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Zusammenfassung

Zusammenfassung

Biomaterialien finden im 21. Jahrhundert vielfaltige Anwendung in der Medizin: In ihrer
einfachsten Form als Verbands- und Nahtmaterialien zum Wundverschluss, nach Im-
plantation zur Unterstitzung der Frakturheilung oder Ersatz von Gelenkstrukturen so-
wie im vaskularen System zum Abstltzen von GefaBwanden oder als Gefalprothe-
sen. Dadurch kann ein grolder Beitrag zur Verbesserung der Mobilitat und Lebensqua-
litdt von Betroffenen diverser Erkrankungen geleistet werden.

Jedoch konnten unerwuinschten Biomaterial-assoziierten Komplikationen bis heute
nicht vollstandig eliminiert werden und so ist beispielsweil3e beim Einsatz von blutkon-
taktierenden Biomaterialien zu berlcksichtigen, dass thrombotische Reaktionen indu-
ziert werden konnten oder es zu initialen Immunreaktion bis hin zu chronischen Ent-
zundungen kommt. Zudem sind chirurgisch implantierte Materialien anfallig fur Infekti-
onen, da die lokale Gewebeabwehr durch das Operationstrauma beeintrachtigt ist.
Diese Effekte sind vorher nur schwer abzuschatzen und kénnen den Heilungsverlauf
negativ beeinflussen oder sogar einen erneuten operativen Eingriff nétig machen, was
in einer zusatzlichen Belastung flr die Betroffenen resultiert.

Ziel dieser Arbeit war es daher, die Optimierung von Biomaterialien hinsichtlich prakli-
nischer Testung, Hamokompatibilitat, sowie zur Verbesserung der Wundheilung vo-
ranzubringen: Dazu wurde ein dynamisches Modell fur die Inkubation von tubularen
Implantaten mit humanem Vollblut etabliert, welches es in Ubereinstimmung mit der
EU-Norm ISO 10993-4 ermdglichte, die Hamokompatibilitat verschiedener Materialien
basierend auf der Analyse von Parametern wie Blutzellzahlen und verschiedenen plas-
matischen Hamokompatibilitatsmarkern zu bewerten.

Im nachsten Schritt wurden zur Evaluierung einer neuartigen Fibrin-Heparin-Beschich-
tung flr neurovaskulare Stents zwei Vollblut-Hamokompatibilitdtsmodelle angewendet
und die Blutzellzahlen sowie die Sekretion von plasmatischen Entziindungs- und Ge-
rinnungsmarkern analysiert. Die Resultate der Testung zeigten, dass Implantate mit
der Fibrin-Heparin-Beschichtung im Vergleich zum unbeschichteten Metallimplantaten
eine signifikant geringere Neigung zur Aktivierung der Thrombozytenadhasion auf der
Oberflache, sowie zur Bildung des Thrombin-Antithrombin Il (TAT)-Komplexes nach
Inkubation mit Blut aufwiesen. Im weiteren Verlauf wurde die endothelialisierungsfor-
dernde Charakteristik der Beschichtung analysiert, wobei durch die Fibrin-Heparin-Be-
schichtung eine leichte Verbesserung erzielt wurde.

Weiterhin wurde eine neuartige messenger RNA-Beschichtung entwickelt, welche die
Wundheilung und Zellproliferation durch die autologe Expression von Wachstumsfak-
toren fordern soll und beispielhaft auf chirurgischem Nahtmaterial aufgebracht wurde.
Dazu wurde im ersten Schritt evaluiert, welches Transfektionsreagenz fur die Verwen-
dung in einem Coating am geeignetsten ist und anschliel3end verschiedene Hautzell-
typen durch die etablierte Beschichtung mit wachstumfaktor-kodierender messenger
RNA transfiziert. Die Resultate zeigten, dass die Expression von therapeutischem Pro-
tein durch die Beschichtung ermdglicht wurde und dabei weder die Zellvitalitat
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beeinflusst, noch eine proinflammatorische Reaktion induziert wurde. Auch bei der In-
kubation mit humanem Vollblut zeigte sich kein negativer Einfluss auf die Zellzahlen
oder das Gerinnungs- bzw. Komplementsystem durch die bioaktive Beschichtung.

Die Ergebnisse der vorliegenden Dissertation stellen somit einen neuartigen Ansatz
zur Optimierung von verschiedenen Biomaterialien fur die klinische Anwendung dar,
mit welchem bestehende, Biomaterial-assoziierte Komplikationen hinsichtlich uner-
wulnschter Aktivierung der Gerinnungs- oder Komplementkaskaden sowie Wundhei-
lungsstorungen minimiert oder sogar verhindert werden kdnnen.



Abstract

Abstract

In the 21st century, biomaterials have numerous applications in medicine: most simple
as bandage or suture material for wound closure, after implantation to support fracture
healing or replacement of joints, as well as in the vascular system to support vessel
walls or as vascular grafts. This can greatly contribute to improving the mobility and
quality of life of patients suffering from a wide range of diseases. However, undesired
complications associated with biomaterials have not yet been completely eliminated.
For example, the use of blood-contacting biomaterials might induce thrombotic reac-
tions or lead to initial immune reactions up to chronic inflammations. In addition, surgi-
cally implanted materials are prone to infections since the local tissue defense is im-
paired by surgery trauma. These factors are difficult to assess in advance and can
have a negative impact on the healing process or even make a further surgical inter-
vention necessary, resulting in additional stress for the patient.

Therefore, the aim of this work is to promote the optimization of biomaterials with a
focus on preclinical testing, advanced hemocompatibility, and the improvement of
wound healing: A dynamic model for the incubation of tubular implants with human
whole blood was established, which - in accordance with the EU standard ISO 10993-
4 - allowed the evaluation of the hemocompatibility of different materials based on the
analysis of parameters such as blood cell count and multiple plasmatic hemocompati-
bility markers. In a next step, two whole blood hemocompatibility models were used to
evaluate a novel fibrin-heparin coating for neurovascular stents and blood cell count
and secretion of plasmatic inflammation and coagulation markers were analyzed. The
results of the testing demonstrated that the implant with the fibrin-heparin coating had
a significantly lower tendency to induce platelet adhesion on the surface, as well as to
form the thrombin-antithrombin Ill complex after incubation with blood, compared with
the bare metal implant. In the further process, the endothelialization-promoting char-
acteristics of the coating were tested whereby a slight improvement was achieved
through the fibrin-heparin coating. Also, a novel messenger RNA coating was devel-
oped and exemplary applied to surgical sutures with the aim to promote wound healing
and cell proliferation by autologous expression of growth factors. In the first step the
most suitable transfection reagent for the use in a coating was evaluated and subse-
quently different skin cell types were transfected with growth factor-encoding messen-
ger RNA through the established coating. The results showed that the expression of
therapeutic protein was enabled by the coating and neither cell viability was affected,
nor a pro-inflammatory response was induced. Hemocompatibility testing also exhib-
ited no negative effect on cell numbers or the coagulation cascade as well as the com-
plement system induced by the bioactive coating.

Thus, the results of this thesis represent a further novel approach towards the optimi-
zation of biomaterials for clinical application. Existing biomaterial-associated problems
causing undesired activation of the coagulation or complement cascades as well as
wound healing disorders can be minimized or even prevented.



Einleitung

1 Einleitung

1.1 Biomaterialien

Gemal der internationalen Union fur reine und angewandte Chemie (IUPAC) ist ein
Biomaterial definiert als Material, das dem Kontakt mit lebendem Gewebe, Organis-
men oder Mikroorganismen ausgesetzt ist '. Biomaterialen werden in der Medizin ent-
weder zu diagnostischen oder therapeutischen Zwecken eingesetzt und treten dabei
in biologische, chemische und physikalische Wechselwirkung mit dem biologischen

System des Empfangers 2.

Die eingesetzten Materialien durfen nicht entztiindlich wirken und keine kanzerogene
Wirkung entfalten. Sie sollten physikalischen Belastungen (z. B. Biegung, Kompres-

sion, Abrieb und Zug) standhalten, missen anpassungsfahig und sterilisierbar sein 34

Es gibt eine grof3e Anzahl von Materialien, welche diese Kriterien erfullen, darunter
biologisch abbaubare und nicht biologisch abbaubare Polymere °, Keramiken 6, Sili-

kone 7 und Metalle 8.

Diese Biomaterialien finden vielfaltige Anwendung in der Medizin: In ihrer einfachsten
Form werden sie als Verbands- und Nahtmaterialien zum Verschluss und zur Abde-
ckung von Wunden verwendet °. Bei einer Implantation ins Koérperinnere kénnen sie
die Heilung von Knochenbrichen unterstitzen oder ganze Gelenkstrukturen ersetzten
10 Im vaskularen System konnen GefaBwéande durch Stents gestiitzt werden oder Blut-
gefalke komplett durch GefaRprothesen ausgetauscht werden 12, Durch kiinstliche
Herzklappen, Harnblasen oder Cochleaimplantate ist es sogar moglich ganze Organe
oder Organteile durch Biomaterialien zu substituieren '3-'5. Biomaterialien finden
ebenfalls aulRerhalb des Korpers als Organersatzsystem in Form von Herz-Lungen-

Maschinen oder Dialyseapparaturen Einsatz '6.17.

Flr eine lange Verweildauer und gute Einheilung eines (implantierten) Biomaterials im
Korper ist die Biokompatibilitat des Materials entscheidend: Biokompatibilitat bezeich-
net die Fahigkeiten des Materials, bei einer bestimmten Anwendung eine angemes-
sene Reaktion beim Empfanger auszulosen '8. Das bedeutet, dass biokompatible Ma-
terialien beim Kontakt mit lebendem Gewebe keine unerwinschten oder negativen Ef-

fekte auf (sub-)zellularen Ebene nach sich ziehen durfen.
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1.2 Biomaterial-assoziierte Komplikationen

Der klinische Erfolg verschiedener Biomaterialien und Implantate ist eine wichtige Ant-
wort auf die medizinischen Bedurfnisse einer zunehmend alter werdenden Bevolke-
rung weltweit. Die Langzeitanalysen verschiedener Implantatarten wie Skelettprothe-
sen oder kunstlicher Herzklappen zeigen jedoch, dass 30-50% der Implantate inner-
halb von 10-25 Jahren versagen 1920, Dies hat zur Folge, dass die betroffenen Patien-
ten sich erneut einem oder mehreren operativen Eingriffen zur Korrektur oder zum
Wechsel des Implantats unterziehen mussen. Dies ist sowohl fur die Patienten belas-
tend als auch fur die Gesellschaft kostspielig und tragt wesentlich zu den schnell stei-

genden Kosten im Gesundheitswesen bei 1°.

Die Beispiele fur Implantatversagen sind vielfaltig und kdnnen von thrombogen Reak-
tionen auf GefaRprothesen 2122, Degradation und Spannungsrisse von Herzschrittma-
cherkabel 23, Gewebefibrose um Brustprothesen herum 2* bis zum Abrieb von ortho-

padischen Gelenkprothesen reichen 25,

Die primaren Wechselwirkungen von Biomaterial und Empfanger sind dadurch be-
stimmt, dass beinahe jedes implantierte Material zuerst in Kontakt mit Blut kommt. Da-
bei adsorbiert eine Vielzahl von Plasmaproteinen an der Implantatoberflache 26, wel-
che nachfolgend eine Aktivierung des Komplement- und Gerinnungssystems vermit-
teln 2728, Dadurch werden schlief3lich inflammatorische Reaktionen sowie die Zellad-
hasion auf der Oberflache reguliert, was in Entzindungen oder thrombotischen Kom-

plikationen nach der Implantation resultieren kann 2930

Bei blutkontaktierenden Biomaterialien muss immer davon ausgegangen werden,
dass thrombotische Reaktionen induziert werden, denn bislang ist keine Biomaterial-
oberflache in der Lage, die Koagulation vollstandig zu verhindern 3'. Thrombotische
und thromboembolische Komplikationen sowie Blutungsrisiken, aufgrund der uner-
lasslichen Antikoagulanzien-Therapie, bleiben daher bei kardiovaskular, neurovasku-
lar und peripher angewendeten Biomaterialien ein ernsthaftes Problem 32. Unter nor-
malen Bedingungen steht das Blut im Kontakt mit der gefalRauskleidenden Endothel-
schicht, welche eine gerinnungshemmende und antithrombotische Reaktion vermittelt
33, Durch die Einflihrung einer als fremd erkannten Oberflache in den Kreislauf ist diese
Regulation gestort. Auf der Implantatoberflache adsorbiert eine Schicht aus Plasma-

proteinen, welche die Gerinnungskaskade aktivieren, was eine Thrombozyten-
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adhasion und -aktivierung zur Folge hat und schlie3lich in der Bildung eines Fibrinnet-
zes resultiert in dem Erythrozyten adharieren. Die Bildung solcher Thromben manifes-
tiert sich klinisch durch die plétzliche und vollstandige Obstruktion von Stents und Ge-
fakprothesen innerhalb von Tagen oder Wochen 34 und kann fernen zu embolischen
Komplikationen wie einem Myokardinfarkt 3%, einem ischamischen Schlaganfall 3¢ oder

einem akuten peripheren Arterienverschluss fiihren 37.

