum.

Die Abbildung 16 zeigt die lichtmikroskopischen Aufnahmen von Gitterstringen. Auch
hier ist zu d0 das Ausgangsstadium identisch. Ab dem Zeitpunkt d7 zeigen sich in
DMEM-basiertem Hydrogele VIC erste Anzeichen von Differenzierung und Proliferation
(sieche Pfeil Abb. 16). Zum Zeitpunkt d14 sind die Strdnge vollstandig mit VIC ausgefiillt.
Bei PBS und Kochsalz 0,5 % ist diese Entwicklung nicht zu beobachten.
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ABBILDUNG 16: UBERSICHT ZELLDRUCKE IN GITTERSTRANGEN

PBS

d7

d1 di4 dz1

DMEM

NaCl (0,5 %) |

Abb. 16: Es wurden zu den Zeiten dO, d1, d7, d14 und d21 reprisentative lichtmikroskopische Aufnahmen
von Gitterstraingen mit Alginat-/Gelatine-Hydrogel gefertigt. Sie unterscheiden sich im jeweiligen Lo-
sungsmittel (PBS, DMEM, Kochsalzlésung mit 0,5 %). Der Pfeil in den Aufnahmen zu DMEM zu d7
zeigen den Beginn von Proliferationsclustern der VIC. Abkiirzungen: d — Tag; PBS - Phosphate buffered
saline; DMEM - Dulbecco's Modified Eagle's Medium; NaCl — Natriumchlorid. MafBstab 2 500 pum.

Die Tabelle 15 zeigt die Stabilitdt der Zelldrucke zu unterschiedlichen Zeitpunkten fiir
die untersuchten Losungsmittel. Bei PBS und DMEM waren bei den Einzelstringen zum
Ende des Beobachtungszeitraumes 14 von 15 Striangen (93 %), bei Kochsalz 0,5 % sieben
von 15 Stringen (47 %) vorhanden. Bei den zweischichtigen Gitterdrucken waren bei
allen Losungsmitteln die Stringe zum Ende vorhanden. Insgesamt betrachtet waren am
Ende bei DMEM und PBS 29 von 30 Striangen (97 %) vorhanden, bei NaCl 0,5 % 22 von
30 (73%).
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TABELLE 15: STABILITAT ZELLDRUCKE

PBS DMEM NaCl 0,5 %

L 1 2 ges. 1 2 ges. 1 2 ges.
do 15/15 15/15 30/30 15/15 15/15 30/30 15/15 15/15 30/30
d1 15/15 15/15 30/30 14/15 15/15 29/30 13/15 15/15 28/30
d7 15/15 15/15 30/30 14/15 15/15 29/30 11/15 15/15 26/30
di4 14/15 15/15 30/30 14/15 15/15 29/30 8/15 15/15 23/30
d21 14/15 15/15 29/30 14/15 15/15 29/30 7/15 15/15 22/30
% 93 100 97 93 100 97 47 100 73

Tbl. 15: Stabilitat der Zelldrucke im Einzelstrang (1 Layer) und Gitter (2 Layer) zu d0, d1, d7, d14 und
d21. Verglichen wurden PBS, DMEM und Kochsalz mit 0,5 %. Die Prozentangaben in der letzten Zeile
beziehen sich auf den Zeitpunkt d7. Abkiirzungen: L — Layer; ges. — gesamt; d — Tag; PBS — Phosphate
buffered saline; Aqaest— destilliertes Wasser; DMEM - Dulbecco's Modified Eagle's Medium; NaCl — Nat-

riumchlorid.

3.3.1.2 Relative Zellviabilitidt zu d21

Die Abbildung 17 zeigt die Auswertung der in Kapitel 3.3.1.1 lichtmikroskopisch gezeig-
ten Einzel- und Gitterstringen mittels auf DMEM normierten CCK-8-Assays nach 21
Tagen Inkubation (n=6). Bei den Einzelstringen konnte ein signifikanter Unterschied
zwischen DMEM (M = 1,00, SD = 0,29, SE = 0,12 ) und NaCl 0,5 % (M = 0,29, SD =
0,29, SE = 0,12) zugunsten DMEM gefunden werden (p = 0,0074). Zwischen DMEM
und PBS (M = 0,58, SD = 0,38, SE = 0,15) sowie PBS und NaCl 0,5 % konnte kein
signifikanter Unterschied ausgemacht werden (p-Wert > 0,05). Auch bei den Gitterstruk-
turen war zwischen den einzelnen Losungsmitteln kein signifikanter Unterschied fest-
stellbar (DMEM: M=0,82, SD=0,07, SE=0,03; PBS: M=0,74, SD=0,09, SE=0,04; NaCl
0,5 %: M=0,70, SD=0,17, SE=0,07) (p-Wert > 0,05) (Immohr et al., 2022).
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ABBILDUNG 17: VERGLEICH LOSUNGSMITTEL IM CCK-8-ASSAY

Vergleich Losungsmittel 1 Layer Vergleich Losungsmittel 2 Layer
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Abb. 17: Links: CCK-8-Assay Einzelstrang (1 Layer) d21; Rechts: CCK-8-Assay Gitter (2 Layer) d21.
Jeweils n = 6. Abkiirzungen: d — Tag; PBS - Phosphate buffered saline; DMEM - Dulbecco's Modified
Eagle's Medium; NaCl — Natriumchlorid.

3.3.1.3 Life-/Dead-Auswertung zu d21

Fiir die Auswertung mittels Life-/Dead-Assay wurde aus technischen Griinden eine mo-
difizierte Versuchsreihe verwendet und auf die Analyse von Einzelstringen verzichtet.
Stattdessen wurde ein zwei- und flinfschichtiger Druck verwendet. Die Abbildung 18
zeigt oben die Auswertung des Life-/Dead-Assays (n=16). Unten sind die digitalen Auf-
nahmen zu sehen. In den zweischichtigen Drucken nimmt die Life-/Dead-Ratio von
DMEM (M = 0,91, SD = 0,06, SE = 0,01) zu PBS (M = 0,66, SD = 0,053, SE = 0,013)
zu NaCl 0,5 % (M = 0,62, SD = 0,065, SE = 0,016) ab. DMEM zeigt dabei einen signifi-
kanten Unterschied sowohl zu PBS (p < 0,0001) als auch zu NaCl 0,5 % (p < 0,0001). Es
zeigt sich kein signifikanter Unterscheid im Vergleich PBS zu NaCl 0,5 % (p = 0,53). Bei
der Betrachtung des fiinfschichtigen Druckes hat DMEM (M = 0,73, SD = 0,057, SE =
0,014) die groBte Uberlebensrate der VIC. PBS (M = 0,66, SD = 0,053, SE = 0,013) und
NaCl 0,5 % (M = 0,67, SD = 0,071, SE = 0,018) liegen etwa gleichauf. Hier zeigt sich

44



nur ein signifikanter Unterschied zwischen DMEM und PBS (p = 0,0047) (Immohr et al.,

2022).

ABBILDUNG 18: VERGLEICH LOSUNGSMITTEL IM LIFE-/DEAD-ASSAY
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Abb. 18: Oben links: Life-/Dead-Assay Gitter (2 Layer) d21; Oben rechts: Life-/Dead-Assay Gitter (5
Layer) d21; Unten: 3D-Life-/Dead-Bilder Gitter (2 Layer und 5 Layer). Dabei werden lebendige Zellen
griin gefarbt (Calcein-AM) und tote Zellen rot (Ethidiumhomodimer). Abkiirzungen: d — Tag; PBS - Phos-
phate buffered saline; DMEM - Dulbecco's Modified Eagle's Medium; NaCl — Natriumchlorid. MaBstab &
1000 pm.

Abbildung 18 zeigt unten die dreidimensionalen Life-/Dead-Aufnahmen. Die griine Fér-
bung entspricht lebenden Zellen, eine Rotfarbung die Nekrose oder Apoptose von Zellen.
Bis auf den zweischichtigen DMEM-Druck kann das Gittermuster erkannt werden. Bei
beiden Drucken mit NaCl 0,5 % ist zudem zu erkennen, wie auf dem Zellkulturplatten-
boden die Zellen aus dem Hydrogel ausgebrochen sind. Dies ist bei PBS und DMEM

nicht geschehen.

3.3.2 Einfluss des Druckmusters bei Mehrschichtdrucken auf die Zellviabi-
litat

Es wurde untersucht, ob das Druckmuster einen entscheidenden Einfluss auf die Zellvia-
bilitdt innerhalb des Hydrogels hat. Dafiir wurden die bis dahin besten Losungsmittel,
PBS und DMEM, als fiinfzehnschichtiges Gitter- und Wabenmuster gedruckt. In Abbil-
dung 19 sind diese lichtmikroskopisch dargestellt. Zu den Tagen d0 und d1 befinden sich
Lufteinschliisse in den jeweiligen druckfreien Raumen. Diese zeigen sich dunkel. Auf-
grund der hohen Schichtanzahl hat sich inertes Farbungsmittel an dO bis d1 in dem Me-
dium geldst. Ab d7 sind diese verschwunden. Nach den Medienwechseln ist die Verfar-
bung verschwunden. Insgesamt konnen die mehreren Schichten erahnt werden. Im Be-
obachtungszeitraum sind keine zellmorphologischen Verdnderungen sichtbar. Hinsicht-

lich des Hydrogels konnten mit DMEM prézisere Druckergebnisse erzielt werden.