Postoperativ kommt es bei den meisten Biomaterialien aufgrund der Interaktion mit
vaskularisiertem Gewebe des Empfangers zu einer initialen Immunreaktion 38. Der Ein-
heilungsprozess beginnt dann mit der Rekrutierung von Neutrophilen an die verletzte
Stelle, um den erkannten Fremdkorper durch Phagozytose zu entfernen 3°. Um den
Phagozytoseprozess zu beschleunigen, erzeugen die Neutrophilen reaktive Sauer-
stoffspezies (ROS), die Gewebeschaden verursachen konnen 40, Die Neutrophilen
sind ebenfalls fur die Produktion der Entzindungsmediatoren verantwortlich, welche
spater Monozyten rekrutieren und zu MO-Makrophagen differenzieren. Diese unterlau-
fen eine Polarisierung zu M1- oder M2-Makrophagen, die eine proinflammatorische
(M1) oder regenerative (M2) Reaktion induzieren #'. Wenn die Integration ins Wirtsge-
webe nicht gelingt und die M1-Makrophagenpopulation die Uberhand gewinnt, kommt
es zur Entstehung chronischer Entzindungen sowie fibrosen Verkapselungen und da-

mit einhergehend zum Implantatversagen 2.

Zudem sind chirurgisch implantierte Materialien anfallig fir Infektionen, da die lokale
Gewebeabwehr durch das operativ verursachte Gewebetrauma beeintrachtigt ist.
Diese Faktoren kdnnen in Kombination mit der Besiedlung von Implantatoberflachen
zum Zeitpunkt der Implantation zu einer offenen Infektion fiihren 43. Ebenso kénnen
Biomaterialien nach Kontakt mit mikroflorakontaminierten Korperoberflachen, wie
Haut, Darm, Nasopharynx und Urogenitaltrakt 44, mit Bakterienkolonien, die in eine
Polysaccharid-Matrix eingebettet sind, besiedelt werden 4°. Bakterien in diesem Biofilm
konnen nicht durch Antibiotika beseitigt werden und sind resistent gegen normale im-
munologische Abwehrmechanismen 4. Zusatzlich wird das Problem des Biofiims
dadurch verscharft, dass die inharente Pathogenitat endogener Bakterien, wie Staphy-
lococcus epidermidis, durch die bloRe Anwesenheit von Fremdkdrpern erhoht wird 47.
Die daraus resultierenden Folgen sind postoperatives Prothesenversagen, chronische
Schmerzen und Unbeweglichkeit 8, im schlimmsten Fall kann es zu Osteomyelitis
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oder septischer Arthrose kommen, was mit der Zerstorung von intaktem Knochen- und

Gelenksgewebe einhergeht 4950,

Daher sollten potentielle nachteilige Wechselwirkungen zwischen neu entwickelten
Materialien und Blut eingehend analysiert werden, um eine Aktivierung und Zerstorung

von Blutkomponenten zu verhindern.

1.3 Interaktion blutkontaktierender Biomaterialien

Die Interaktion von Biomaterialien mit Blut fuhrt zu zellularen und humoralen Reaktio-
nen, welche zu unerwinschten Entzindungsreaktionen oder der Aktivierung der Koa-
gulationskaskade flihren kénnen. Die Entwicklung von Biomaterialien mit verbesserter
Hamokompatibilitat erhoht daher die Vertraglichkeit und minimiert unerwunschte Ne-

benwirkungen.

1.3.1 Proteinadsorption

Der Kontakt der kiinstlichen Oberflache mit Blut flhrt zu einer sofortigen Adsorption
von Serumproteinen, wie Fibrinogen, Albumin und Immunglobulin G (IgG), an der
Oberflache des Materials °' und es kommt zu einem kinetischen Wettbewerb zwischen
den Proteinen auf der Materialoberflache, der als Vroman-Effekt bezeichnet wird %2
Wahrend der ersten Minuten werden die haufig vorkommenden Proteine wie Fibrino-
gen adsorbiert und danach durch weniger haufig vorkommende Proteine mit einer ho-
heren Oberflachenaffinitat wie hochmolkekulares Kininogen (HMWK), Faktor XII und

Plasminogen verdrangt 3.

Diese Proteinschicht gilt als dynamischer Modulator der Thrombusbildung auf kinstli-
chen Oberflachen, denn des gebundenem Fibrinogen und der Faktor XIlI spielen eine
Schlusselrolle bei nachgelagerten Prozessen: Dadurch wird die Adhasion verschiede-
ner Blutzellen an die Oberflache ermoglicht und die Bildung von Thrombin sowie die

Komplementaktivierung induziert 22,

1.3.2 Zelladhéasion

Durch die Adsorption von Proteinen an die Oberflache des Biomaterials nach Blutkon-
takt wird die Anlagerung von Thrombozyten, Leukozyten und roten Blutkdrperchen an

kinstliche Oberflachen ermoglicht.
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Fibrinogen ist dabei der wichtigste Mediator fur die Adhasion von Thrombozyten:
Durch das Integrin alloBs (Glykoprotein GP lIb/llla / Fibrinogenrezeptor), welches das
am haufigsten vorkommende Adhasionsmolekul auf der Thrombozytenoberflache ist,
wird die Interaktion mit Fibrinogen vermittelt 3. Wenn Fibrinogen auf kiinstlichen Ober-
flachen adsorbiert ist, kann das Integrin selbst im Ruhezustand ohne vorherige Akti-
vierung daran binden 4. Durch die Adhasion auf der Oberflache werden die Throm-
bozyten aktiviert und setzen aggregierungsférdernde Substanzen wie Adenosin-
diphosphat (ADP) und Thromboxan A2 (TXA2) %°. ADP aktiviert nachfolgend benach-
barte Thrombozyten durch Bindung an deren purinerge P2Y2/P2Y12-Rezeptoren 58,
welche nun wiederrum vorbeiziehende Thrombozyten aktivieren, was zu deren Adha-
sion und Aggregation und der Bildung von fibringestitzten Thromben auf der Oberfla-
che fihrt.

Protein- Primdre Aktivierung Rekrutierung Aggregation

adsorption Adhasion und Sekretion
525"
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Abbildung 1:Schematische Darstellung der Adhasion, Aktivierung und Aggregation von
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Thrombozyten an der Oberflache eines blutkontaktierenden Biomaterials.

Bei der Aktivierung von Thrombozyten werden auch grof3e Mengen 3-Thromboglobulin
(B-TG) freigesetzt, was die Rekrutierung von Leukozyten fordert 57-%8. Diese Leukozy-
ten, insbesondere neutrophile Granulozyten, haften Uber das Adhasionsmolekil
CD11b/CD18 5960 am adsorbierten Fibrinogen. Parallel dazu férdern die anhaftenden
aktivierten Thrombozyten Uber die Expression von P-Selektin auf der Oberflache die
Leukozytenadhasion uber eine Wechselwirkung mit dem leukozytaren P-Selektin-Gly-
koproteinligand-1 (PSGL-1) ¢!, ebenso wie die aktivierten Komplementkomponenten

62 Zusatzlich zur Erzeugung von reaktiven Sauerstoffspezies konnen anhaftende

8
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Leukozyten Signalmolekule wie den plattchenaktivierenden Faktor (PAF), Interleukine
und Tumornekrosefaktoren freisetzen, welche wiederum die lokale Thrombozytenak-
tivierung verstarken und die Expression des Gewebefaktors Faktor Ill durch umge-

bende Monozyten induzieren .

Im Gegensatz zur rezeptorvermittelten Adhasion von Thrombozyten und Leukozyten
an die Proteinschicht auf der Implantatoberflache, ist die Adhasion der roten Blutkor-
perchen passiv 3. Adharente Erythrozyten kénnen ADP freisetzen, welches die
Thrombozyten aktiviert, und unter hohen Scherbedingungen kann es zur Erythrozyten-
Hamolyse kommen. Daher fordert die Proteinadsorption an kinstlichen Oberflachen
die Adhasion von Thrombozyten und Leukozyten, und die Adhasion der Erythrozyten

folgt.

1.3.3 Aktivierung des Komplementsystems

Die akute Entzindungsreaktion, die durch den Kontakt des Biomaterials mit Blut aus-
geldst wird, ist ahnlich derer, des physiologischen Wund- und Frakturheilungsprozess
64 und besteht aus zellularen und molekularen Komponenten. AusmaR und Dauer des
Entziindungsprozesses haben einen entscheidenden Einfluss auf die Stabilitat und
Vertraglichkeit des implantierten Biomaterials %°. Die Fremdkdrperreaktion beginnt in-
nerhalb von Sekunden oder Minuten nach dem Gewebekontakt % mit der Bildung ei-
nes ,Konditionierungsfilm“ aus Komplementfaktoren und Antikérpern, auf der Implan-

tatoberflache ©7.

Das Komplementsystem besteht aus mehr als 30 Proteinen, die im Blut zirkulieren und
als membranassoziierte Proteine vorliegen 8. Als Reaktion auf das Erkennen fremder
Oberflachenstrukturen werden Komplementfaktoren in einer Enzymkaskade Uber drei
verschiedene Wege aktiviert: Den klassischen, den alternativen oder den Mannose-
bindendes-Lektin-(MBL)-Weg. Alle Wege fuhren zur Bildung der Serinprotease C3-
Konvertase, welche den Komplementfaktor C3 in zwei Fragmente spaltet: Das kleine
Fragment C3a wirkt als Anaphylatoxin und férdert Entziindungen und das groRRes
Fragment C3b, wirkt als Opsonin und bildet einen Teil der C5-Konvertase. Dieser En-
zymkomplex spaltet den Komplementfaktor C5 in seine Untereinheiten C5a, ebenfalls
ein Anaphylatoxin, und C5b, welches an die fremde Oberflache bindet und die Bildung

des terminalen Lysekomplexes (C5b-9, TCC) initiiert. Infolgedessen sollen als fremd
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erkannte Strukturen, wie Mikroorganismen, durch Lyse, Opsonierung und Auslosen

einer Reihe von Entzindungsreaktionen eliminiert werden.

[Klassischer Weg] [Alternativer Weg} [ MBL Weg }

C3-Konvertase

}

3
< N

C3a

/ C3b
|

C5-Konvertase

c5
< N

C5a
v Csb
1

@ -=

Abbildung 2: Schematische Darstellung der Aktivierung des Komplementsystems ausge-

hend von der Serinprotease C3-Konvertase bis zur Bildung des terminalen Lysekomplexes.

Die Komplementaktivierungsprodukte C3a und C5a flihren zu einer erhdhten Expres-
sion von P-Selektin, welches die Vermittlerpostition bei der Rekrutierung von Neutro-
philen und der Akkumulation von Thrombozyten Gbernimmt °. C5a ist das starkste
Anaphylatoxin: Es erhoht die Durchlassigkeit der BlutgefaRe um neutrophile Gra-
nulozyten und Monozyten anziehen und zu aktivieren, mit dem Ziel die Phagozytose

zu stimulieren 7°. Gleichzeitig stimuliert C5a die Endothelzellen zur verstarkten
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Expression von Zytokinen, Chemokinen und Zelladhasionsmolekuilen wie E-Selektin
1. Darliber hinaus kann es an Mastzellen binden und die Entziindung verstarken und
ist in der Lage, die Freisetzung des Gewebefaktors Faktor Il aus Neutrophilen und
Monozyten auszulésen, wodurch die Gerinnungskaskade Uber den extrinsischen Weg
in Gang gesetzt werden kann 72. Es besteht also eine enge Verbindung zwischen der

Aktivierung des Komplementsystems und dem durch C5a vermittelten Gerinnungsweg
73

1.3.4 Aktivierung der Gerinnungskaskade

Die Oberflache von Biomaterialien kann die Koagulation in kontaktierendem Blut indu-
zieren, ahnlich dem hamostatischen Vorgang, der bei einer Verletzung zur Kontrolle
des Blutverlustes ausgeldst wird. Dies stellt eine Herausforderung fir die Anwendung
von Biomaterialien dar, da die Thrombusbildung die Funktion der Medizinprodukte we-
sentlich beeintrachtigen und Embolien sowie Infarkt verursachen kann. Die Leistungs-
fahigkeit und Sicherheit von Biomaterialprodukten wie Kathetern, Gefaldprothese und

vaskularen Stents wird dadurch erheblich geschmalert 74,

Die Interaktion von Plasmaproteinen mit kiinstlichen Biomaterialoberflachen 16st durch
Kontaktaktivierung den intrinsischen Koagulations-Pathway aus: Das verantwortliche
plasmatisches Kallikrein-Kinin-System (KKS) besteht aus den drei Serinproteinasen
Faktor XlI, Faktor Xl und plasmatischem pra-Kallikrein (PK) sowie dem Kofaktor
HMWK 75,

Der Kontakt des Blutes mit kiinstlichen, negativ geladenen Oberflachen flhrt zur Um-
wandlung des Faktors Xl in das aktive Enzym Faktor Xlla. Faktor Xlla konvertiert
ebenfalls Faktor XI zu aktiviertem Faktor Xla. Dieser aktiviert dann im folgenden Schritt
Faktor IX zu IXa, welcher schlussendlich Faktor X aktiviert. Die Umwandlung von Fak-
tor X in Faktor Xa ist der erste gemeinsame Schritt in der Gerinnungskaskade durch

den intrinsischen und extrinsischen Weg 7®.