Nach d28 wurden die jeweiligen Mehrschichtdrucke mittels CCK-8-Assays hinsichtlich
der relativen Zellviabilitit verglichen (n=4). In Abbildung 20 sind die Ergebnisse darge-
stellt. Links zeigt dabei die Gesamtbetrachtung. Das Gittermuster mit DMEM hat nume-
risch die hochsten Zellviabilititen erzielt (M = 0,67, SD = 0,101, SE = 0,051) gefolgt
vom Gittermuster gedruckt mit PBS (M = 0,54, SD = 0,046, SE = 0,023). Anschlieend
folgen das Wabenmuster mit DMEM (M = 0,52, SD = 0,137, SE = 0,068) sowie das
Wabenmuster mit PBS (M = 0,48, SD = 0,062, SE = 0,031). Die genannten Ergebnisse

sind jedoch nicht signifikant (p > 0,05). Betrachtet man nun das Losungsmittel allein, also
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PBS (M =0,51, SD = 0,058, SE = 0,02) und DMEM (M = 0,59, SD = 0,14, SE = 0,049),
kann auch kein statistisch signifikanter Unterschied festgestellt werden (p = 0,1949). An-
ders sieht es bei der alleinigen Betrachtung des Druckmusters aus. Die Gitterstruktur (M
=0,60, SD = 0,10, SE = 0,036) erzielt signifikant bessere relative Zellviabilititen als das
Wabenmuster (M = 0,50, SD = 0,10, SE = 0,035) (p = 0,0499). Diese Ergebnisse wurden
ebenfalls in Immohr et al. (2022) publiziert.

ABBILDUNG 19: UBERSICHT MEHRSCHICHTZELLDRUCKE (15 SCHICHTEN)

DMEM

PBS

Abb 19: Es wurden zu den Zeiten d0, d1, d14, d21und d28 reprisentative lichtmikroskopische Aufnahmen
von Mehrschichtdrucken mit 15 Schichten gefertigt. Es wurde Alginat/Gelatine-Hydrogel mit PBS oder
DMEM verwendet. Als Druckmuster wurden das Waben- und Gittermuster verglichen. Abkiirzungen: d —
Tag; PBS - Phosphate buffered saline; DMEM - Dulbecco's Modified Eagle's Medium. Malistab 2 500

pwm.
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ABBILDUNG 20: VERGLEICH MEHRSCHICHTDRUCKE IM CCK-8-ASSAY

Ubersichtt Mehrschichtdrucke Vergleich Losungsmittel Vergleich Druckmuster
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Abb. 20: Links: CCK-8-Assay von Mehrschichtdrucken (15 Schichten) mit DMEM- und PBS-Hydrogel
als Gitter- und Wabenmuster gedruckt zu d28; Mitte: CCK-8-Assay Betrachtung Losungsmittel; Rechts:
CCK-8-Assay Betrachtung Druckmuster. Abkiirzungen: d — Tag; PBS - Phosphate buffered saline; DMEM
- Dulbecco's Modified Eagle's Medium.

3.3.3 Einfluss der Druckerspitzen auf die Zellviabilitit

Um die physikalische Zellschddigung des Druckvorganges zu minimieren, wurden zwei
Versuchsreihen angelegt. Eine Versuchsreihe mit Dosiernadelspitzen unterschiedlichen
Durchmessers und Form wurde als Vortest mittels Life-/Dead-Assay 8h nach dem Druck
ausgewertet. Die Abbildung 21 zeigt links die Ergebnisse. Als Kontrolle wurde das Hyd-
rogel nach Mischen in dem Dreiwegehahn ohne anschlieBenden Druckvorgang definiert.
Hier liegt die Life-/Dead-Ratio bei 90 %. Die Ratio nahm im Vergleich zur Kontrolle
proportional zum Durchmesser der Dosiernadel ab, wobei bei den prézisen Dosiernadeln
jeweils numerisch héhere Uberlebensraten im Vergleich zu den konischen festzustellen
waren (0,41 mm k: 78%; 0,41 mm p: 89%; 0,25 mm k: 63%; 0,25 mm p: 86%; 0,2 mm
p: 69%). In jedem Fall scheint die Ratio eines kleineren Durchmessers mit préziser Spitze
iiber der Ratio einer grofleren Dosiernadel mit konischer Spitze zu liegen. Diese Ergeb-
nisse sind jedoch aufgrund der Anzahl untersuchter Strange nicht statistisch signifikant.
In der Abb. 21 unten sind die entsprechenden Ausschnitte des Life-/Dead-Assays in glei-
cher Reihenfolge dargestellt.

In der zweiten Versuchsreihe wurde ein LDH-A4ssay 8h (n=12) nach dem Druck durch-
gefithrt. Mit dem Ziel so priazise wie moglich drucken zu wollen, wurden nun Dosierna-

deln geringeren Durchmessers gewihlt. Es zeigt sich trotzdem eine &hnliche Reihenfolge
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(0,25 mm k: M = 0,69, SD = 0,12, SE = 0,033; 0,25 mm p: M = 0,54, SD = 0,19, SE =
0,054 ; 0,2 mm k: M = 0,064, SD = 0,2, SE = 0,059; 0,2 mm p: M = 0,55, SD = 0,073,
SE =0,021; 0,15 mm p: M = 0,058, SD = 0,16, SE = 0,046), wobei zwischen der konisch
250 um-Spitze und der prizisen 250 pm-Spitze ein signifikanter Unterschied mit Vorteil

einer prazisen Dosiernadel festgestellt werden konnte (p = 0,009).

ABBILDUNG 21: VERGLEICH DOSIERNADELN

Dosiernadeln Vergleich Vergleich Dosiernadeln
Life-/Dead-Assay LDH-Assay
1.2 12— p=.009
1
1.0 1.0 . :
L]
:E °* .
£ 0.8 0.8 .
1 -
g £ .
% 0.6 06
- .6 =
g v st
b 2 H
= =
= 0.4 i‘; 0.4
0.2 0.2
0.0- T T T 0.0- T T T
Kontrolle 0,41k 041p 025k 025p 02p 025k 0.25p 02k 02p 0.15p
Kontrolle 0,41 k 0,41 p 0,25k 0,25 p 0,2 p

Abb. 21: Oben links: Auswertung Life-/Dead-Assay unterschiedlicher Dosiernadeln 8h nach Druck; Unten:
Zugehorige digitale Ausschnitte Life-/Dead-Assay. Oben rechts: Auswertung LDH-Assay unterschiedlicher
Dosiernadeln 8h nach Druck. Dabei werden lebendige Zellen griin gefarbt (Calcein-Acetoxymethyl (-AM))
und tote Zellen rot (Ethidiumhomodimer). Abkiirzungen: k — konisch; p — priazise. MaBstab 2 200 pum.

3.3.4 Einfluss von Natriumcitrat auf die Zellviabilitat

Um den Einfluss von Natriumcitrat auf die relative Zellviabilitdt zu untersuchen, wurden
zweil Versuchsreihen gestaltet. Es wurden zwei (n=9) oder fiinf Schichten (n=3) in Wa-

benform gedruckt. Die Drucke wurden jeweils nur mit Medium oder mit zusitzlich 1
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mmol, 2 mmol oder 5 mmol Natriumcitrat inkubiert. Die Abbildung 22 zeigt die licht-
mikroskopischen Aufnahmen der Drucke mit zwei Schichten. Festzuhalten ist die Zell-
proliferation zum Zeitpunkt d7 in Medium sowie im Medium mit 1 beziehungsweise 2
mmol Natriumcitrat (siche Pfeile Abb. 22). Zum Zeitpunkt d14 zeigen sich wieder zell-
morphologische Unterschiede, sodass die Stringe ausgefiillt wurden. Bei dem Medium
mit 5 mmol Natriumcitrat sind keine Verdnderungen ab d0 sichtbar. An d28 waren alle

Wabenmuster aufgeldst, sodass keine Aufnahme angefertigt werden konnte.

Insgesamt zeigten sich die Hydrogele zu denen Natriumcitrat hinzugegeben wurde sub-
jektiv deutlich labiler je hoher die Konzentration war. Es zeigte sich also nicht wie ver-
sprochen, dass die Zell-Zell-Verbindungen bzw. die Produktion von extrazelluldrer Mat-

rix ausreichte, um das Geriist aufrecht zu erhalten.
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ABBILDUNG 22: EINFLUSS VON NATRIUMCITRAT (2 SCHICHTEN)

+ 1 mmol NaCi + 2 mmol NaCi + 5 mmol NaCi

do

d7

di4

d21

Abb. 22: Es wurden zu den Zeiten d0, d7, d14, d21und d28 représentative lichtmikroskopische Aufnahmen
von Zelldrucken mit zwei Schichten gefertigt. Es wurde Alginat/Gelatine-Hydrogel verwendet und dieses
in Medium inkubiert. Zusétzlich wurde in drei Versuchsreihen Natriumcitrat in einer Konzentration von 1
mmol, 2mmol und 5 mmol hinzugegeben. Abkiirzungen: d — Tag; mmol — Millimol; DMEM - Dulbecco's

Modified Eagle's Medium; NaCi — Natriumcitrat. Maf3stab & 500 pm.

Die Abbildung 23 zeigt die lichtmikroskopischen Aufnahmen der komplementéren Dru-
cke mit fiinf Schichten. Sie wurden identisch behandelt. Ab d14 sind einzelne Prolifera-
tionsnester bei DMEM sowie mit zusétzlich 1 und 2 mmol Natriumecitrat zu sehen. Zu
spéteren Zeitpunkten fiillen sie die ganzen Stringe. Bei einer Konzentration von 5 mmol
waren keine Zellproliferation zu beobachten. Nach d28 waren noch alle Drucke fiir
DMEM allein sowie fiir 1 und 2 mmol vorhanden. Bei einer Konzentration von 5 mmol

hat sich ein Druck aufgelost.
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ABBILDUNG 23: EINFLUSS VON NATRIUMCITRAT (5 SCHICHTEN)

DMEM + 1 mmol NaCi + 2 mmol NaCi + 5 mmol NaCi

do

d7

di4

d21

Abb. 23: Es wurden zu den Zeiten d0, d7, d14, d21und d28 représentative lichtmikroskopische Aufnahmen
von Zelldrucken mit fiinf Schichten gefertigt. Es wurde Alginat/Gelatine-Hydrogel verwendet und dieses
in Medium inkubiert. Zusétzlich wurde in drei Versuchsreihen Natriumcitrat in einer Konzentration von 1
mmol, 2mmol und 5 mmol hinzugegeben. Abkiirzungen: d — Tag; mmol — Millimol; DMEM - Dulbecco's

Modified Eagle's Medium; NaCi — Natriumcitrat. Maf3stab £ 500 pm.

Nach einer Inkubation von 28 Tagen wurde zur Beurteilung der relativen Zellviabilitét
ein CCK-8-Assay durchgefiihrt. In Abbildung 24 sind links die Ergebnisse der zwei-
schichtigen Drucke dargestellt. Die relative Zellviabilitit sinkt mit Hohe der Konzentra-
tion von Natriumcitrat (DMEM: M = 1,00, SD = 0,15, SE = 0,05; DMEM + 1 mmol
NaCi: M =0,77,SD =0,17, SE =0,058); DMEM + 2 mmol NaCi: M = 0,756, SD = 0,07,
SE =0,026). Dabei zeigt DMEM im Vergleich zu 1 mmol (p = 0,0201) sowie zu 2 mmol
Natriumcitrat (p = 0,0193) einen signifikanten Unterschied. Rechts in Abb. 24 sind die
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Ergebnisse fiir die fiinfschichtigen Drucke dargestellt inklusive der Inkubation mit 5
mmol Natriumcitrat. Auch hier nimmt die Zellviabilitdt mit der Konzentration von Nat-
riumcitrat ab (DMEM: M = 1, SD = 0,042; SE = 0,024; DMEM + 1 mmol NaCi: M =
0,99, SD = 0,16, SE = 0,09; DMEM + 2 mmol NaCi: M = 0,85, SD = 0,055, SE = 0,032;
DMEM + 5 mmol NaCi: M = 0,59, SD = 0,03, SE = 0,021). Die Unterschiede sind nicht
signifikant.

ABBILDUNG 24: EINFLUSS VON NATRIUMCITRAT AUF ZELLVIABILITAT
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Abb. 24: Links: CCK-8-Assay von Zweischichtdrucken mit Inkubation von jeweils DMEM +/- 1 mmol, 2
mmol oder 5 mmol Natriumcitrat zu d28; Rechts: CCK-8-Assay von Mehrschichtdrucken (5 Schichten)
mit Inkubation von jeweils DMEM +/- 1 mmol, 2 mmol oder 5 mmol Natriumcitrat zu d28; Abkiirzungen:

DMEM - Dulbecco's Modified Eagle's Medium; NaCi — Natriumcitrat; mmol — Millimol.

3.4 Vergleich von Zelldrucken mit VIC in dezellularisierter ECM
und artifizieller ECM zum Standardhydrogel

Das in den vorherigen Versuchen benutzte Alginat-/Gelatine-Hydrogel auf Basis von

DMEM wird nun als Standardhydrogel definiert. Dieses wurde mit Hydrogel aus dezel-
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lularisierter und artifizieller extrazelluldrer Matrix verglichen. Alle drei Hydrogele wur-
den unter den gleichen Bedingungen inkubiert. Die lichtmikroskopischen Ergebnisse sind
in Abbildung 25 dargestellt. In dem dECM-Hydrogel sind kleine, nicht verdaute Aorten-
klappenbestandteile im Hydrogel sichtbar. Die Zellen (VIC) sind in allen Stringen sicht-
bar. Im Standardhydrogel sind ab d7 Zellproliferationen zu sehen (sieche Pfeil Abb. 25).
Diese sind teilweise aus dem Strang ausgebrochen, ab d14 nehmen sie auch den druck-
freien Raum ein (siche Kreis Abb. 25). In den Hydrogelen aus dECM und aECM sind
lichtmikroskopisch keine Zellproliferationen zu sehen. Im Vergleich zum dECM-Hydro-
gel ist zu erkennen, dass mit dem Standardhydrogel deutlich priziser gedruckt werden

konnte.

ABBILDUNG 25: DECM-HYDROGEL VS. AECM-HYDROGEL VS. STANDARD-HYDROGEL

d7

- :
Fok 1L 200 3
- . 5

Abb. 25: Es wurden zu den Zeiten d0, d1, d7, d14 und d21 reprisentative lichtmikroskopische Aufnahmen

dECM

| aECM

Standard

von Zelldrucken mit zwei Schichten gefertigt. Es wurden Alginat/Gelatine-Hydrogel (Standardhydrogel),
dECM-Hydrogel und aECM-Hydrogel verglichen. Abkiirzungen: d — Tag; dECM — dezellularisierte extra-
zelluldre Matrix; aECM - artifizielle extrazelluldre Matrix; MafBistab 2 500 pm.

Die Abbildung 26 zeigt die Auswertung mittels Life-/Dead-Assay (n=5), wie es auch in
Immohr, dos Santos Adrego, et al. (2023) publiziert wurde. Mitte links ist der zeitliche
Verlauf der Life-/Dead-Ratio zu d1 und zu d21 dargestellt. An d1 betriigt die Uberlebens-
rate bei dem Standradhydrogel 0,8 (SD = 0,044, SE 0,02), bei dECM 0,25 (SD = 0,16,
SE =0,071) und bei aECM 0,54 (SD = 0,051, SE = 0,023). Dabei steigt zu d21 bei dem
Standardhydrogel (M = 0,89, SD = 0,034, SE = 0,015) und dem Hydrogel aus aECM (M
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= 0,81, SD = 0,085, SE = 0,038) die Ratio, bei aECM stérker und signifikant, an (p <
0,0001). Bei dem dECM-Hydrogel hingegen sinkt sie signifikant auf 0,054 (SD = 0,053,
SE = 0,024) (p = 0,0034). In der Abbildung 26 oben sind die Uberlebensraten zu d1 und
d21 einzeln dar. Zu beiden Zeitpunkten ist der Unterschied zwischen dem Standardhyd-
rogel und dem Hydrogel aus dECM signifikant (p = 0,002). Die anderen Beziehungen
sind unabhéngig von den Zeitpunkten nicht signifikant. Abbildung 26 zeigt die digitalen
Korrelate der Life-/Dead-Assays zu den beiden Zeitpunkten.

Zudem wurde zusitzlich ein CCK-8-Assay zur Beurteilung der relativen Zellviabilitét
durchgefiihrt. Dabei zeigten sich zu d21 die gleiche Reihenfolge, wie beim Life-Dead-
Assay. Das Standardhydrogel hatte die hochste Zellviabilitdt (M = 0,16, SD = 0,073, SE
=0,021), gefolgt von dem aECM-Hydrogel (M = 0,11, SD = 0,022, SE = 0,0063) sowie
dem dECM-Hydrogel (M = 0,091, SD = 0,027, SE = 0,0077). Auch hier war nur der
Unterschied vom dem Standardhydrogel zu dem dECM-Hydrogel signifikant (p = 0,003).
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ABBILDUNG 26: VERGLEICH STANDARDHYDROGEL VS. DECM VS. AECM
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Abb. 26: Oben links: Life-/Dead-Ratio von Standardhydrogel, dECM-Hydrogel und aECM-Hydrogel zu
d1. Oben rechts: Life-/Dead-Ratio von Standardhydrogel, dECM-Hydrogel und aECM-Hydrogel zu d21.
Dabei werden lebendige Zellen griin geférbt (Calcein-AM) und tote Zellen rot (Ethidiumhomodimer).
Mitte links: Verlauf Life-/Dead-Ratio von Standardhydrogel, dECM-Hydrogel und aECM-Hydrogel zu d1
und d21. Mitte rechts: CCK-8-Assay von Standardhydrogel, dECM-Hydrogel und aECM-Hydrogel zu d21.
Abkiirzungen: d — Tag; dECM — dezellularisierte extrazellulire Matrix; aECM — artifizielle extrazellulire
Matrix. £ 200 pm.
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4 DISKUSSION

Kardiovaskuldre Erkrankungen stellen die hdufigste Todesursache in der heutigen Ge-
sellschaft dar und teilen sich in ihrer Pathogenese krankheitsrelevante Risikofaktoren
(Roth et al., 2020). Darunter sind Herzklappenerkrankungen, mit der Aortenklappenste-
nose als hdufigste und damit relevanteste Herzklappenpathologie, hdufig (Lindman et al.,
2016). Aufgrund des demographischen Wandels wird mit einer signifikanten Steigerung
der Privalenz gerechnet, sodass die Aortenklappenstenose, die einen bedeutenden 6ko-
nomischen Einfluss auf das Gesundheitssystem bereits jetzt darstellt, diesen zunehmend
noch weiter steigern wird (Danielsen et al., 2014). Bis dato stellt die chirurgische oder
interventionelle Therapie bislang die einzige Mdglichkeit zur Verbesserung der Lebens-
qualitidt und Lebenszeitverlingerung dar. Pharmakologische Therapiemdglichkeiten zur
Symptomlinderung und Progressionsverhinderung sind nicht vorhanden oder erst in den
Anfingen ihrer Entwicklung (Donato et al., 2020). Trotz jahrelanger Forschung der Ur-
sachen der CAVD sind die zugrundeliegenden Pathomechanismen und mdglichen phar-
makologischen Interventionsmoglichkeiten nur in Teilen erforscht. Daher sind Krank-

heitsmodelle der CAVD notwendig, um diese Prozesse anzutreiben.