Der Faktor Xa wandelt Prothrombin in Thrombin um, welches Fibrinogen zu Fibrinmo-
nomeren hydrolysiert. Thrombin wirkt ebenfalls als potenter Thrombozytenagonist und
fordert dadurch die lokale Thrombozytenaggregation. Die Fibrinmonomere polymeri-
sieren und werden durch den ebenfalls vom Thrombin aktivierten Faktor Xllla querver-
netzt. Die Fibrinstrange stabilisieren die Thrombozytenaggregate, wodurch ein Throm-
bozyten-Fibrin-Thrombus entsteht 7.
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Intrinsischer Weg

Oberflachenkontakt L.
l Extrinsischer Weg

r\ Gewebeschidigung

Xl Xlla l

f\ Tissue Factor {\

Xl Xla (TF) Vila VII
IX IXa TF-Vlla
X Xa Xa X

Xl
Prothrombin mmmssss) Thrombin c il
N |

Fibrinogen Fibrin =)

Gemeinsame Endstrecke

Abbildung 3: Schematische Darstellung der Aktivierung der Gerinnungskaskade (ber den
intrinsischen Weg nach Oberflachenkontakt oder den extrinsischen Weg nach Gewebescha-

digung mit gemeinsamer Endstrecke die zur Thrombusbildung fihrt.

Faktor Xlla wandelt ebenfalls PK in aktives Kallikrein und HMWK in Bradykinin um.
Kallikrein und Bradykinin fordern nicht nur die Gerinnung, sondern auch entzundliche
Reaktionen 78: Kallikrein kann Neutrophile direkt aktivieren 7°, und Bradykinin kann die
Sekretion von Stickstoffmonoxid (NO) 8, TNF alpha (TNF a) und Interleukin 1(IL-1) &

stimulieren.

1.4 Wundheilung

Die Verwendung eines Biomaterials als Implantat geht in den meisten Fallen mit einem
invasiven Eingriff wie dem Einsetzen einer Gelenkprothese, der Fixation eines Kno-
chenbruches mit Schrauben und Platten oder auch dem Legen eines Stents Uber einen

Zugang in der Femoralarterie einher.
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Die dabei entstehende Wunde im Gewebe ist definiert als Verlust der Integritat eines
Organs durch exogene Einflisse 8. Ziel der Wundheilung ist es daher, die Integritat
und Funktion des geschadigten Gewebes wiederherzustellen um unerwinschte Fol-
gen wie die Besiedlung mit Pathogenen, inflammatorische Reaktionen oder Blut- und

Lymphzirkulationsstérungen zu vermeiden &2,

Bei der Heilung einer akuten Wunde lauft ein komplexer, genau regulierter Reparatur-
prozess in drei zeitlich Uberlappenden Phasen ab 8384, Die erste Phase der Wundhei-
lung dient dem Abraumen von Gewebetriimmer sowie der Wundreinigung °: Diese
inflammatorische Phase kann mehrere Tage andauern und beginnt mit der Adhasion
von Thrombozyten am Endotheldefekt verletzter GefalRe durch den Von-Willebrandt-
Faktor bindenden Rezeptor GPIb-IX-V 8. Durch die Sekretion von ATP, PAF oder Se-
rotonin aus den Thrombozyten kommt es dabei zu einer Konstriktion der verletzten
Gefalte und zur Aggregation der Thrombozyten durch Fibrinogenmolekiile 8. Da der
aus Thrombozyten bestehende ,weilde Thrombus® nicht stabil genug ist, das Gefal
dauerhaft zu verschliel3en, wird durch Aktivierung plasmatischer Gerinnungsfaktoren
die Gerinnungskaskade aktiviert. Dieser Vorgang resultiert in der Aktivierung von
Thrombin, was die Spaltung von Fibrinogen zu Fibrin katalysiert, wodurch ein stabiles
quervernetztes GerUst entsteht, welches die verletzte Gefallstelle fest verschlief3t und
als Matrix fiir einwandernde Zellen dient 8. Die Thrombozyten im Wundpfropf setzen
eine Vielzahl von Wachstumsfaktoren frei und rekrutieren damit andere Zellen in das
Wundgebiet 88. Zuerst tauchen neutrophile Granulozyten auf und sorgen mit der Bil-
dung von ROS fiir die Abwehr eingedrungener Mikroorganismen 8°. Zeitgleich bauen
sie Zellstrukturen und Gewebetrimmer durch Phagozytose ab. Zusammen mit den
Granulozyten wandern auch Monozyten ins Wundgebiet ein, welche dort zu Makro-
phagen differenzieren . Durch die Gewebemakrophagen wird eine Vielzahl von
Wachstumsfaktoren und Zytokinen sezerniert, welche die Fibroblasten im umliegen-

den Gewebe zur Proliferation anregen °'.

In der zweiten Phase der Wundheilung ist das Ziel neues Gewebe aufzubauen und
entstandene Defekte aufzufiillen 85. Die Bildung des Granulationsgewebes geht auf
die Fibroblasten zuriick %, welche der zellulare Anteil des Bindegewebes sind und aus
dem unverletzten Nachbargewebe in den Wundherd einwandern. Sie migrieren in das
bei der Gerinnung entstandene Fibrinnetz und bilden eine neue extrazellulare Matrix

83, Durch den transformierenden Wachstumsfaktor beta (TGF-B), den thrombozytéren
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Wachstumsfaktor (PDGF) und den fibroblastaren Wachstumsfaktor (FGF) werden die
Fibroblasten zur Proliferation, Migration und Synthese neuer Kollagenmolekule ange-
regt 8. Die dadurch gebildete Matrix besteht hauptsachlich aus Kollagenfasern und
Proteoglykanen, welche das Granulationsgewebe stabilisiert 3. Zusatzlich exprimieren
die Fibroblasten Fibronektin, welches in die extrazellulare Matrix eingelagert wird und
eine Bindestelle fur Integrin-Proteine anderer Zellen darstellt **, damit sich diese dort
verankern und proliferieren kdnnen. Um eine ausreichende Versorgung des neu gebil-
deten Gewebes zu gewahrleisten, wird ausgehend von den BlutgefalRen am Wundrand
die Angiogenese angeregt ®. Dazu werden Endothelzellen durch den vaskularen en-
dothelialen Wachstumsfaktor (VEGF) und FGF zur Proliferation angeregt, sodass sie
in rohrenférmiger Anordnung in das Wundgebiet eindringen und neue Gefalistrukturen

ausbilden 96,

Wahrend der dritten und abschlieRenden Wundheilungsphase kommt es zur Reepithe-
lialisierung und der Gewebedefekt wird unter Bildung einer Narbe verschlossen °’. Das
Granulationsgewebe strukturiert sich durch zunehmende Dehydrierung zu Narbenge-
webe um und verfestigt sich wahrend die Gefalke zuriickgebildet werden %. Myo-
fibroblasten koordinieren dabei die Annaherung der Wundrander um die zu epithliali-
sierende Defektflache zu minimieren %. Wundrandkeratinozyten sowie epitheliale
Stammzellen aus der dulReren Haarwurzelscheide der Haarfollikel sind dabei der Aus-
gangspunkt fur die Regeneration der Epidermis '%: Die Zellmigration geschieht durch
eine wiederkehrende Reorganisieren des Zytoskeletts der Keratinozyten wodurch die
Zellschicht an der Oberflache passive in Richtung Wundzentrum verrlickt wird %3. Die-
ser Bewegungszyklus wird durch Ausbildung und Kontraktion von Mikrofilamenten aus
Aktin ermdglicht, deren Reorganisation durch die Rho-GTPasen enzymatisch reguliert
wird 191192 Der Prozess stoppt wenn die Zellfortsatze mehrere migrierender Kera-
tinozyten in Kontakt miteinander treten und die Aktinflamente zu Intermediarfilamen-
ten umgewandelt werden und Uber Desmosomen mit den anderen Zellen verknupft

werden %3, Damit ist die Wundheilung abgeschlossen.
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1.5 Untersuchung der Hamokompatibilitat von Biomaterialien

1.5.1 Regulatorische Vorgaben

Der zunehmende Verwendung von Biomaterialien in Form von Gefal3prothesen,
Stents oder Kathetern, welche vorubergehend oder dauerhaft im Korper verbleiben,
erfordert einen verlasslichen und multiparametrischen Ansatz, der mdégliche hamato-
logische Komplikationen, wie die Aktivierung und Zerstorung von Blutbestandteilen,

durch das Produkt aufzeigen und bewerten kann 104,

Die geltenden Vorgaben der Internationalen Organisation fur Normung (ISO) dafur,
wurde in Deutschland durch die DIN EN ISO 10993-4 umgesetzt %, Darin sind Priif-
verfahren festgelegt, die es ermdglichen die Wechselwirkungen zwischen Medizinpro-
dukten und Blut zu beurteilen: ,Bei der Auswahl und Gestaltung von Prufverfahren fur
die Wechselwirkungen von Medizinprodukten mit Blut sollten die Gestaltung des Pro-
dukts, seine Werkstoffe, der klinische Nutzen, die Umgebung des Anwendungsfeldes
und das Risiko-Nutzen-Verhaltnis berlicksichtigt werden“ 1%, Umfassende In-vitro-Ha-
mokompatibilitatstests von blutkontaktierenden Implantaten sind daher der erste

Schritt zu einer erfolgreichen In-vivo-Implementierung 1%4.

1.5.2 Testmodelle und Testparameter

Fir eine zuverlassige, aussagekraftige und unverfalschte In-vitro-Hamokompatibili-
tatstestung ist die Qualitat des verwendeten Blutes von aullerster Wichtigkeit: Voraus-
setzung dafur ist eine atraumatische Blutenthnahme durch Minimierung der Venostase
wahrend der Abnahme und die Verwendung von 21-Gauge-Nadeln, um die Vorakti-
vierung von Thrombozyten und der Gerinnungskaskade wahrend der Entnahme zu
minimieren 7. Das so gewonnene Blut soll so schnell wie mdéglich verwendet werden,
denn nach Uber 4 h stationarer Lagerung wird die Thrombozytenfunktion und die Akti-
vitat der Leukozyten merklich beeinflusst 9. Zudem soll es sich bei den Blutspendern
um gesunde Personen handelt, bei denen der Hamostaseprozess nicht durch Niko-
tinabusus '%°, die Einnahme von oralen Kontrazeptiva 19, eine Schwangerschaft 1"
oder die Einnahme von Medikamenten (z.B. Acetylsalicylsdure, Naproxen oder Car-

benicillin 112-114) beeinflusst wird.
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Zur Durchfuhrung der Hamokompatibilitatsanalyse stehen drei Arten von Modellen zur
Verfugung: Bei den statischen Blutinkubationsmodellen wird das Material direkt in ei-
nem Probengefald mit dem Blut inkubiert und ermdéglicht damit eine rudimentare,
schnelle Bewertung hinsichtlich der Thrombogenitat des Materials 5. Bei den beweg-
ten Blutinkubationsmodellen wird eine vollstandig befullte Testkammer mit dem Test-
material auf einer schaukelnden Plattform inkubiert und somit die Zellsedimentation
sowie Proteinaggregation durch die Blut-Luft-Kontaktflache minimiert 16, Die Klasse
der Schwerstromungsmodelle zeichnet sich dadurch aus, dass der vaskulare Blut-
strom imitiert werden kann, wodurch die realen Interaktion zwischen dem Biomaterial

und den Blutzellen abgebildet werden kann 17,

Alternativ kdnnte die Hamokompatibilitatstestung unter Schwerstromung am Tiermo-
delle erfolgen, was aber nach Moglichkeit zu vermeiden ist, da Tierblut im Vergleich
zu menschlichem Blut wesentliche Unterschiede, insbesondere in Bezug auf die Ge-

rinnung und Thrombozytenfunktion, aufweist 118119,

Nach der DIN EN ISO 10993-4 ist die Bewertung folgender funf Kategorien fur die
Hamokompatibilitdtstestung indiziert: Thrombose, Gerinnung, Thrombozyten, Hama-
tologie und Komplementsystem. Thrombose ist dabei definiert als In-vivo-Phanomen,
das zum teilweisen oder vollstandigen Verschluss eines Gefaldes oder Gerats durch
einen Thrombus flhrt 19, Der Thrombus besteht aus einer Mischung aus Erythrozyten,
aggregierten Thrombozyten, Fibrin und anderen zellularen Elementen und kann durch
Ex-vivo- oder In-vivo-Methoden, entweder im Tierversuch oder in der klinischen Pru-
fung charakterisiert werden. Die prozentuale Okklusion wird dabei visuell quantifiziert,
nachdem das Implantat in Gebrauch war und entfernt wurde '2°. Fiir die Gerinnungs-
analyse wird die Aktivierung der Gerinnungskaskade untersucht '°5. Zur Charakterisie-
rung der Gerinnungsfahigkeit kann die partielle Thromboplastinzeit (PTT) Messwert
herangezogen werden, indem mit Citrat antikoaguliertes Blut rekalzifiziert und die Zeit
bis zur Gerinnung nach Zugabe von partiellem Thromboplastin ermittelt wird '2'. Wenn
die PTT nach Materialkontakt verkurzt ist, zeigt dass eine intrinsische Aktivierung der
Gerinnungskaskade an. Bei den Thrombozyten ist vor allem die Zellzahl entscheidend,
da sie eine Schlisselrolle bei der Verhinderung von Blutungen spielt 22, Ein signifi-
kanter Abfall der Thrombozytenzahl in Blut, das mit einem Testmaterial inkubiert
wurde, kann durch Thrombozytenadhasion, Thrombozytenaggregation oder Blutgerin-

nung auf der Materialoberflache verursacht werden. Die Aktivierung der Thrombozyten