Die bis dato vorherrschenden zweidimensionalen Krankheitsmodelle mangeln jedoch an
der Nachbildung der Komplexitit der Aortenklappe. 2D- und 3D-Zellkulturen unterschei-
den sich in der Modellierung physiologischer Prozesse. Dabei bietet das extrusionsba-
sierte 3D-Bioprinting eine seit einigen Jahren zunehmende Moglichkeit komplexe Krank-
heitsmodelle zu entwickeln. Die vorhandene Erfahrung und Evidenzsammlung mit sol-
chen dreidimensional gedruckten Modellen ist jedoch begrenzt und fokussiert sich in der
aktuellen Literatur maf3geblich auf das moglichst zellstressfreie Drucken. Daher besteht
vor jeder Etablierung eines Krankheitsmodells durch dreidimensionales Drucken, die Be-
urteilung der Zellviabilitdt an erster Stelle, um langlebige 3D-Kulturen zu generieren,
bevor im Nachgang weitere Eigenschaften wie beispielsweise die Differenzierung oder
die Untersuchung pharmakologischer Targets untersucht werden. Zur Optimierung der
Zellviabilitdt wurden daher die unterschiedlichen Einflussfaktoren des Druckprozesses
sowie des verwendeten Hydrogels inklusive dessen Eigenschaften untersucht. In Bezug
zur Aortenklappe muss die Zellviabilitdt der valvuldren Interstitialzellen sowie der val-
vuldren Endothelzellen betrachtet werden (Immohr, Teichert, et al., 2023). Aufgrund der

aus der Erfahrung heraus stressresistenteren valvuldren Interstitialzellen wurde zunéchst
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die Viabilitdt dieser Zellen untersucht, um in nachfolgenden, nicht Bestandteil dieser Ar-
beit bestehenden Untersuchungen, die bereits gesammelten Erkenntnisse auf die vul-

nerableren Endothelzellen zu iibertragen.

Wihrend 2D-Kulturen standardméBig in den meisten Laboren verwendet werden, bieten
3D-Kulturen eine realistischere Nachbildung der in vivo Umgebung. Im Vergleich zur
herkémmlichen 2D-Zellkultur ist die 3D-Zellkultur wesentlich komplexer, was den Ab-
bau des Hydrogels, die ECM-Produktion, die Zellanhaftung und die Migration anlangt
(Duval et al., 2017). Wéhrend in 2D-Kulturschalen die Zellen an der Oberfldche der Kul-
turschale haften, muss sich das Hydrogel in einem 3D-Hydrogelgeriist teilweise auflosen,
um ausreichend Platz fiir die Matrixproduktion und die Zellteilung zu schaffen. 3D-Zell-
kulturen fordern nicht nur verbesserte Zellfunktionen und -differenzierungen, sondern
konnen auch die Zellmigration und die Matrixproduktion realistischer nachbilden. Aller-
dings gibt es im Vergleich zu 2D-Kulturen Nachteile, wie die Sauerstoff- und Néhr-
stoffversorgung, was wiederum die Zellphysiologie beeinflusst (Duval et al., 2017). Die
Verwendung eines DMEM-basierten Hydrogels konnte ein wichtiger Faktor zur Losung
dieses Problems gewesen sein (Immobhr et al., 2022). Da jedoch die beobachtete positive
Wirkung von DMEM bei einschichtigen Geriisten starker ausgeprigt war als bei mehr-
schichtigen, bleibt die ausreichende Néhrstoffdiffusion ein Problem. Deutlich wird dies
bei dem Vergleich der Einzel- und Doppelstringen mit den 15-Schichtigen Drucken. Im
Gegensatz zu Ersteren, bei denen bereits an d7 Zellproliferationen lichtmikroskopisch zu
erkennen waren, war dies bei den 15-Schichtigen Konstrukten auch zu d28 nicht der Fall.
Nichtsdestotrotz ist ein GroBteil zur jeweiligen Inkubationsperiode vital, wie die CCK8-
Assays zeigen. Bei Betrachtung der Zellviabilitit in Bezug auf das verwendete Druck-
muster konnte gezeigt werden, dass die Gitterform zu signifikant besseren Zellviabiliti-
ten fiihrte als das Wabenmuster. Mitunter wird eine kleinere Porengréfe durch die Wa-
benform im Vergleich zum Gitter die Versorgung der Zellen negativ beeinflussen. Diffu-
sionsbeschrankungen konnten beispielsweise durch vaskularisierte Konduite gelost wer-
den, um die Verteilung von Néhrstoffen zu verbessern, was wiederum einen komplexeren
Druckvorgang mit sich zieht. Beispielhaft hat die Arbeitsgruppe um Skylar-Scott et al.
(2019) innovative Techniken zur Vaskularisierung von 3D-gedruckten Konstrukten etab-
liert. Perfundierte 3D-Konstrukte zeigten eine verbesserte Zellviabilitit sowie eine ho-
mogene Verteilung der lebenden Zellen, im Gegensatz zu nicht perfundierten und nur von

aullen versorgten 3D-Konstrukten. Dort entwickelte sich innerhalb von 12 Stunden ein
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nekrotischer Kern im Inneren des Konstruktes. Trotz der Einschrdnkungen konnte auch
in nicht perfundierten 3D-Modellen gezeigt werden, dass Zellen im 3D-Modell ein phy-
siologischeres Verhalten in Bezug auf Migration und Matrixbildung zeigen (Duval et al.,
2017). Die ideale PorengroB3e ist somit ein zentrales Element fiir die Zellbesiedlung und
die mechanischen Eigenschaften des Konstruktes. Es hat sich gezeigt, dass groBere Poren
(groBer als 200 pm) besser fiir die Zellmigration und Néhrstoffdiffusion geeignet sind,
wihrend kleinere Poren (unter 100 um) fiir stabilere mechanische Eigenschaften sorgen.
Bei der Verwendung von Gelatine/Alginat-Hydrogelen wurde festgestellt, dass eine Pore
von ca. 200 pm ein guter Kompromiss zwischen mechanischer Integritit und Zellinter-
aktion darstellt (Naghieh & Chen, 2021). In dieser Arbeit betrug die PorengréB3e durch-
weg immer itiber 500 um, um den Fokus auf Zellversorgung zu garantieren. Weitere Her-
ausforderungen von 3D-Kulturmethoden sind schlieBlich die Kosten und technischen An-
forderungen fiir die Entwicklung und Erhaltung von 3D-Konstrukten. Die Beschaffungs-
moglichkeiten von gesundem, humanen Herzklappenmaterial sind stark begrenzt, sodass
mit der seltenen Ressource mit Bedacht umgegangen werden muss. Bis zur vollstindigen
Etablierung eines humanen Krankheitsmodelles bieten xenogene Modelle eine kosten-
giinstige und vorrdtige Mdoglichkeit die geplanten Modelle fortschrittlicher und immer

ndher an der Realitét zu gestalten.

Die idealen Druckparameter fiir das Alginat/Gelatine-Hydrogel wurden qualitativ ermit-
telt, um sowohl die Prizision als auch die Druckfdhigkeit bei moglichst geringer Zell-
schiadigung zu gewihrleisten. Dies wurde zunéchst ex ante mittels zellfreien Hydrogelen
getestet bzw. im Labor neu implementiert. Die optimalen Druckparameter lagen bei ei-
nem Druck von 300 hPa, einer Diisengeschwindigkeit unter 20 mm/s (vgl. (Naghieh &
Chen, 2021), einer Hydrogeltemperatur von 34 °C und eine Plattformtemperatur von 5°C
(Immohr et al., 2022). Aufgrund von wechselnder Luftfeuchtigkeit oder Raumtemperatur
musste selten nur graduell nachgesteuert werden. Ein zentraler Punkt bei der Bewertung
der Druckqualitit ist die Druckfdhigkeit, im Englischen Printability genannt, die die Fé-
higkeit beschreibt, stabile und reproduzierbare 3D-Gerliste aus Hydrogelen herzustellen.
Nach Naghieh and Chen (2021) gibt es drei Faktoren, die die Druckbarkeit beeinflussen.
Zum einen das Design des geplanten Konstruktes (Porengrofle, Fadenorientierung,
Schichtdicke), das Hydrogel (Zusammensetzung, FlieBverhalten) und der Druckprozess
(Druck, Geschwindigkeit, Crosslinking). Die Beurteilung der Strukturtreue, des Faden-
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durchmessers, der Porengroe und der Oberflachenrauheit konnen Messgrof3en zur Be-
urteilung der Druckfihigkeit sein. Nach Fu et al. (2021) sind Extrudierbarkeit (Extruda-
bility), die Fahigkeit des Hydrogels kontrolliert durch die Dosiernadel extrudiert zu wer-
den, die Fadentreue (Filament Fidelity), die Fahigkeit des Hydrogels nach dem Druck die
Form zu halten, und die strukturelle Integritit (Structural Integrity), die Fahigkeit des
gesamten 3D-Konstruktes stabil zu bleiben und sich nicht zu deformieren, Eigenschaften
die Druckfdhigkeit zu beurteilen. In dieser Arbeit wurde auf eine genaue quantitative
Analyse der zuletzt genannten Messgrof3en verzichtet, da bereits durch Vorversuche die
idealen Druckparameter fiir den verwendeten Drucker festgestellt wurden und qualitativ
gute Ergebnisse erzielt werden konnten. Da der Hauptfokus die Etablierung eines Erkran-
kungsmodells ist, ist die Druckfahigkeit und die Prazision zunédchst zweitrangig, sondern
die Stabilitit der Konstrukte von Bedeutung. Dass jedoch trotzdem prazise, druckfahige
und mehrschichtige Strukturen mit unseren Parametern erstellt werden konnten, zeigen

die Miniaturmodelle der Aortenklappe.

Bei den zellfreien Drucken zeigte sich, dass das Hydrogel, wenn es mit DMEM herge-
stellt wurde, die qualitativ prazisesten Strukturen hervorbrachte. Vor den Zellversuchen
war dies ein erfreuliches Ergebnis, denn nach theoretischen Uberlegungen sollten die Zel-
len in einer Umgebung mit Mikrondhrstoffen, wie sie im DMEM enthalten sind, verbes-
serte Uberlebenschancen haben. Nach unseren Literaturrecherchen wurde bis dato kein
DMEM zur Auflésung der Hydrogelkomponenten verwendet. Kochsalzlosung 0,5%
hatte die beste Stabilitdt der Drucke. In der Literatur wird meistens isotonische Kochsalz-
16sung oder destilliertes Wasser verwendet (Gardin et al., 2020; He et al., 2016). Beziig-
lich der Druckmuster ist zunichst entscheidend, wie viele Schichten gedruckt werden.
Auch wenn die Stabilitét einiger Losungsmittel in den Einzelstrdngen nicht ausreichend
erschien, konnten alle Losungsmittel im Gitterstrang zufriedenstellende Ergebnisse lie-
fern. Vergleicht man nun das Gitter mit 2 Schichten mit dem Waben- oder dem ZigZag-
Muster, so kann konstatiert werden, dass sowohl die Gitterstruktur und das Wabenmuster
zufriedenstellende und prézise Ergebnisse liefert. Im Gegensatz dazu fiihren schnelle
Druckkoptbewegungen, wie es bei dem ZigZag-Muster der Fall war zu unprizisen Er-
gebnissen. Dies gilt in diesem Kontext fiir die zellfreien Drucke. Wie bereits weiter oben
ausgefiihrt spielen bei Zelldrucken die Versorgung der Zellen mit Néhrstoffen und Sau-

erstoff eine entscheidende Rolle, ergo die Porengrofle, sodass nach Durchfiihrung aller
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Versuche eine deutliche Empfehlung zur Gitterstruktur ausgesprochen werden kann. Un-
terstiitzt wird dies durch die Ergebnisse von Naghieh and Chen (2021), welche durch die
rechtwinklige Orientierung der Stridnge eine gleichméBige Verteilung der Lasten inner-
halb der Struktur und eine Minimierung der Verformungstendenz feststellten. Das hexa-
gonale Wabenmuster ist durch die geometrische Anordnung fiir Strukturen mit hoher me-
chanischer Belastung geeignet. Das Gitter ist im Vergleich zum Wabenmuster also eher
geeignet fliir mechanisch weniger anspruchsvolle Anwendungen oder fiir Gertiste, bei de-
nen die Zellmigration und Néhrstoffdiffusion durch grofe Poren gefordert werden soll.
Bei den 15-Schichtigen Zelldrucken wurden das Gitter- und Wabenmuster verglichen,
wobei statistisch signifikante Unterschiede festgestellt wurden. Wie bereits oben disku-
tiert, wird die Néhrstoffversorgung der Hauptgrund fiir das Ergebnis sein, wobei anzu-
merken ist, dass es sich um volumindse Konstrukte handelte, weswegen der CCK-8 As-
say im Vergleich der Hydrogelherstellung mit PBS oder DMEM keine signifikanten Er-
gebnisse, wie in anderen Versuchen zeigen konnte. Aullerdem kommt es bei der Waben-
form zu einer stetigen Richtungsdnderung des Druckkopfes in 2 Ebenen, wobei sich der
Druckkopf bei der Gitterstruktur hingegen bis auf die Wechselpositionen an den Rédndern

stetig linear fortbewegt, was zu einer Reduktion der Scherkriéfte fiihrte.

Bei dem Druckprozess mit Zellen bestehen multifaktorielle Einflussparameter auf den
direkten und indirekten Zellschaden, welcher jedoch maBgeblich durch den Scherstress
beim Druckvorgang verursacht wird (Boularaoui et al., 2020). Ebenfalls fiihren die
Druck- und Temperaturunterschiede zu einer signifikanten Reduktion der Zellviabilitét
(Adhikari et al., 2021; Blaeser et al., 2016; Ning et al., 2020). Die Optimierung von Hyd-
rogelen fiir das 3D-Bioprinting ist also ein entscheidender Faktor fiir die Erh6hung der
Lebensfdhigkeit von Zellen (Adhikari et al., 2021). Mittlerweile wurde in der Literatur
eine Vielzahl verschiedener Hydrogele fiir das extrusionsbasierte 3D-Bioprinting be-
schrieben (Adhikari et al., 2021; Gungor-Ozkerim et al., 2018). In dieser Arbeit wurden
Alginat und Gelatine fiir die Herstellung von Hydrogelen verwendet, die hdufig einge-
setzt werden, da es sich um giinstige und leicht zu handhabende Komponenten handelt.
In diesem Zusammenhang sind Alginatkonzentrationen von 1%-5% und Gelatinekon-
zentrationen von 2%-10% weit verbreitet (Labowska et al., 2021). Nach eigenen Unter-
suchungen wurden die besten Hydrogeleigenschaften bei einer Konzentration von 2 %
Alginat und 8 % Gelatine beobachtet (Immohr et al., 2022), genau wie He et al. (2016).

Die Kombination von Alginat und Gelatine in einem Hydrogel ermdglicht es, die Vorteile
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beider Verbindungen zu kombinieren, ergo die Temperaturempfindlichkeit von Gelatine
hinsichtlich der Gelierfahigkeit und die Fahigkeit der schnellen ionischen Vernetzung
durch Alginat (Labowska et al., 2021). In den letzten Jahren wurde iiber verschiedene
Anpassungen der Alginat- und Gelatinekonzentrationen berichtet, um die Druckbarkeit
und Haltbarkeit von 3D-gedruckten Geriisten zu erhéhen. In diesem Zusammenhang ste-
hen das Molekulargewicht, die Temperatur und die Konzentration im Mittelpunkt, da sie
sich direkt auf die mechanischen Eigenschaften der gedruckten Geriiste und damit auch
auf deren Genauigkeit und Haltbarkeit auswirken (Gao et al., 2018; Giuseppe et al., 2018;
Labowska et al., 2021). Neben diesen Anpassungen (Molekularstruktur, Konzentration,
Temperatur und Vernetzung der Hydrogelkomponenten) kénnen die Eigenschaften von
Alginat/Gelatine-Hydrogelen durch die Zugabe zusétzlicher Additive wie Fibroin oder
Agarose weiter verandert werden (Gong et al., 2021). Diese Grundsétze gelten auch fiir
die meisten anderen Hydrogele fiir das 3D-Bioprinting (z. B. Kollagen, Fibroin, Matrigel,
Gelatine-Methacryloyl) (Cui et al., 2020; Gungor-Ozkerim et al., 2018). In Bezug zur
Druckfahigkeit ist die Viskositit eines Hydrogels eines der entscheidendsten Faktoren,
worauf die Anpassungen des Hydrogels hinauslaufen. Eine hohere Viskositét des Hydro-
gels fiihrt zu einer besseren Kontrolle iiber die Strangbildung und verbessert die Struk-
turtreue, birgt jedoch das Risiko, dass hohere Driicke erforderlich sind, was wiederum die
Zellviabilitdt beeintrachtigt (Naghieh & Chen, 2021). Niedrigviskose Hydrogele haben
eine bessere Zellkompatibilitét, neigen jedoch dazu, wihrend des Drucks zu zerflieen
und die geplante Struktur nicht beizubehalten. Fiir Hydrogele mit Gelatine und Alginat
liegt die optimale Viskositdt in einem Bereich von 400 bis 3000 mm?s. Diese Viskositit
ermoglicht eine ausreichend gute Extrudierbarkeit bei gleichzeitigem Erhalt der struktu-
rellen Integritit des Gertists (Naghieh & Chen, 2021). Die Autoren Fu et al. (2021) beto-
nen, die shear-thinning Eigenschaft von Hydrogelen bei der Verwendung von Alginat
und Gelatine. Shear-thinning beschreibt eine nicht-newtonsche FlieBeigenschaft, bei der
die Viskositdt eines Materials mit steigender Scherkraft abnimmt. In diesem Fall kann
das Hydrogel durch die Dosiernadel leichter extrudiert werden. Nach dem Extrudieren
gewinnt das Material seine urspriingliche Viskositdt zuriick und bleibt stabil in der ge-
druckten Form. Weitere shear-thinning Hydrogele bestehen aus Hyaluronsédure, Chitosan
und Fibrinogen, wobei sie oft mit synthetischen Polymeren kombiniert werden, um die

mechanischen und rheologischen Eigenschaften zu optimieren (Fu et al., 2021).
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Der Vernetzungsprozess nach dem Druck ist ebenfalls entscheidend fiir die Stabilitit des
gedruckten Gertists. Wie in dieser Arbeit auch werden Hydrogele mit Alginatanteil typi-
scherweise durch die Zugabe von Calciumchlorid (CaCl,) vernetzt, was zur Verfestigung
fiihrt. Es wurde sich fiir einen Zeitraum von 5 Minuten entschieden, da dadurch einerseits
ein ausreichend stabiles Ergebnis, auf der andere Seite eine zu lange Exposition des zy-

totoxischen Calciumchlorids vermieden werden konnte (Cao et al., 2012).