16



Einleitung

kann durch die Quantifizierung von freigesetzten Signalmolekulen aus den Alpha-Gra-
nula, wie B-TG oder Plattchenfaktor 4 (PF4) mittels Immunassay ermittelt werden
123124 Bei der Hamatologie liegt der Fokus primar auf der Bestimmung der aktivierten
Leukozyten sowie der Hamolyse. Die Leukozytenaktivierung kann entweder durch die
mikroskopische Untersuchung der Materialoberflache oder die quantitative durch-
flusszytometrische Analyse bestimmt werden, wobei auf Aktivierungsmarker wie L-Se-
lektin und CD 11b getestet wird 125126, Hamolyse beschreibt die Zerstérung von Eryth-
rozyten. Dieser Vorgang wird durch die Freisetzung von Hamoglobin begleitet, wes-
halb eine erhohte Hamoglobin Plasmakonzentration nach der Inkubation mit einer
Testmaterial ein direkter Indikator fur Hamolyse ist. Hamoglobin kann auch durch die
Cyanmethamglobin-Methode photometrisch quantifiziert werden um eine Aussage
Uber den hamolytischen Charakter einer Materials zu machen '?” Die Analyse der
Komplementaktivierung ist ein relevantes Kriterium bei der Prifung von Biomaterialien,
denn eine quantitative Erh6hung der aktivierten Komplementbestandteile fuhren wie-
derum zur Aktivierung von Leukozyten. Die Komplementaktivierung kann durch den
quantitativen Nachweis der Spaltprodukte von C3a oder C5a, die enzymatische Akti-
vitat der C3- oder C5-Konvertase oder der Quantifizierung C5b-9-Komplexes analy-

siert werden 128.129

1.6 Optimierung von Biomaterialien

1.6.1 Senkung der Thrombogenitat

Um die Vertraglichkeit von Biomaterialien im vaskularen System zu optimieren, liegt
der Fokus bei der Entwicklung darauf, die Thrombogenitat kiinstliche Oberflachen zu
reduzieren. Damit konnte eine systemische Gabe von Thrombozytenaggregations-
hemmern oder Antikoagulantien obsolet werden, die aktuell noch notwendig ist, um

den Patienten gegen thrombotische Ereignisse abzusichern.

Da bekannt ist, dass die Proteinadsorption und Zelldeposition auf der Kontaktflache
die Thrombusbildung auslost, konzentrieren sich die Bemuhungen auf Oberflachen-
modifikationen, die der Adsorption von Blutproteinen widerstehen sollen. Ansatze zur
Verringerung der Protein- und Zelladsorption orientieren sich an dem Konzept, dass
die Proteinadsorption an der Oberflache durch elektrostatische und hydrophobe Wech-

selwirkungen zwischen dem adsorbierten Protein und der kunstlichen Oberflache
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begunstigt wird '3°. Verschiedene synthetische und natlrliche Materialien wurden be-
zuglich ihrer Fahigkeit diesen Prozess zu modulieren untersucht: Beispielsweilde indu-
ziert das globulare Protein Albumin im Vergleich zu Plasmaproteinen wie Fibrinogen
eine geringere Thrombozytenadhasion 31132 weshalb Albumin pradestiniert fir die

Verwendung in einer inerten thromboresistenten Beschichtung ist 133134,

Alternativ wird ein biomimetischer Ansatz zur Materialoptimierung verfolgt, bei dem
bestehende biologische Strukturen kinstlich nachgeahmt werden sollen. Dazu zahlt
die Verwendung von Phosphorylcholin-Beschichtungen auf der Oberflache von blut-
kontaktierenden Materialien. Phosphorylcholin ist das vorherrschende Lipid auf der
Aulenseite nicht-aktivierter Zellmembranen und widersteht Protein- und Zelladhasion
aufgrund seiner hydrophilen Struktur und der zwitterionischen polaren Kopfgruppe, die
bei physiologischem pH-Wert elektrisch neutral ist 3°. Auch die kovalente Bindung von
Heparinmolekilen an das Material wird zur Erzeugung von biomimetischen Oberfla-
chen genutzt: Heparin ist ein Analogon des Glykosaminoglykans Heparansulfat, wel-
ches in gro3en Mengen in Endothelgeweben exprimiert wird, antikoagulatorisch sowie
antiinflammatorisch wirkt 22136, Die Wirkung von Heparin resultiert primar aus der Kom-
plexbildung mit Antithrombin Il wodurch dessen Aktivitat um das 1000-fache gestei-
gert wird. Durch den Herparin-Antithrombin [lI-Komplex wird Prothrombin inaktiviert

und die Bildung von Fibrin aus Fibrinogen verhindert 137,

1.6.2 Forderung der Endothelialisierung

Der Erfolg von blutkontaktierenden Biomaterialien, einschliellich vaskularer Gefald-
prothesen, Stents und Herzklappen ist von ihrer Fahigkeit abhangig, gegenuber
Thrombosen, intimaler Hyperplasie und Verkalkung zu bestehen. Im nativen Gewebe
spielt das Endothel eine wichtige Rolle bei der Hemmung dieser Prozesse. Verschie-
dene Optimierungsstrategien zielen daher darauf ab, die Endothelialisierung von Ober-
flachen entweder bereits vor der Implantation oder in-situ zu induzieren und zu be-
schleunigen 38, Durch die vollstandige Besiedelung der Materialoberflache mit (auto-
logen) Endothelzellen soll die Thrombozytenadhasion, Thrombusformation und Infilt-

ration inflammatorischer Zellen verhindert werden 139,

Eine Strategie zur Férderung der Endothelialisierung von Biomaterialoberflachen be-
steht darin, Eigenschaften der physiologischen extrazellularen Matrix (ECM) zu imitie-

ren und die Zelladhasion zu fordern 40, Dazu kommt die Verwendung funktioneller
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ECM-Proteine wie Kollagen, Fibronektin, Laminin und Vitronektin in Frage, die entwe-
der aus bestehender ECM extrahierte und aufgereinigt oder rekombinant hergestellt
werden 1. Erganzend dazu hat sich auch die Verwendung von spezifischen ECM-
Peptidsequenzen, die direkt mit den Zellrezeptoren interagieren und von Ankerprotei-

nen wie Fibronektin oder Laminin oder Kollagen Typ | angeleitet sind bewahrt 142-144,

Des Weiteren stellen die zirkulierende endotheliale Vorlauferzellen (EPCs) im mensch-
lichen Blut eine bedeutsame Quelle autologer Stammzellen fur die In-vivo-Endothelia-
lisierung von blutkontaktierenden Materialien dar: Dazu kénnen die Materialoberfla-
chen mit Fangermolekulen beschichtet werden, die natlrliche Homing-Faktoren nach-
ahmen und zirkulierende EPCs anziehen '#5. Es konnten verschiedene Liganden wie
Aptamere, monoklonale Antikdrper, Peptide, Selektine oder magnetische Molekile
eingesetzt werden, um Oberflachen fur die Anlagerung endothelialer Vorlauferzellen
aus der Blutbahn zu funktionalisieren '46-149, Anschlielend konnen die angedockten
EPCs zu Endothelzellen differenzieren und ein autologes Endothel erzeugen auf dem

Biomaterial generieren.

1.6.3 Forderung der Wundheilung

Modifizierte Biomaterialien zur Wundversorgung sollen modulierend in den physiologi-
schen Prozess der Wundheilung eingreifen und ihn gezielt verbessern. Dazu kdénnen
Praparate mit Kollagenen, Hyaluronsaure, Wachstumsfaktoren und Nano-Oligo-Sac-
charid-Faktor zum Einsatz kommen '%0. Ziel der therapeutischen Intervention ist es
beispielsweil’e die Aktivitat der Matrixmetalloproteasen (MMPs) zu regulieren. Diese
sind zwar fiir die Wundreinigung essenziell, zerstéren aber bei Uberaktivitat neu gebil-
detes Gewebe, wenn sie in zu hoher Konzentration vorkommen 84, Zur Férderung der
Wundheilung sind Kollagenauflagen ebenfalls induziert: MMPs degradieren das zuge-
fuhrte Kollagen im Wundbett und durch die Stoffwechselprodukte werden zusatzliche
Fibroblasten rekrutiert, welche physiologische Kollagene im Wundareal sekretieren 1.
Zusatzlich wird die Proteaseaktivitat reguliert und proinflammatorische Zytokine wie
Interleukin-1p3, -6 und -8 werden gebunden was zu einer Milderung des aggressiven

Wundmilieus fuhrt 192,

Auch Hyaluronsaure ist ein potenter Mediator im Wundheilungsprozess, der in Bioma-
terialien inkorporiert werden kann: Die Applikation von Hyaluronsaure wirkt sich positiv
in allen Wundheilungsphasen aus, ermdglicht die Modulation inflammatorischer
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Prozessen, die Aufrechterhaltung des Feuchtigkeitsspiegels in der Wunde sowie die
Anregung von Neoangiogenese, Fibroblastenproliferation und Migration von Epithel-
zellen %3, Bei Wunden mit problematischem Heilungsverlauf ist auch eine Anreiche-
rung der Wundauflagen mit rekombinant hergestellten Wachstumsfaktoren denkbar.
Durch eine endogene Zufuhr von PDGF, FGF, TGF- oder VEGF kann ein vollstandi-

ger Wundverschluss erreicht werden 154,

1.6.4 Biomaterialien zum Transport von messenger RNA

Messenger-RNA (mRNA)-basierte Therapien gelten als potentielle Behandlungsme-
thoden fur eine Vielzahl von Erkrankungen: Da jedes Protein durch mRNA codiert und
unter physiologischen Bedingungen in den Zielzellen exprimiert werden kann, eroffnet
sich ein weites Feld fur die Entwicklung von Vakzinen, Therapeutika zur Behandlung
von monogenetischen Erkrankungen und Anwendung in der regenerativen Medizin
155157 Ebenso ist es mdglich durch eine bioaktive mRNA-Beschichtung die Thrombo-
genitat von Implantatoberflachen zu senken, indem mRNA welche fur das ADP-hydro-
lysierende CD39-Protein kodiert auf der Materialoberflache immobilisiert wird, um in
einem zeitabhangigen Manier freigesetzt und translatiert zu werden und wodurch die

Thrombozytenaggregation lokal inhibieren werden soll 1%8,

MRNA besitzt als Therapeutikum mehrerer Vorteile gegenuber der DNA-Applikation:
Fir die Transfektionsaktivitat muss die mRNA nicht in den Nukleus eingeschleust wer-
den und somit besteht nicht das Risiko einer falsch lokalisierten Integration in das
Wirtsgenom '%°. Die Transfektionseffizienz ist nicht vom Zellzyklus abhéngig und die
Expression des gewunschten Gens tritt schnell ein und ist steuerbar. Anders als bei
der DNA-Transfektion kann bei der Transfektion von mRNA das Expressionslevel des
gewlnschten Gens durch die Menge transfizierter mRNA und die Transfektionsfre-
quenz gesteuert werden 69181 Durch strukturelle Modifikationen wahrend der Syn-
these und den Einsatz von modifizierten Nukleotiden konnte die Stabilitat sowie die
Transfektionseffizienz von In-vitro-generierter mRNA gesteigert werden 162163 ynd
gleichzeitig das Immunaktivierungspotential signifikant gesenkt werden 164.165,

Mit 10%-108 Dalton (Da) sind mRNA-Molekiile zu groR fiir eine ungehinderte Diffusion
in das Zytosol, und ihre durch das Phosphatriickgrad bedingte negative Ladung stof3t
sie elektrostatisch von der anionischen Zellmembran ab %6, Fiir spezifische Anwen-

dungen ist es moglich, die unverhilite mRNA lokal zu injizieren %7, jedoch erfordern
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die meisten therapeutischen Anwendungen eine systemische Verabreichung. Dies
kann durch nanopartikulare Biomaterialien erreicht werden, welche die mRNA einkap-
seln und auf dem Weg zum Zytoplasma der Zielzellen eine Reihe von extrazellularen
und intrazellularen Barrieren Uberwinden. Am haufigsten werden dazu kationische Li-
pide oder kationische Polymere verwendet '%8: Dabei bilden die positiv geladenen Li-
pid- oder Polymerpartikel Komplexe mit der negativ geladenen Nukleinsaure. Je nach
verwendetem Ausgangsmaterial spricht man bei den gebildeten Komplexen von Lip-
oplexen oder Polyplexen 61, Diese mMRNA-Komplexe werden dann mittels Endozytose

durch die Zellmembran ins Zytosol transportiert.