In unseren Experimenten benétigten die VIC mindestens sieben Tage, um die normalen
Proliferationsmechanismen nach dem Druckvorgang wieder aufzunehmen (Immohr et
al., 2022). Dies konnte einerseits auf den beim Druckvorgang entstehenden Zellstress,
andererseits durch die unphysiologische Lage in einem Hydrogel aus Alginat und Gela-
tine, beruhen. Dennoch war die Lebensfahigkeit der VIC nach der Akklimatisierung im
Hydrogelkonstrukt zufriedenstellend, wie CCK-8-Test und Life-/Dead-Assay zeigten.
Selbst nach vier Wochen Inkubationszeit nach dem Druckprozess waren die VIC inner-
halb der stabilen 3D-gedruckten Geriiste lebensfahig, was im Vergleich zu anderen An-
sdtzen deutlich ldnger ist (Duan et al., 2013; Duan et al., 2014; van der Valk et al., 2018).
Das wohl wichtigste Ergebnis dieser Arbeit ist die Tatsache, dass DMEM-Hydrogele so-
wohl in der Lichtmikroskopie als auch im CCK-8-Assay sowie dem Life-Dead-Assay im
Vergleich mit Kochsalzbasierten Hydrogelen iiberlegen waren, wie in Immohr et al.
(2022) publiziert. Wahrend vor allem die Ergebnisse der zweischichtigen Strukturen sig-
nifikant sind, zeigte der CCK-8-Test fiir die Mehrschichtdrucke (5) keine statistisch sig-
nifikanten Unterschiede zwischen DMEM- und kochsalzbasierten Hydrogelen. Dies
konnte durch technische Aspekte des CCK-8-Tests beeinflusst worden sein, da die Sub-
stanzen des Tests durch intrazelluldre Dehydrogenasen umgewandelt werden und mdg-
licherweise lingere Inkubationszeiten erforderlich sind, damit das Substrat (d. h. CCK-
8) dickere mehrschichtige Geriiste durchdringt. Ebenfalls gilt dies fiir die mehrschichti-
gen Konstrukte (5), die dem Life/Dead-Assay zugefiihrt wurden. Auch hier ist anzuneh-
men, dass eine lingere Inkubationszeit aufgrund des groBeren Volumens an Hydrogel
notwendig ist. Die Zellkonzentration von zellbeladenen Hydrogelen, wie sie in bereits
veroffentlichten Arbeiten verwendet wurde, liegt hdufig zwischen 1 x 10% und 1 x 107
Zellen ml! (Labowska et al., 2021). Im Vergleich dazu war es in diesen Versuchen mog-
lich eine niedrige VIC-Konzentration aufgrund der verbesserten Lebensfahigkeit der Zel-
len in unseren Geriisten durch das Aufldsen von Alginat und Gelatine in DMEM anstelle

der liblicherweise verwendeten Kochsalzlosung zu verwenden. DMEM wurde bereits in
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anderen Arbeiten als bevorzugtes Kulturmedium fiir 3D-biologisch gedruckte Zellen ver-
wendet, aber das Hydrogel wurde immer noch in destilliertem Wasser oder Kochsalzl6-
sung hergestellt (Duarte Campos et al., 2015; Zhao et al., 2014). Zwei andere Gruppen
haben DMEM-basierte Hydrogele fiir das 3D-Bioprinting von Fibroblasten oder mesen-
chymalen Stromazellen, aber nicht von VIC, verwendet, wobei die Konstrukte nur maxi-
mal sieben Tage lang inkubiert wurde, was keinen Einblick in die langfristige Lebensfa-
higkeit der Zellen ermoglicht (Aydin et al., 2020; Park et al., 2017). Bemerkenswert ist,
dass keine dieser Arbeiten im Bereich der kardiovaskuldren Forschung durchgefiihrt
wurde (Aydin et al., 2020; Park et al., 2017). Im Gegensatz zu diesen Studien berichteten
Duan et al. (2013) iiber das 3D-Bioprinting von VIC und glatten Muskelzellen in ein-
(1,5 mm Hohe) und mehrschichtigen Konstrukten (8 mm Hohe) mit Hydrogelen auf Al-
ginat- und Gelatinebasis sowie methacrylierter Hyaluronsdure und methacrylierter Gela-
tine, die in Kochsalzldsung oder destilliertem Wasser gelost wurden, mit einer Kultivie-
rungsdauer von maximal sieben Tagen. Schlielich berichteten van der Valk et al. (2018)
iiber ein weiteres 3D-Bioprinting-Modell mit in destilliertem Wasser geldsten methacry-
lierten Gelatine-Hydrogelen, bei dem ein- und zweischichtige Geriiste (1,5 mm Hoéhe pro
Schicht) bis zu 14 Tage lang kultiviert wurden. Beide Forschergruppen haben die allge-
meine Durchfiihrbarkeit des 3D-Bioprinting von VIC nachgewiesen, jedoch nicht im De-
tail die spezifischen Kultivierungsparameter untersucht, die zu einer Verbesserung der
langfristigen Lebensféhigkeit der Zellen fiir zukiinftige CAVD-Forschungsanwendungen

fihren.

Eine interessante Beobachtung in der Versuchsreihe war der deutliche Unterschied in der
Zellviabilitét, die durch die Wahl der Dosiernadeln beeinflusst wurde. Hierbei zeigten,
zumindest fiir die 0,41 mm Dosiernadeln, konische Nadeln eine signifikant stirkere Zell-
schidigung im Vergleich zu zylindrischen bzw. prizisen Nadeln. Diese Ergebnisse stim-
men nicht mit den Hypothesen iiber den Einfluss des erwarteten Scherstresses auf die
Zellen wihrend des Druckprozesses iiberein. Die Hypothese war, dass die konische Form
der Nadeln zu einer stetig zunehmenden und gleichméBigeren Druckverteilung fiihrt, was
den Scherstress auf die Zellen reduziert. Im Gegensatz dazu, dass es bei den zylindrischen
Dosiernadeln zu einer abrupten Zunahme des Scherstresses fiihrt, was sich wiederum ne-
gativ auf die Zellviabilitidt auswirkt. Durch Verwendung der prizisen Nadeln wird also
die Zellviabilitdt nicht nur gesteigert, sondern es bietet sich die Mdglichkeit deutlich pré-

ziser bei der Herstellung komplexer Zellkonstrukte zu drucken. Auch die Gruppe um
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Reina-Romo et al. (2021) zeigte durch computerunterstiitze Flussanalysen und Durchfiih-
rung von Life/Dead-Assays, dass es bei konischen Diisen bei steigendem Druck, vor al-
lem bei dickfliissigeren Hydrogelen, zu einem héheren Scherstress kommt im Vergleich
zu zylindrischen Driisen mit aufgrund einer laminaren Strémung einhergehenden gerin-
geren Scherbelastung, was zu einer signifikant geringeren Zellviabilitdt fiihrt. Die opti-
malen Bedingungen seien demnach eine Kombination von niedrigem Druck, gréferen
Diisengrofen und laminaren Stromungsprofilen, die durch zylindrische Nadeln garantiert

werden, was den Scherstress minimiert und die Druckqualitét verbessert.