Lipoplex-Formulierungen basieren typischerweise auf Materialien, die polare Kopf-
und apolare Schwanzgruppen enthalten, da die hydrophoben und hydrophilen Wech-
selwirkungen zwischen diesen Gruppen die Vesikelbildung anregen 6. Die ersten li-
posomalen Komponenten die zur Verabreichung von Nukleinsauren verwendet wur-
den, sind kationische Lipide wie DOTMA (1,2-Di-O-octadecenyl-3-trimethylammo-
nium-propan), die aufgrund der elektrostatischen Wechselwirkung freiwillig Komplexe
mit anionischen Nukleins&uren, einschlieBlich mRNA, bilden 70, Andere Lipide wie das
kationische DOTAP (1,2-Dioleoyl-3-trimethylammoniumpropan) und das zwitterioni-
sche DOPE (1,2-Dioleoyl-sn-glycero-3-phosphoethanolamin) konnten ebenfalls allein
oder in Kombination mit anderen Materialien erfolgreich zur mRNA-Delivery eingesetzt
werden 7172 Der hohe Grad an Wirksamkeit bei verschiedenen Zelllinien und die
Reproduzierbarkeit der Formulierung aus kationischen Lipiden, hat zu einer Vielzahl
kommerzieller erhaltlicher Produkte gefuhrt (z. B. Lipofectamine), die fir die mRNA

Applikation, auch In-vivo, verwendet werden konnen'73-175,

Obwohl sie klinisch noch nicht so ausgereift sind wie Lipidsysteme, haben auch Poly-
mere ein betrachtliches Potenzial fur den Einsatz zum Transport therapeutischer
mMRNA. Kationische Polymere sind vor allem aufgrund ihrer flexiblen Eigenschaften
bezlglich Design, Formulierung und Funktionalisierbarkeit interessant 76, Polyethyl-
enimin (PEI) wurde dafur erstmals 1995 verwendet und ist heute in mehreren in vivo
Studien zur Testung von nicht-viralen Transfektionsmittel In-vivo im Einsatz '77. Ein
grofl3er Nachteil bei der Verwendung von PEI war jedoch der saurevermittelte Abbau
im Endosom wahrend der Endozytose. Um dem zu entgehen liegt der Schwerpunkt
der Entwicklung aktuell auf der Erhéhung der Pufferkapazitat von PEI durch chemische

Modifikationen 178, Mit der kommerziell erhaltlichen Viromer-Technologie gelang es,

21



Einleitung

ein PEl-basiertes Transfektionsmittel zu schaffen, welches dem Abbau durch Endoso-
men wiedersteht. Hierbei wurde die PEI-Kernstruktur mit hydrophoben und anioni-
schen Seitenketten modifiziert, sodass ein Polyplex mit neutraler Oberflachenladung

entsteht 179,
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2 Zielsetzung

Der Einsatz von Biomaterialien in der modernen Medizin als Stent, Implantatmaterial
oder zur Wundversorgung hat einen grof3en Beitrag zur Patientenversorgung geleistet

und erhdhte die Mobilitat und Lebensqualitat der Betroffenen nachhaltig.

Jedoch kommt es mit dem steigenden Einsatz von Biomaterialien in der klinischen
Anwendung auch zu einer Haufung von unerwunschten Biomaterial-assoziierten Kom-
plikationen: Beim Einsatz von blutkontaktierenden Biomaterialien muss immer beruck-
sichtigt werden, dass thrombotische Reaktionen induziert werden konnen oder es zu
initialen Immunreaktion bis hin zu chronischen Entzindungen kommen kann. Zudem
sind chirurgisch implantierte Materialien anfallig fur Infektionen, da die lokale Gewebe-
abwehr durch das Operationstrauma beeintrachtigt ist. Diese Umstande sind oftmals
vorher nicht absehbar und kénnen den Heilungsverlauf negativ beeinflussen oder so-

gar einen erneuten operativen Eingriff nétig machen.

Daher war das Ziel der vorliegenden Dissertation Biomaterialien hinsichtlich praklini-
scher Testung, Thrombogenitat, Endothelialisierung und Wundheilungsférderung zu

optimieren.

Dabei sollte:

(1) Ein dynamisches In-vitro-Modell zur Hamokompatibilitdtstestung etabliert werden,
welches die Bewertung tubularer Materialien gemaf DIN EN ISO 10993-4
ermoglicht.

(2) Eine Beschichtung fir neurovaskulare Stents hinsichtlich Reduktion der
Thrombogenitat und Férderung der Endothelialisierung evaluiert werden.

(3) Eine bioaktive Beschichtung zur Unterstutzung der Zellproliferation und

Wundheilung flr chirurgisches Nahtmaterial entwickelt werden.

Um diese Ziele zu erreichen, sollte zunachst ein dynamisches Modell fur die Inkubation
von tubularen Implantaten mit humanem Vollblut etabliert werden, welches es ermog-
licht die Hdmokompatibilitat verschiedener Materialien basierend auf einer Analyse ha-
matologischer Parameter zu bewerten. Im nachsten Schritt sollte dieses Modell fir die
Evaluierung einer neuartigen Nano-Beschichtung fir neurovaskulare Stents angewen-
det werden und im weiteren Verlauf die endothelialisierungsfordernden Charakteristik
dieser Beschichtung getestet werden. Weiterhin soll eine neuartige messenger RNA-

Beschichtung entwickelt werden, welche die Wundheilung und Zellproliferation durch
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die autologe Expression von Wachstumsfaktoren fordern und beispielhaft auf chirurgi-
schem Nahtmaterial aufgebracht werden soll.

Die vorliegende Arbeit stellt einen weiteren wichtigen Schritt in Richtung Optimierung
von Biomaterialien fur die klinische Anwendung dar, damit die heute bestehenden
Probleme hinsichtlich einer ungewollten Gerinnungsaktivierung oder Immunantwort

sowie einer schlechten Wundheilung iberwunden werden konnen.
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3 Ergebnisse

3.1 Publikation |

Hemocompatibility Testing of Blood-Contacting Implants in a Flow Loop Model

Mimicking Human Blood Flow

Antonia Link, Giorgio Cattaneo, Eduard Brynda, Tomas Riedel, Johanka Kucerova, Christian

Schlensak, Hans Peter Wendel, Stefanie Krajewski, Tatjana Michel
Journal of Visualized Experiments
Veroffentlicht am: 05.03.2020
Zusammenfassung:

Der zunehmende Einsatz von Medizinprodukten (z.B. Gefaliprothesen, Stents und
Herzkatheter) fir den temporaren oder dauerhaften Verbleib im Gefallsystem des Kor-
pers, erfordert einen zuverlassigen und multiparametrischen Ansatz, mit welchem die
mdglichen hamatologischen Komplikationen dieser Produkte (z.B. Aktivierung und
Zerstorung von Blutbestandteilen) abgeschatzt werden kdnnen. Eine umfassende In-
vitro-Hamokompatibilitatstestungen gemaf der Richtlinie 10993-4 der internationalen

Organisation fur Normung ist daher vor der klinischen Anwendung obligatorisch.

Das entwickelte Flow Loop Modell beschreibt eine empfindliche Testmethode, um den
hamostatischen Effekt von neurovaskularen Stents und tubularen Implantaten zu ana-
lysieren und potenzielle Nebenwirkungen aufzudecken. Hierfur wurde frisches huma-
nes Vollblut unter geringer Stauung entnommen, um die Voraktivierung der Blutbe-
standteile zu vermeiden. Ein heparinisierter Schlauch, welcher das zu testende Im-
plantat enthielt, wurde mit Blut beflllt, mit einer peristaltischen Pumpe verknupft und
fur 60 min bei 37 °C inkubiert. Es wurde ein Schlauchinnendurchmesser von 3.2 mm
und eine Flussrate von 150 mL/ min gewahlt, um physiologische zerebrale Strémungs-

bedingungen und Arteriendurchmesser zu imitieren.

Vor und nach der Perfusion wurden hamatologische Marker (d.h. Blutbild, Hdmoglobin,
Hamatokrit und plasmatische Marker), welche die Aktivierung von Leukozyten, Throm-

bozyten, dem Gerinnungssystem und der Komplementkaskade anzeigen, analysiert.
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Beim Vergleich von unbeschichteten mit Fibrin-Heparin-beschichteten neurovaskula-
ren Stents zeigen die Ergebnisse der umfassenden Hamokompatibilitatstestung eine
verbesserte Blutvertraglichkeit bei den beschichteten Stents. Die unbeschichteten
Stents induzieren eine Aktivierung der Gerinnungskaskade, was sich durch einen An-
stieg der TAT-Komplex-Konzentration und eine Verminderung der Plattchenzahl, auf-

grund der Adhasion der Thrombozyten an der Stentoberflache, zeigte.

Insgesamt zeigen die Ergebnisse, dass diese Methode eine breite Analyse verschie-
dener Parameter wie Blutzellzahlen und verschiedene plasmatische Hamokompatibi-
litatsmarker nach Blutkontakt ermoglicht. Mit Hilfe dieses Testmodells kdnnen poten-
zielle Unterschiede bezuglich der Blutvertraglichkeit verschiedener Biomaterialien er-

kannt werden.
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3.2 Publikation Il

In vitro Investigation of an Intracranial Flow Diverter with a Fibrin-based,
hemostasis mimicking, Nanocoating

Antonia Link, Tatjana Michel, Martin Schaller, Tina Tronser, Stefanie Krajewski, Giorgio Cat-

taneo
Biomedical Materials
Akzeptiert am: 09.11.2020
Zusammenfassung:

Bei intrakraniellen Aneurysmen handelt es sich um sackartige Ausstulpungen der Ge-
falBwand von Hirnarterien. Eine Ruptur dieser Aneurysmen kann lebensbedrohliche
Subarachnoidalblutung zur Folge haben, welche schwere Behinderung sowie den Tod

nach sich ziehen kdnnen.

Die Anwendung von Flow Divertern zielt auf die Behandlung intrakranieller Aneurys-
men durch gefalmodellierende Mechanismen ab, wobei das komplexe Implantations-
verfahren sowie die hohe Metalldichte der Oberflache in der klinischen Praxis immer
noch ein Risiko fur thromboembolische Komplikationen darstellen. Deshalb wurde eine
Nanobeschichtung auf Fibrin- und Heparinbasis, die als hamokompatibles Gerust fur
die Bildung der Neointima gilt, hinsichtlich Thrombogenitat und Endothelialisierungs-

potential untersucht.

Die Fibrin-Heparin-Beschichtung wurde im Vergleich mit unbeschichteten sowie mit
Fibrin- oder Heparin-beschichteten Flow Divertern getestet: Dazu wurden die Implan-
tate sowohl im Flow Loop Modell als auch im Chandler Loop Modell mit humanem
Vollblut inkubiert und die resultierenden Zellzahlen sowie die Sekretion von plasmati-
schen Entzindungs- und Gerinnungsmarkern analysiert. Die Mdglichkeit zur Endothe-
lialisierung wurde durch ein neu etabliertes, dynamisches Besiedlungsmodell unter-
sucht, bei dem primare humane Zellen mit den Implantaten inkubiert und anschlieRend

deren Vitalitat auf der Biomaterialoberflache bestimmt wurde.

Die Ergebnisse beider Modelle zeigten, dass das Implantat mit der Fibrin-Heparin-Be-
schichtung im Vergleich zum unbeschichteten Metallimplantat eine signifikant gerin-
gere Neigung zur Auslésung der Thrombozytenadhasion auf der Stentoberflache so-

wie zur Bildung des TAT-Komplexes nach Inkubation mit Blut aufweist. Dartber hinaus
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wurde die Sekretion von B-TG reduziert, was darauf hindeutet, dass die Aktivierung
von Thrombozyten durch das Aufbringen der Fibrin-Heparin-Beschichtung auf das Im-
plantat vermindert werden kann. Die Vitalitat der Endothelzellen auf der Fibrin-Hepa-
rin-Beschichtung war vergleichbar zu der des unbeschichteten Implantats, wobei in
der Fibrin-Heparin-Gruppe eine leichte, nicht signifikante Verbesserung beobachtet

wurde.

Die Ergebnisse zeigen, dass die Nanobeschichtung das Potenzial hat, thromboembo-
lische Komplikationen in der klinischen Anwendung zu reduzieren, wahrend gleichzei-
tig die Moglichkeit zur Gefaliregeneration ausgehend von der Bildung einer Neointi-

malschicht gegeben ist.
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3.3 Publikation Il

Development of a Novel Polymer-Based mRNA Coating for Surgical Suture to

Enhance Wound Healing

Antonia Link, Hanna Haag, Tatjana Michel, Markus Denzinger, Hans Peter Wendel, Christian

Schlensak, Stefanie Krajewski
Coatings
Akzeptiert am: 04.06.2019
Zusammenfassung:

Therapeutische Strategien zur Verbesserung der Wundheilung werden zu einer zu-
nehmend wichtigeren medizinischen Aufgabenstellung, denn durch die Behandlung
schlecht heilender Wunden steigt die finanzielle Belastung flir das Gesundheitssystem

immer weiter.

Zur Unterstutzung der Wundregeneration wurde ein neuer Ansatz fur eine bioaktive
Beschichtung auf polyfilem Nahtmaterial generiert: Die Poly(lactid-co-glycolid)
(PLGA)-basierte mRNA-Beschichtung soll die spezifische Transfektion von Zellen im
Wundgebiet ermdglichen und durch die induzierte Expression des Keratinozyten-
Wachstumsfaktors (KGF) die Wundheilung durch die Differenzierung und Proliferation

von Epithelzellen stimulieren.

Im ersten Schritt wurde evaluiert welches Transfektionsmittel fir den Aufbau einer
mRNA-haltigen Beschichtung geeignet ist. Die Ergebnisse zeigten, dass das polymer-
basierte Transfektionsmittel Viromer RED fur die direkte Transfektion von eukaryoti-
schen HEK293 Zellen geeignet ist. Die mRNA wird dadurch komplexiert und in ein
funktionales Protein translatiert wobei die Transfektionseffizienz héher ist als die des
etablierten Transfektionsmittels Lipofectamine 2000. Bei der Integration in die PLGA-
Beschichtung war eine Zelltransfektion nur dann moglich, wenn Viromer RED als

Transfektionsreagenz verwendet wurde — mit Lipofectamine 2000 gelang dies nicht.

Die Transfektion mit eGFP-mRNA durch die Beschichtung gelang ebenso bei den Ke-
ratinozyten der HaCaT-Zelllinie sowie primaren Fibroblasten. Wenn KGF-kodierende
MRNA in der Beschichtung verwendet wurde, war es auch moglich die Expression des
Wachstumsfaktors in Hautzelle auszulésen. Dartber hinaus beeintrachtigte die Trans-

fektion Uber das mRNA-beschichtete chirurgische Nahtmaterial weder die Zellvitalitat,
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noch wurde eine proinflammatorische Reaktion in den transfizierten Zellen induziert.
Bei der Inkubation mit humanem Vollblut zeigte sich, dass weder die PLGA-Beschich-
tung allein noch in Kombination mit der Transfektionsreagenz Viromer RED oder der
KGF-mRNA einen negativen Einfluss auf die Zellzahlen hatten oder das Gerinnungs-,

bzw. Komplementsystem aktivierte.

Diese gewonnenen Erkenntnisse machen die mRNA-PLGA-Beschichtung fur die In-
vivo-Anwendung sehr attraktiv. Fur die Zukunft konnte dies bedeuten, dass durch den
Einsatz von mRNA-haltigen Beschichtungen beim chirurgischen Wundverschluss Zel-
len im Wundgebiet direkt transfiziert werden konnen, wodurch die Wundheilung be-

schleunigt und verbessert werden kann.
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4 Diskussion

Der klinische Erfolg von Biomaterialien und Implantaten ist essenziell flr die medizini-
schen Bedurfnisse einer zunehmend alter werdenden Bevodlkerung in Europa. Ob als
Implantatmaterialien oder zur Wundversorgung mussen Biomaterialien mit dem Emp-

fanger kompatibel sein und durfen weder Zellen noch Biomolekile schadigen.

Zur Charakterisierung und Optimierung von Biomaterialien die zukunftig in der Klinik
Anwendung finden sollen, ist es unabdingbar verlassliche Testsysteme zu etablieren
und neue biokompatible und bioaktive Beschichtungen zu entwickeln welche keinen
negativen Einfluss auf physiologische Prozesse haben und das Potenzial besitzen den

Heilungsprozess am Einsatzort unterstitzen zu kénnen.

4.1 Erprobung eines In-vitro-Modells zur Testung von tubularen

blutkontaktierenden Implantaten

Fur die In-vivo-Anwendung von Implantaten und Biomaterialien, die mit dem mensch-
lichen Blut interagieren, ist eine intensive praklinische Testung erforderlich, welche den
Einfluss der Materialien auf verschiedene hamatologische Parameter beleuchtet. In
der EU-weit gultigen Richtlinie ISO 10993-4 sind die zentralen Grundsatze flr die Be-
wertung von blutkontaktierenden Medizinprodukten wie Stents und Gefalprothesen,
unter Berlcksichtigung von Produktdesign und klinischem Nutzen, festgelegt und da-

her ist eine normgerechte Prufung vor der klinischen Anwendung unerlasslich.

In dieser Arbeit wurde ein umfassendes und zuverlassiges Verfahren zur Hdmokom-
patibilitatsprifung von blutkontaktierenden Implantaten in Ubereinstimmung mit den
Anforderungen der Richtlinie ISO 10993-4 vorgestellt: Dabei wird in einem Schwerstro-
mungsmodell, dem sogenannten Flow Loop, das Blut durch eine peristaltische Pumpe
mit einer definierten Geschwindigkeit durch einen heparinisierten Schlauch, welcher
das Testmaterial enthalt, beférdert und dabei der physiologische Blutfluss imitiert.
Diese Arbeit wurde fur die Prifung von Implantaten zur Therapie intrakranieller Steno-
sen ausgelegt und deshalb eine Flussrate von 150 ml/min Blut in Schlauchen mit ei-
nem Durchmesser von 3,2 mm gewahlt, um zerebralen Stromungskonditionen und Ar-

teriendurchmesser zu imitieren 189,
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Neben der Anforderung, das In-vitro-Modell optimal auf die physiologischen Konditio-
nen am Einsatzort anzupassen, ist auch die Qualitat des zu testenden Blutes ein wich-
tiger Faktor, um zuverlassige und unverfalschte Ergebnisse bei der Analyse der Ha-
mokompatibilitat eines Biomaterials zu erhalten: Der erste Punkt, welche beachtet wer-
den muss ist die Blutabnahme. Lippi et al. wei3en darauf hin, dass es spezielle Unter-
schiede bei der Probennahme fur die klinisch-chemische Analyse und die Hdmokom-
patibilitatstestung gibt, die beachtet werden mussen. Dazu gehort es, eine langere ve-
ndsen Stauung zu vermeiden, potentiell hamolysierend-wirkende Praktiken zu vermei-
den und die Entnahmegefalle vollstandig zu befullen und ordnungsgemaf zu durch-
mischen '8!, Die Gruppe von Braun empfiehlt daher zur Umsetzung dieser Vorgaben
eine atraumatische Blutentnahme durch das nur lockere Anlegen eines Tourniquet, die
Verwendung von 21-Gauge-Nadeln und das Auffangen von Blut in Probengefal’en aus
Polypropylen oder silanisiertem Glas um hamolytische Effekte sowie die Voraktivie-
rung von Thrombozyten und der Gerinnungskaskade wahrend der Entnahme zu mini-
mieren 197181 Um unverfalschte Hamokompatibilitatsergebnisse zu erhalten, ist es
ebenfalls wichtig die Blutproben zu antikoagulieren, um eine spontane Gerinnung wah-
rend der In-vitro-Testung zu vermeiden. Bei der Auswahl des Antikoagulans wird emp-
fohlen, sich am klinischen Hintergrund des Materials (z.B. Kontakt mit Vollblut, platt-
chenreichem Plasma oder plattchenarmem Plasma) sowie der spezifischen Fragestel-
lung der Studie (z.B. grundlegendes Screening verschiedener Materialien oder umfas-
sende Untersuchung des Entzindungs- und Gerinnungspotentials eines Materials) zu
orientieren %7, Darliber hinaus ist es entscheidend, die geeigneten Konzentrationen
des jeweiligen Antikoagulans zu ermitteln, um die Funktionalitat der Blutkomponenten
zu gewabhrleisten und gleichzeitig die Hemmung der Gerinnungsaktivierung im Test-
system so gering wie moglich zu halten %8, Fir In-vitro-Studien mit Vollblut ist Heparin
das am haufigsten verwendeten Antikoagulans 116124182 Blok et al. empfehlen daher,
in Anlehnung an kardiovaskulare Eingriffe in der Klinik, eine Dosierung von 1,5 Einhei-
ten Heparin pro ml Blut, womit die Blutgerinnung verhindert werden kann, ohne die
Gerinnungskaskaden an sich zu inaktivieren, welche fur die Hamokompatibilitatstests
entscheidend ist 198118 Das so gewonnene und antikoagulierte Blut sollte so schnell
wie maoglich verwendet werden, denn Blok et al. zeigten auch, dass bereits bei Lage-
rungsdauern von bis zu einer Stunde die Plattchen- sowie Gerinnungsaktivierung sig-
nifikant beeinflusst wird, wenn heparinisiertes Vollblut bei 30 °C oder 37 °C aufbewahrt

wird. In ihrer Studie war die Einwirkung zwar nicht so gravierend, wenn das Blut bei
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Raumtemperatur gelagert wurde, jedoch fordern die Autoren dazu auf, das Blut spa-
testens nach zwei bis maximal vier Stunden stationarer Lagerung zu verwenden, da
sonst die Thrombozytenfunktion und die Aktivitat der Leukozyten merklich verandert
ist 198, AuRerdem muss beachtet werden, dass es sich bei den Blutspendern um ge-
sunde Personen handelt, bei denen der Hamostaseprozess nicht durch Nikotinabusus
199, die Einnahme von oralen Kontrazeptiva ', eine Schwangerschaft "' oder die Ein-
nahme von Medikamenten (z.B. Acetylsalicylsdure, Naproxen oder Carbenicillin 112~

114) beeinflusst wird.

Fir Hamokompatibilitatsprifungen konnten entweder In-vivo-Tiermodelle oder In-
vitro-Humanblutmodelle verwendet werden. Jedoch tendieren Engels et al. angesichts
der Nachteile von Tiermodellen jenseits der ethischen Aspekte, wie z. B. hoheren Kos-
ten, grolRerer Variabilitat, groRerem Zeitaufwand und mangelnder Sensitivitat aufgrund
uberlagernder kurzzeitiger Effekte durch Gewebesverletzungen, dazu In-vitro-Modelle
mit humanem Vollblut den gréRBeren Nutzen zuzusprechen 8. Dariiber hinaus kann
die Zusammensetzung des Blutes zwischen verschiedenen Spezies erheblich variie-
ren, was sich auch auf die daraus resultierende Gerinnungs- und Thrombozytenfunk-
tion auswirkt, infolgedessen es zu einer Uber- oder Unterschatzung der Reaktion des

menschlichen Blutes gegeniliber dem Biomaterial kommen kann 118,119,183,

Fir die In-vitro-Hamokompatibilitatsanalyse stehen drei Modellarten zur Auswahl: (1)
statische Blutinkubationsmodelle, (2) bewegte Blutinkubationsmodelle und (3)
Scherstromungsmodelle '84. Bei allen Modelltypen werden die Hamokompatibilitats-
marker vor und nach der Inkubation des Biomaterialies mit frischem Humanblut analy-

siert.