Ein weiteres zentrales Ergebnis dieser Arbeit war der Einfluss von Natriumcitrat auf die
Zellviabilitit. Die Zugabe von Natriumcitrat ermdglichte eine kontrollierte Degradation
des Alginatanteils im Hydrogel, was jedoch die Langzeitstabilitit der Zellgeriiste negativ
beeinflusste. Mit steigender Konzentration von Natriumcitrat sank die Zellviabilitat sig-
nifikant. Dies war jedoch nur bei den zweischichtigen Konstrukten der Fall. Eine Erkla-
rung konnte sein, dass trotz niedriger Dosierung des Natriumcitrates, die Konzentration
im Verhiltnis zu dem Hydrogel weiterhin zu hoch war, sodass es relativ betrachtet zu
einem schnelleren Abbau des Hydrogels als die Produktion von ECM durch die Zelle
stattfinden konnte. Dadurch kommt es zum Verlust der Hydrogelstruktur inklusive VIC,
sodass das CCK-8-Assay eine insgesamt niedrigere Zellviabilitdt aufzeigt. Andere und
zugleich erfreuliche Ergebnisse zeigte die Gruppe um Wu et al. (2016), die durch die
Zugabe von Natriumcitrat die Zellproliferation um 15,4% signifikant im Vergleich zu
unbehandelten Konstrukten zeigen konnte. Hohere Konzentrationen von Natriumcitrat
fithrten zu einer schnelleren Degradation des Alginatkonstruktes, was auch in dieser Ar-
beit die Beobachtung war. Eine Erkldrung, warum es zu diesen differenten Ergebnissen
kommt, kdnnte zum einen die verwendete Zelllinie sein. In dem genannten Paper wurden
murine NIH/3T3-Fibroblasten verwendet, die bekannt fiir ihr schnelles Wachstum sind.
Weiterhinkonnte die additive Verwendung von Kollagen als Hydrogelbestandteil zu ei-
nem insgesamt stabileren Hydrogel gefiihrt haben, sodass trotz der Degradation des Al-
ginates ein zusitzlicher Bestandteil zur Festigkeit des Hydrogels beigetragen hat. Insge-
samt sind die Ergebnisse relevant, da durch eine Anderung, ergo einer Reduzierung, der
Natriumcitratkonzentration eine kontrollierte Degradation des hier verwendeten Hydro-
gels aus Alginat und Gelatine mdglich ist, und perspektivisch so Gewebe aus eigener
ECM durch Abbau des Hydrogels erwartet werden kann. Eine andere Strategie wihlte

die Gruppe um Barcel6 et al. (2022), welche Natriummetaperiodat (NalO4) verwendete,
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was spezifisch die Glykolgruppen in der Struktur des Alginats oxidiert und zu einer Auf-
spaltung der Polymerketten fiihrt. Es wurde dabei ein Knorpelmodell mit mesenchymalen
Stammzellen (MSCs) verwendet, wobei eine chondrogene Differenzierung mit nachge-
wiesenen hohen Mengen an sulfatierten Glykosaminoglykanen (sGAG) und Kollagen
Typ II werden konnte, was auf die Bildung von Knorpelgewebe hinweist. Auch hier nahm
die mechanische Stabilitit der Hydrogele mit zunehmendem Anteil von Natriummetape-
riodat ab, was fiir eine gute Steuerbarkeit hinweist. Der Vorteil an diesem Verfahren ist,
dass fiir eine bestimmte Menge Alginat eine spezifische Menge an Natriummetaperiodat
hinzugegeben werden kann, was zum einen die Zellkultur wesentlich vereinfacht und
zweitens zu einer deutlich besseren Berechenbarkeit als das von extern zugegebene Nat-

riumcitrat fuhrt.

Letztlich wurde das Standardhydrogel mit dezellularisierter und artifizieller extrazelluli-
rer Matrix verglichen. Das Standardhydrogel zeigte die hochste Prézision und Zellprolife-
ration im Vergleich zu den anderen getesteten Hydrogelen (dezellularisierte und artifizi-
elle ECM), wobei sowohl im Life-Dead-Assay als auch im CCK8-Assay signifikante Er-
gebnisse im Vergleich zu dem dECM-Hydrogel bestanden. Eine interessante Beobach-
tung ist der zeitliche Verlauf der Zellviabilititen. Wie bei jedem Druck kommt es allein
durch den Vorgang zu erh6htem Zellstress und einer Verminderung der vitalen Zellzahl.
Diese steigt jedoch sowohl bei dem Standardhydrogel als auch beim aECM-Hydrogel,
was darauf hinweist, dass sich die Zellen regenerieren und eine normale Zellproliferation
aufnehmen. Im Gegensatz dazu ist bereits initial bei dem dECM-Hydrogel eine schlechte
Uberlebensrate festzustellen, die sich jedoch auch im Verlauf nicht bessert, im Gegenteil
verschlechtert. Ein Grund konnte der inkomplette Verdau der VIC-ECM sein. In den
lichtmikroskopischen Aufnahmen sind weiterhin mikroskopische Gewebebestandteile
vorhanden, die zu erh6hten Scherkriaften wahrend der Extrusion fiihren, sodass es zu einer
starken Reduktion der Zellviabilitdt kommt. Trotz dieser Tatsache wird auch das Mikro-
millau des Hydrogels eine Rolle spielen, da es im Verlauf nicht zu einer Steigerung, son-
dern einer Reduktion der Uberlebensraten kam. Griinde kénnten der pH-Wert sein nach
dem Verdau des Hydrogelpulvers sein. Ein anderer Grund konnte durch die mechanisch
nicht ganz zerkleinerten Klappen, ein Restbestandteil der Dezellularisierungsléung sein,
die im Verlauf nach und nach abgegeben wird. In jedem Falle miissen die technischen
Voraussetzungen der Pulverisierung verbessert werden, um ein ideales Hydrogel aus

dECM herzustellen. Ein weiterer Grund ist die Geliereigenschaft von dECM. Umgekehrt
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zu Gelatine und Alginat, welche bei niedrigen Temperaturen fest und bei Korpertempe-
ratur viskos sind, ist dECM, ebenso wie die aECM, bei niedrigen Temperaturen viskos
und wird bei Korpertemperatur fest. Die Gelierdauer betrdgt sodann noch etwa 30 Mi-
nute, sodass selbst ein Druck mit einer Plattformtemperatur von 37°C nicht zu einer
schnellen Gelierung fiihren wiirde. Insofern war in dieser Versuchsform die Zugabe von
Alginat und Gelatine obligat, um eine Druckfdhigkeit der dECM zu gewéhrleisten. Dies
fiihrt wiederum zu einem hoch viskosen Hydrogel, da bei 34°C Teile der dECM beginnen
zu gelieren, was wiederum die Scherkréfte zusdtzlich erhoht. Weiterhin konnten auch
Interaktionen zwischen den beiden Hydrogelbestandteilen eine Rolle spielen, die den ne-
gativen Einfluss des Hydrogels auf die VIC erkldrt. Nehrenheim et al. (2019), an dessen
Protokoll sich orientiert wurde, zeigte einerseits die biochemische Zusammensetzung des
dECM- Hydrogels auf (unter anderem Kollagen Typ I und Glykosaminoglykane
(GAGs)), die fiir die Zellproliferation und Zelldifferenzierung essentiell sind. Weiterhin
zeigte das dECM-Hydrogel keine zytotoxischen Effekte und unterstiitzte die Proliferation
von VICs besser als in Matrigel oder Kollagen Typ 1. Der Unterschied zu dieser Arbeit
war jedoch, dass das Hydrogel in Mulden gegossen wurde, was die negativen Folgen des
Druckvorganges umgeht. Eine Losung beide Verfahren zu kombinieren wére ein indirek-
tes Bioprinting, wobei tempordre Stiitzstrukturen verwendet werden, um schwach ver-
netzte Hydrogele temporir stabil zu drucken (Fu et al., 2021). So konnte ein Stiitzgeriist
gedruckt werden, in dem wiederum das dECM-Hydrogel mit kalt temperiertem Druck-
kopf gedruckt werden kann. Der Vorteil an dieser Methode im Vergleich zum reinen Gie-
Ben des Hydrogels in eine Form, ist die Mdglichkeit der Etablierung von komplexen Ge-
rlisten mit einer idealen PorengroB3e, um die Néhrstoffversorgung der Zellen zu optimie-
ren. Nach Gelierung des dECM-Hydrogels kann sodann die Stiitzstruktur temperaturab-
héngig oder chemisch aufgeldst werden. Alternativ bietet die Nutzung von Koaxialdruck-
kopfen eine weitere Moglichkeit zwei unterschiedliche Hydrogele gleichzeitig zu dru-
cken, sodass Stiitzstruktur als auch dECM-Hydrogel gedruckt werden konnten. Dies bie-
tet zudem die Moglichkeit permanentes und temporires Hydrogel zu tauschen, sodass
zentral ein temporires Hydrogel gedruckt wird mit umgebendem permanenten Hydrogel,

sodass Kandle fiir eine mogliche Vaskularisierung verbleiben (Skylar-Scott et al., 2019).

Obwohl diese Arbeit wertvolle Erkenntnisse iiber die Optimierung von Hydrogel- und
Druckparametern fiir das 3D-Bioprinting von VIC liefert, gibt es einige Limitationen, die