Beim statischen Modell wird das Testmaterial direkt in einem Rohrchen oder einer
Wellplatte mit dem humanen Blut inkubiert und stellt damit eine einfache und schnelle
Methode zur rudimentaren qualitativen Bestimmung der Thrombogenitat dar. Dieses
Modell wird zwar von der amerikanischen Gesellschaft fir Testung und Materialien
(ASTM) zur Bestimmung der Thrombogenitat eines Materials oder der Hdmolyse-Ana-
lyse empfohlen 15, allerdings zeigt eine Studie von Haycox et al., dass statische Mo-
delle eindeutige Nachteile aufweisen, da es zur Sedimentation von Blutzellen kommt
und die groRRe Luft-Blut-Kontaktflache zu Proteinaggregation und damit zu Thrombozy-

tenaktivierung flhren kann 8.
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Um die Hauptnachteile des statischen Modells zu Uberwinden, empfiehlt die Gruppe
von Streller ein bewegtes Humanblutmodell, bei dem eine Testkammer die das Im-
plantat enthalt oder damit ausgekleidet ist, vollstandig mit Blut geflllt und auf einer
schaukelnden Plattform inkubiert wird 6. Mit diesem Modell ist der Blut-Luft-Kontakt
nahezu ausgeschlossen und die Zellsedimentation wird reduziert, jedoch ist es primar
fur die Testung planarer Materialien geeignet und nicht in der Lage physiologische

Umstande wie einen gerichteten Blutstrom zu imitieren.

Daher sind auch die bewegten Modelle der dritten Modellart weiterhin unterlegen: Die
Quintessenz der Scherstromungsmodelle ist, dass der vaskulare Blutstrom imitiert
werden kann, wodurch die realen Interaktion zwischen dem Biomaterial und den Blut-
zellen abgebildet werden kann ''7. Das ist unerlasslich fir die Evaluierung von vasku-
laren Implantaten wie Stets, zentrale Venenkatheter und GefalRprothesen 04, Fir
diese Testung existieren perfundierte Stromungskammern 11618 oder Viskosimeter
187 am verbreitetsten sind jedoch tubulare Modelle wie der Chandler Loop 188190 oder
der Flow Loop '°':192 Der Chandler Loop ist ein geschlossenes Schlauchsystem, wel-
ches das Implantat enthalt und sowohl mit Blut als auch mit Luft befillt ist. Der ver-
schlossene Schlauch wird in eine rotierende Vorrichtung eingespannt, welche mit einer
definierten Umdrehungszahl auch die Blutzirkulation innerhalb des Schlauchs und
durch den Probenkodper ermdglicht 193, Jedoch muss aufgrund der zwingend notweni-
gen Anwesenheit von Luftim Schlauch auch bei diesem Modell beachtet werden, dass
aufgrund der standige Interaktion von Blut und Luft es zur Aggregation von Leukozyten
und Thrombozyten sowie der Denaturierung von Proteinen kommen kann 194195,
Ebenso ist die Blutumlaufgeschwindigkeit begrenzt, da die Luft im Schlauch immer am
héchsten Punkt verbleiben muss, sodass nicht alle Stromungsprofile simuliert werden

konnen 19,

Im Vergleich dazu ist beim Flow Loop Modell, wie es in der vorliegenden Studie be-
schrieben wird, der Schlauch mit dem Probenkdrper vollstandig mit Blut befallt und der
Durchfluss wird mit Hilfe einer Peristaltikpumpe erzeugt. Der dabei erzeugte pulsie-
rende Fluss mit entsprechender Wandschubspannung, hat sich laut Engels et al. auch
als relevanter fur die Aufrechterhaltung der Hamostase erwiesen und ermdglicht damit
eine authentischere Simulation physiologischer Zustande 8. Auch die Gruppe von
van Oeveren empfiehlt die Verwendung eines pumpengesteuerten Modells, da somit

die luftbedingte Thrombozytenaktivierung vermieden werden kann, was in einem

34



Diskussion

niedrigen Hintergrund fur thrombotische Ereignisse, selbst bei hohen Flussraten, re-
sultiert 8. Da sowohl die pumpengeregelte Blutflussrate als auch der Schlauchdurch-
messer vom Anwender frei gewahlt werde kdnnen, ist es nahezu unbegrenzt moglich
die physiologischen Bedingungen eines Gefalles, welches dem zu testenden Implan-
tat entspricht, zu imitieren und Ubertragbare Resultate zu erzielen '°7. Dieser Vorteil ist
jedoch gleichzeitig eine Einschrankung, und van Oeveren et al. warnen davor, dass
durch die pumpenbedingte mechanische Beanspruchung des Blutes eine Zerstorung
von Erythrozyten auftreten kann. Dies reduziere die Sensitivitat der Methode und er-

schwere daher eine langer wahrende Inkubation der Blutes mit dem Testmaterial
118,196

Nach Meinung von Munch et al. musste ein optimales In-vitro-Humanblutmodell eine
einfache mechanische Vorrichtung ohne Luft und ohne Pumpe sein, um eine Verbes-
serung der Testmethodik durch Minimierung der Blutschadigung, Erh6hung der Sen-
sitivitat sowie Verlangerung der Blutinkubationsdauer zu ermdglichen '%8. Jedoch zei-
gen die Ergebnisse der vorliegenden Studie, dass diese Methode eine umfassende
Analyse verschiedener hamatologischer Parameter ermoglicht und unter Anwendung
dieses Protokolls mogliche Unterschiede hinsichtlich der Hamokompatibilitat verschie-

dener Materialien erkannt werden konnen.

Der bedeutendste Unterschied zwischen allen In-vitro-Modellen und den In-vivo-Me-
chanismen besteht jedoch aus dem Fehlen der intravaskularen Endothelschicht wel-
che durch die Expression von Zytokine, antithrombotischen Signalmolekilen und Ad-
hasionsproteinen eine entscheidende Rolle bei der Interaktion zwischen dem Implan-

tat und dem zirkulierenden Blut spielt 33.

4.2 In-vitro-Testung einer Nanobeschichtung fiir Flow Diverter zur

Behandlung intrakranieller Aneurysmen

Intrakranielle Aneurysmen sind als Aussackungen in der Wand von Hirnarterien defi-
niert und bergen das Risiko einer Ruptur, was mit einer Einblutung in das umliegende
Hirngewebe einhergehen und schwere Behinderung sowie den Tod nach sich ziehen
kann. Zur Behandlung von intrakraniellen Aneurysmen konnen Flow Diverter einge-
setzte werden: Diese dicht gewebten Stents aus metallischen Drahten werden in das

Gefall vor dem Aneurysma eingesetzt und leiten den Blutstrom groftenteils an der

35



Diskussion

Aussackung vorbei, sodass es zu einer graduellen Gerinnung im Aneurysmasack
kommt und die Gefahr einer Ruptur gebannt ist 99, Gleichzeitig stellt der Flow Diverter
ein Gerust fur die Anlagerung von Endodothelzellen dar und soll die Bildung einer ge-
sunden Neointimalschicht fordern 200201 Die endoluminale Prasenz des Implantats
kann jedoch zu einer Aktivierung von Thrombozyten und Leukozyten fuhren, was zu
unerwunschten Effekten wie thromboembolischen Komplikationen, Blutungen oder

proinflammatorischen Reaktionen fiihren kann 202203,

In der vorliegenden Studie wurde eine neuartige Nanobeschichtung fur Flow Diverter
getestet, wobei ein Nitinolnetz im ersten Schritt mit einer Fibrinschicht Uberzogen und
im zweiten Schritt Heparinmolekulle kovalent daran gebunden wurden. Die Optimie-
rung von Oberflachen ist ein zentraler Punkt bei der Entwicklung von Biomaterialien
fur die klinische Anwendung, da der Korper einerseits eine herausfordernde Umge-
bung darstellt und gleichzeitig die Materialien eine negative Wirkung auf die biologi-
sche Umgebung hervorrufen kénnten 3294, Wahrend die urspriingliche Idee darin be-
stand, potenziell thrombotische oder korrosive Metalloberflachen unter einer inerten
Beschichtung zu verbergen 205-207 | |iegt der Fokus inzwischen darauf, biokompatible
sowie biomimetische Beschichtung zu etablieren, die verhindern sollen, dass das Bio-
material als Fremdkorper erkannt wird 208299 Dabei ist zu beachten, dass je nach An-
wendungsort andere Prioritaten bei der Funktionalisierung der Implantatoberflache be-
stehen kénnen: Wahrend die Gruppen von Fattori und Park die Restenose durch inti-
male Hyperplasie als grolten Risikofaktor bei der Langzeitanwendung von Koronars-
tents sehen und diese durch den Einsatz von Zytostatika zur Hemmung der Zellprolife-
ration einzuddmmen versuchen 219211 kdnnte dieser Ansatz bei der Behandlung von
intrakraniellen Gefallen kontraproduktiv sein. Die Arbeit von Aoki et al. legt dar, das
eine Vielzahl von Studien ergeben hat, dass dadurch die Regeneration der Neointi-
malschicht nach einer Implantation verzdgert ist und die Wahrscheinlichkeit fur die
Entstehung eines Aneurysmas steigt 22, Vielmehr steht bei der intrakraniellen Anwen-
dung neben der Vermeidung thromboembolischer Komplikation durch Aktivierung der
Gerinnungskaskade %7 sowie die Rekonstruktion der GefaBwand am Aneurysmen-
hals, welcher die Offnung zwischen GefaR und Aneurysma darstellt, durch kontrollierte

Proliferation von Endothelzellen und Bildung einer Neointimalschicht im Vordergrund
213
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Bereits 1984 postulierten Hayward und Chapman, dass es die Zukunft der Biomateri-
alforschung sein musse, biomimetische Oberflachen zu generieren und durch eine
Hydrophilierung der Oberflache die Proteinadsorption aus dem Blut und daraus resul-
tierend die Thrombozytenadhasion zu verhindern 2'4. Durch die Verwendung von
Phosphorylcholin, welches die nicht-reaktiven Oberflachen von Erythrozyten imitiert,
als Flow-Diverter-Beschichtung gelang es verschiedenen Arbeitsgruppen, die Throm-
bogenitat der Implantate signifikant zu reduzieren 290203215 Dar(iber hinaus konnte
auch eine hydrophile Polymerbeschichtung auf Glykanbasis fur Flow-Diverter-Implan-
tate etabliert werden: Die Arbeiten der Gruppe um Lenz-Habijan zeigen, dass die Ver-
wendung dieser hydrophilen Beschichtungen die Adhasion von Thrombozyten an den

Implantatoberflachen reduziert und somit die Himokompatibilitat verbessert wird 216~
218

Die hier vorliegende Studie orientiert sich ebenfalls am Prinzip der Biomimetik und
setzt auf die Verwendung von immobilisiertem Heparin zur Reduktion der Thromboge-
nitat der Implantatoberflache, denn Heparin ist ein Analogon des Glykosaminoglykans
Heparansulfat, welches in groRen Mengen in Endothelgeweben exprimiert wird und
antikoagulatorisch sowie antiinflammatorisch wirkt 22136, Heparin wird haufig als An-
tikoagulans in der Klinik eingesetzt und konnte auch in seiner immobilisierten Form in
diversen Studien die Thrombogenitat eines Materials durch die Reduktion der Throm-
bozytenaktivierung signifikant senken?'9-222. Jedoch besagen die Studien von Sper-
ling et al., dass immobilisiertes Heparin nur 1% der Aktivitdt von ungebundenem He-
parin besitzt und von einer Langzeitwirkung der Beschichtung aufgrund der begrenz-
ten Halbwertszeit des Molekiils nicht ausgegangen werden kann 223224, Deswegen ist
es von besonderer Wichtigkeit, dass sich auf der Implantatoberflache eine physiologi-
sche Endothelzellschicht bilden kann, um das Risiko fur thromboembolische Kompli-
kationen weiter zu minimieren. Daher wurde in dieser Arbeit ein kiinstliches Fibrinnetz-
werk in die Beschichtung integriert, welches in Anlehnung an den naturlichen Wund-
heilungsprozess, den Endothelzellen als Gerust zur Migration dienen soll, wodurch die
ungestorte Bildung einer Neointimalschicht und damit die GefalRheilung und Aneurys-
menhalsrekonstruktion ermdglicht werden soll 116225, Durch die Arbeiten von der
Gruppe um Brynda konnte bereits hinreichend belegt werden, dass dieses artifiziell
modifizierte Fibrinnetzwerk keinerlei prothrombotische Aktivitdt mehr besitzt, sondern

ausschlieBlich als biomimetische Ankerstruktur fiir Endothelzellen fungiert 226:227,
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In dieser Studie wurde die Hamokompatibilitat der beschichteten Flow Diverter im Ver-
gleich zu unbeschichteten Implantaten aus Nitinol anhand von zwei verschiedenen
Perfusionsmodellen mit heparinisietem humanem Vollblut getestet. Die umfassende
Testung erfolgte mit einem Chandler Loop Modell, bei dem das Implantat unter Anwe-
senheit von Luft in einem rotierenden Schlauch mit Blut inkubiert wird, sowie in einem
Flow Loop Modell, bei dem das Testobjekt unter Ausschluss von Luft mit Blut durch-
stromt wird, wobei der Blutfluss pumpengesteuert ist. Die Implantatbeschichtungen
wurden hinsichtlich ihrer Auswirkung auf die Gerinnungskaskade, die Aktivierung der
Thrombozyten sowie des Komplementsystems untersucht. Diese Parameter sind auch
gemal der Norm ISO 10993-4 fur die Bewertung der Hamokompatibilitat indiziert und
konnten noch durch eine Analyse des thrombotischen Potentials sowie einer hamato-