die Interpretation der Ergebnisse einschrinken konnten. Ein zentraler Aspekt ist die in
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vitro Natur der Studie. Die kultivierten VIC konnten im Verlauf der Experimente phino-
typische Verdnderungen durchlaufen haben, die von den in vivo Bedingungen abweichen.
Insbesondere das Fehlen einer dynamischen, physiologischen Umgebung, wie sie bei-
spielsweise in einem Bioreaktor simuliert werden kdnnte, schriinkt die Ubertragbarkeit
der Ergebnisse auf klinische Anwendungen ein. Zukiinftige Studien konnten daher ver-
suchen, die Ergebnisse durch die Verwendung von Bioreaktormodellen zu validieren, die
die mechanischen und himodynamischen Bedingungen eines lebenden Organismus bes-
ser nachbilden. Weiterhin wurde die Immunantwort eines Organismus bis jetzt nicht mit-
einbezogen, sodass weitere Ko-Kulturen mit Immunzellen oder tierexperimentelle Ver-
fahren von Nutzen sein konnten. Eine weitere Limitation ist die fehlende Vaskularisie-
rung der gedruckten Konstrukte, auch wenn es in der hier verwendeten Skalierung nicht
unbedingt von starker Relevanz ist aufgrund einer gro3 gewihlten Porengrofle. Sollten
jedoch komplexere Erkrankungsmodelle gedruckt werden, so wird eine Planung der Va-
skularisierug unvermeidbar sein. Die Verwendung eines xenogenen Modelles stellte sich
bei der Implementierung als Stérke dar, da es eine praktikable und giinstige Alternative
zu humanem Gewebe darstellt. Fiir die verbessere Ubertragbarkeit auf den Menschen
miissen in Zukunft jedoch auch humane Zelllinien verwendet werden, was jedoch auf-
grund der meist morbiden Spenderherzen zu Einschrinkungen fiihren konnten. Weiterhin
sollte der Fokus auf eine weitere Verbesserung des Standardhydrogels richten. Zwar wur-
den qualitative Ergebnisse zur Druckprézision erzielt, aber quantitative Analysen mit Ad-
justierung des Designs, der Druckparameter und des Hydrogels konnten eine umfassen-
dere Bewertung der Druckgenauigkeit und der Reproduzierbarkeit der Konstrukte ge-
wihrleisten. Beispielsweise konnten auch weitere Additive, wie in vorherigen Arbeiten
aufgezeigt, verwendet werden, um das Hydrogel stetig zu verbessern. Unausweichlich ist
die optimierte Pulverisierung der dECM, um einen optimalen Verdau zu gewahrleisten.
Wie bereits angesprochen gibt es Unterschiede zwischen VIC und VEC. In dieser Arbeit
wurde sich auf die VIC konzentriert. Endothelzellen, die in spédteren Versuchen verwen-
det werden sollen, kdnnten moglicherweise eine andere Reaktion auf die Druckparameter
zeigen, da sie hypothetisch empfindlicher auf mechanischen Stress reagieren (Immohr,

Teichert, et al., 2023).
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4.1 Schlussfolgerungen

Die Aortenklappenstenose ist eine der haufigsten und relevantesten kardiovaskuldren Er-
krankungen, deren Privalenz in der alternden Gesellschaft zunehmend ansteigt. Bisher
existieren keine pharmakologischen Therapieméglichkeiten zur Verlangsamung oder
Verhinderung des Krankheitsverlaufs und die chirurgische Intervention bleibt die einzige
langfristige Option. Um die Mechanismen der kalzifizierenden Aortenklappenerkran-
kung (CAVD) besser zu verstehen und neue Ansitze fiir pharmakologische Behandlun-
gen zu entwickeln, sind prizise und komplexe Krankheitsmodelle notwendig. Die bishe-
rigen zweidimensionalen Modelle sind in ihrer Fahigkeit, die komplexen physiologischen
Prozesse der Aortenklappe nachzubilden, stark limitiert. Daher bietet das 3D-Bioprinting
eine vielversprechende Technologie zur Entwicklung relevanter Erkrankungsmodelle,

die physiologische Bedingungen besser nachahmen konnen.

In dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass durch den Einsatz von extrusionsbasiertem
3D-Bioprinting und DMEM-basierten Alginat/Gelatine-Hydrogelen unter optimierten
Druckparametern eine signifikant verbesserte Zellviabilitdt und Proliferation von val-
vuldren Interstitialzellen (VIC) mit Langlebigkeit erreicht werden konnte, wie auch in
Immohr et al. (2022) publiziert. Ein entscheidender Faktor fiir den Erfolg war dabei die
Wahl geeigneter PorengroBBen und Druckmuster, insbesondere die Gitterstruktur, die im
Vergleich zur Wabenstruktur eine verbesserte Niahrstoffdiffusion ermdglichte. Zudem
zeigte sich, dass die Wahl der Dosiernadel einen erheblichen Einfluss auf die Zellviabili-
tat hatte: Wahrend zylindrische Nadeln geringere Scherbelastungen auf die Zellen ausiib-
ten und zu besseren Uberlebensraten fiihrten, verursachten konische Nadeln eine signifi-
kant stirkere Zellschddigung. Zudem wurde die kontrollierte Degradation des Alginatan-
teils im Hydrogel durch Natriumcitrat als Moglichkeit aufgezeigt, um die Zellgeriiste
langfristig durch Eigenproduktion von ECM zu stabilisieren. Ein weiteres zentrales Er-
gebnis der Arbeit war die Untersuchung der dezellularisierten extrazelluldren Matrix
(dECM) als Hydrogelkomponente. Obwohl dECM potenziell wertvolle bioaktive Eigen-
schaften zur Unterstiitzung der Zellproliferation und -differenzierung bietet, zeigten die
Experimente, dass dECM-basierte Hydrogele in Kombination mit Alginat und Gelatine
eine niedrigere Zellviabilitit aufwiesen als das Standardhydrogel. Diese Beobachtungen
werden auf unzureichende mechanische Eigenschaften der dECM und die unvollstindige
Aufbereitung der Matrix zuriickgefiihrt, die wahrend des Druckvorgangs zu erhdhten
Scherkréften fiihrten.
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Trotz dieser Erfolge gibt es einige Limitationen, die die Aussagekraft der Ergebnisse ein-
schriinken. Da die Experimente unter in-vitro-Bedingungen stattfanden, ist die Ubertrag-
barkeit auf in-vivo-Szenarien begrenzt. Insbesondere die fehlende vaskularisierte Struk-
tur stellt eine Einschridnkung dar, die bei komplexeren Krankheitsmodellen oder gréeren
Konstrukten beriicksichtigt werden muss. Zukiinftig konnte die Integration von Perfusi-
onsnetzwerken oder die Verwendung von Koaxialdruckkdpfen helfen, diese Problematik
zu 16sen. Weiterhin konnten die Ergebnisse durch die Verwendung von dynamischen Bi-
oreaktoren validiert werden, um die mechanischen Belastungen und himodynamischen
Bedingungen eines lebenden Organismus nachzubilden. Auch die Untersuchung anderer
Zelltypen, insbesondere valvuldrer Endothelzellen (VEC), wird in zukiinftigen Arbeiten
erforderlich sein, da diese empfindlicher auf mechanischen Stress reagieren konnten als
VIC (Immohr, Teichert, et al., 2023). Dariiber hinaus sind Gen- und Proteinanalysen der
gedruckten Zellen sowie der Hydrogele geplant, um die beteiligten zelluldiren Mechanis-

men zu untersuchen.

Zusammenfassend war das iibergeordnete Ziel dieser Arbeit die Etablierung eines 3D-
Erkrankungsmodells fiir die CAVD, das zukiinftige Forschungsarbeiten unterstiitzen soll.
Diese Arbeit konnte wichtige Impulse fiir die Weiterentwicklung von 3D-Bioprinting-
Ansitzen in der Herzmedizin liefern, insbesondere fiir die Modellierung der CAVD. Die
gewonnenen Erkenntnisse liber die optimierten Druckparameter, die Rolle der Dosierna-
deln und die Herausforderungen bei der Verwendung von dECM legen den Grundstein
fiir zukiinftige Forschungsarbeiten, die auf die Entwicklung biofunktioneller, patienten-
spezifischer Krankheitsmodelle abzielen. Diese Modelle konnten letztlich die Basis fiir
die Untersuchung neuer pharmakologischer Therapien und deren Wirkung in physiolo-

gisch relevanten Umgebungen bieten.
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6. ANHANG

6.1 Makro Life-/Dead-Assay

//// this macro caluclates live and dead cells
////and % of live cells from live/dead assay using
single RGB image.

//clears previous results

run("Clear Results")

if (isOpen("Results")) {
selectWindow("Results");

run("Close™);

H
//open the file
run("Open...");

close("\\Others");

//set initial number of live and dead cells to 0
liveno=0;

deadno=0;

original Title = getTitle();

run("Split Channels");
selectWindow(originalTitle + " (blue)");
run("Close™);

/l//red channel////
selectWindow(originalTitle + " (red)");
run("8-bit");

//put your min and max values here to adjust
brightness and contrast of the red channel
setMinAndMax(5, 150);

run("Apply LUT");
setAutoThreshold("Moments dark");
run("Convert to Mask");

run("Watershed");
selectWindow(originalTitle + " (red)");
/lyou can adjust size of the particles to detect in
the red channel below

run("Analyze Particles...", "size=0.0-Infinity cir-
cularity=0.00-1.00 show=Nothing include add
in_situ");

deadno=roiManager("count");
if (deadno>0) {

roiManager("Show All with labels");
roiManager("Show All");

arrayl = newArray("0");

for (i=1;i<roiManager("count");i++){
arrayl = Array.concat(array1,i);

H

roiManager("select", array1);
roiManager("Delete");

H

////green channel////
selectWindow(originalTitle + " (green)");
run("8-bit");

//put your min and max values here to adjust
brightness and contrast of the green channel
setMinAndMax(5, 150);
setAutoThreshold("Huang dark");
run("Convert to Mask");

run("Watershed");
selectWindow(originalTitle + " (green)");
/lyou can adjust size of the particles to detect in
the green channel below

run("Analyze Particles...", "size=0.0-Infinity cir-
cularity=0.00-1.00 show=Nothing include add
in_situ");

liveno=roiManager("count");
roiManager("Show All with labels");
roiManager("Show All");

arrayl = newArray("0");

for (i=1;i<roiManager("count");i++){

arrayl = Array.concat(arrayl,i);

H

roiManager("select", array1);
roiManager("Delete");

//prints results

print("live: ", liveno , "; dead: ", deadno , "; total:
", liveno+deadno, "; %live: ", liveno/(liv-
eno+deadno));
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