logischen Untersuchung erganzt werden 195,

FUr die Gerinnungsanalyse soll die Aktivierung der Gerinnungskaskade untersucht
werden: Der Gerinnungsvorgang wird durch die Aktivierung von Prothrombin zu
Thrombin und anschlieender Umwandlung von Fibrinogen zu Fibrin beendet 228, Bei
diesen Vorgangen werden verschiedene Aktivierungspeptide freigesetzt: Die Pro-
thrombinfragmente F1+2 werden abgespalten und entstandenes Thrombin wird durch
Antithrombin gehemmt und bildet einen Thrombin-Antithrombin Ill-Komplex. Durch
spezifische Immunassays kann die Konzentration dieses Komplexes im Plasma be-
stimmt werden und ein Ruckschluss auf den Aktivierungszustand des Gerinnungssys-
tems gezogen werden 94229 F{ir die Analyse des Thrombozytenstatus ist vor allem
die Zellzahl entscheidend, da sie eine Schlisselrolle bei der Verhinderung von Blutun-
gen spielt 122, Ein signifikanter Abfall der Thrombozytenzahl in Blut, welches mit einem
Testmaterial inkubiert wurde, deutet auf einen thrombogenen Charakter hin und kann
durch Thrombozytenadhasion, -aggregation oder Blutgerinnung auf der Materialober-
flache verursacht werden. Die Aktivierung der Thrombozyten kann durch die Quantifi-
zierung von freigesetzten Signalmolekilen aus den Alpha-Granula, wie B-TG mittels
Immunassay ermittelt werden 123124, Die Analyse der Komplementaktivierung ist ein
relevantes Kriterium bei der Prifung von Biomaterialien, denn eine quantitative Erho-
hung der aktivierten Komplementbestandteile fihrt wiederum zur Aktivierung von Leu-
kozyten. Die Komplementaktivierung kann durch den quantitativen Nachweis der
Spaltprodukte von C3a oder C5a, die enzymatische Aktivitat der C3- oder C5-Konver-

tase oder der Quantifizierung des C5b-9-Komplexes analysiert werden 128129
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Die Testung der (beschichteten) Implantate im Chandler Loop Modell ergab, dass bei
der Inkubation von Blut mit dem unbeschichteten Implantat die Thrombozytenzahl im
Vergleich zu den anderen Testgruppen signifikanten reduziert war. Das bedeutet, dass
die Thrombogenitat des Materials durch das Aufbringen einer Beschichtung mit Fibrin
oder/und Heparin in bedeutendem Umfang gesenkt werden konnte. Die Quantifizie-
rung der plasmatischen Hamokompatibilitatsmarker nach der Inkubation im Chandler
Loop Modell zeigte, dass die Aktivierung der Gerinnungskaskade, reprasentiert durch
die Quantifizierung des TAT-Komplexes, in Anwesenheit des unbeschichteten Implan-
tats signifikant erhoht war, wahrend die Aktivierung des Komplementsystems sowie
die Thrombozytenaktivierung durch die beschichteten Implantate unbeeinflusst blieb.
Die Hamokompatibilitatstestung der im Flow Loop Modell perfundierten Implantate
zeigte, dass die Anwesenheit des unbeschichteten Flow Diverters zu einer signifikan-
ten Reduktion der Leukozytenzahl fuhrte und ebenfalls eine bezeichnende Abnahme
der Hamoglobinwerte und der Thrombozytenzahl, im Vergleich zu den beschichteten
Implantaten, zur Folge hatte. Die Bestimmung der plasmatischen Aktivierungsmarker
nach der Inkubation im Flow Loop Modell ergab, dass das Komplementsystem nicht
signifikant durch die Anwesenheit der beschichteten Implantate beeinflusst wurde. Je-
doch zeigte sich, dass die Anwesenheit des unbeschichteten Implantates zu einer sig-
nifikanten Aktivierung der Thrombozyten, gekennzeichnet durch eine erhéhte Expres-
sion von B-TG, fuhrte und auch eine nicht-signifikante Erhdhung des TAT-Gehaltes
nach sich zog. Beide Modelle zeigten unabhangig voneinander eine signifikante Re-
duktion der Thrombozytenadhasion bei Fibrin-Heparin-Beschichtungen im Vergleich
zu unbeschichteten Implantaten. Die Ergebnisse der Quantifizierung plasmatischer
Hamokompatibilitatsmarker unterstutzen die Erkenntnis, dass die Hamokompatibilitat
der Oberflache durch eine Fibrin-Heparin-Beschichtung verbessert werden kann, da
sowohl die Bildung des TAT-Komplexes als auch die Sekretion von B-TG im Vergleich

zu unbeschichteten Implantaten reduziert ist.

Zu einem vergleichbaren Ergebnis kamen bereits Kaplan et al. in einer Studie, bei
welcher sie ein Polyvinylchlorid-Substrat mit einer Fibrin-Heparin Beschichtung verse-
hen hatten und nachweisen konnten, dass damit, im Vergleich zum unbeschichteten
Substrat, die Thrombozytenaktivierung, Thrombinbildung und Thrombusformation so-
wie entziindliche Reaktionen deutlich reduziert werden konnten 226, Auch die Modifi-

kation einer Gefal3prothese aus expandiertem Polytetrafluorethylen, durch das
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Aufbringen einer Fibrin-Heparin-Beschichtung welche zusatzlich mit Wachstumsfakto-
ren angereichert wurde, zeigte im Vergleich zum Ausgangsmaterial exzellente anti-

thrombogene Eigenschaften nach Kontakt mit heparinisiertem Humanblut 23,

FUr eine langfristige Materialkompatibilitat und die Rekonstruktion des Aneurysmahal-
ses ist es essenziell, dass die Bildung einer Neointimalschicht entlang des Implantats
ungehindert erfolgen kann. Jedoch ist bekannt, das synthetische Materialien mit einem
strikt antithrombogenen Charakter in der Regel kein geeignetes Substrat fur die Re-
Endothelialisierung darstellen 23'. Um diese Einschrankung zu (iberwinden, gibt es ver-
schiedene Ansatze die Endothelialisierung von Biomaterialien zu unterstutzen, bei-
spielsweise durch die Modifikation der Materialoberflache mit immobilisierten zellbin-

denden extrazellularen Matrixproteinen oder Oligopeptidsequenzen 232233,

Der Ansatz in der hier diskutierten Studie ist die Imitation des Fibrinnetzwerks, welches
den nach einer Gefallverletzung entstehenden Thrombus verstarkt, und spater als
temporares Gerust fur einwandernde Zellen dient, die das GefalRendothel reparieren
86, Das Potenzial von Fibrin als Zellmatrix fur vaskulare Tissue-Engineering-Anwen-
dungen in verschiedenen Studien wurde von Ahmed et al. bereits umfassend diskutiert
225 Um die Interaktion von Fibrin-Heparin-beschichteten Implantaten und unbeschich-
teten Oberflachen mit humanen primaren Endothelzellen zu evaluieren, wurden die
verschiedenen Implantate fir 48 h in einem dynamischen Modell mit einer Endothel-
zell-Lésung perfundiert. Die Ergebnisse des Zellvitalitatstests sowie der Rasterelekt-
ronen- und konfokaler Mikroskopie, zeigen, dass die Fibrin-Heparin-Beschichtung in
Bezug auf die Endothelzellproliferation leicht, aber nicht signifikant besser ist als die

unbeschichtete Oberflache.

Bei dem Ausgangsmaterial fur die Flow Diverter handelt es sich um elektropoliertes
Nitinol, eine Legierung welche fur ihre exzellente Biokompatibilitat bekannt ist und de-
ren Endothelialisierungseigenschaften in einer Studie von Cattaneo et al. bereits als
vielversprechend eingestuft wurde 23234, Ebenfalls konnte der positive Effekte von im-
mobilisiertem Heparin auf die Endothelialisierung verschiedener Oberflachen bereits
in mehreren Studien gezeigt werden 235236 jedoch beschreiben zugleich sowohl Mel-
chiorri als auch Hoshi in ihren Studien, dass eine Oberflachenheparinisierung die En-
dothelzelladhasion und Proliferation In-vitro nicht verbessert oder sogar verringert hat
139,237 Die Arbeitsgruppe um Riedel und Brynda konnte dagegen in der Vergangenheit

bei der Testung einer Fibrin-Heparin-Beschichtung auf PVC-Substraten gute
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Ergebnisse hinsichtlich der Endothelialisierung erzielen: Bereits nach 24-stundiger
Kultivierung entstand auf dem Fibrin-Heparin-beschichteten Substrat eine konfluente
Endothelzellschicht, wahrend dieser Zustand auf einem Substrat, welches nur mit Fib-
rin beschichtet war, erst nach 96 h eintrat 225, Mit der Weiterentwicklung der Fibrin-
Heparin-Beschichtung, durch die Anreicherung von Wachstumsfaktoren innerhalb des
Fibrinnetzes, gelang es der Gruppe auch, die Endothelialisierung von Gefallprothesen
aus expandiertem Polytetrafluorethylen zu verbessern: Endothelzellen, welche auf der
Innenseite der beschichteten Prothese ausgesat wurden, bildeten innerhalb von 5 Ta-
gen eine konfluente Schicht, wahrend auf der unbeschichteten Prothese sowie den

Beschichtungen ohne Wachstumsfaktoren nur kleinere Zellkolonien wuchsen 23,

4.3 Etablierung einer mRNA-haltigen Beschichtung von
chirurgischem Nahtmaterial zur Unterstlitzung der

Wundheilung

Eine therapeutische Strategie zum Erreichen einer schnellen und vollstandigen Wund-
heilung ist aufgrund der fortschreitenden Veralterung der Bevdlkerung sowie der stei-
genden Inzidenz von Adipositas und Typ-llI-Diabetes zu einer zunehmend wichtigen
medizinischen Aufgabe geworden. Zur Therapie von Wunden mit problematischem
Heilungsverlauf scheint der Einsatz von rekombinant hergestellten Wachstumsfakto-
ren sinnvoll, da auch der physiologische Heilungsprozess durch diese Signalmolekile
reguliert wird. Speziell der Keratinozytenwachstumsfaktor KGF spielt eine wichtige
Rolle bei der Wundheilung, da er die Differenzierung und Proliferation der Epithelzellen

stimuliert und eine antiapoptotische Wirkung vermittelt 238,

Ziel der vorliegenden Studie war es daher, die Expression des Wachstumsfaktors KGF
durch korpereigene Zellen direkt im Wundgebiet Gber eine Transfektion mit In-vitro-
transkribierter mRNA zu erreichen. Dafur wurde ein Verfahren etabliert, bei dem chi-
rurgisches Nahtmaterial mit einer polymerbasierten, mRNA-haltigen Beschichtung
uberzogen wurde. Um die mRNA, die fur das gewulnschte Protein kodiert, zu immobi-
lisieren, wurde die Beschichtung auf Basis des biodegradierbaren Copolymers
Poly(lactid-co-glycolid) (PLGA) aufgebaut: Das Copolymer kann von eukaryotischen
Zellen degradiert werden und weist eine gute Gewebe- und Zellkompatibilitat auf, ohne

toxisch zu wirken. Aufgrund dieser Eigenschaften ist PLGA von der Food and Drug
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Administration (FDA) fur den klinischen Einsatz am Menschen zugelassen und wird
haufig zur Herstellung von Extended-Release-Formulierungen mit Wirkstoffen und als

Implantatbeschichtung verwendet 23%-241,

Der Ansatz, Wachstumsfaktoren zur Verbesserung der Wundheilung einzusetzen
wurde bereits in der Vergangenheit verfolgt und 1999 mit der Zulassung des Becap-
lermin-Gels zur topischen Anwendung verwirklicht. Es enthielt als pharmazeutischen
Wirkstoff den rekombinanten humanen Platelet-derived Growth Factor (rhPDGF), der
in Studien eine verbesserte Wundheilung im Vergleich zum Placebo zeigte 2%2. Das
Potential von Wachstumsfaktoren zur therapeutischen Anwendung zeigte sich eben-
falls in der Studie von Pierce et al., in der demonstriert wurden, dass die Applikation
von 4 pg/cm? rekombinantem KGF die Wundheilung beschleunigen und zur Bildung
einer stabileren Epidermis fiihren konnte 243. Dennoch war die topische Applikation
von Wachstumsfaktoren, unter anderem wegen der unzureichenden Bioverfugbarkeit,
bisher nicht zufriedenstellend 244. Die Gruppen um Cross und Dijon konnten zeigen,
dass nach topischer Applikation des endothelialen Wachstumsfaktors EGF nur 2% -
6% der applizierten Dosis in oberflachlichen Schichten des behandelten Granulations-
gewebes detektiert wurden, wahrend in tieferen Schichten sogar nur 0,1%-2% nach-
gewiesen werden konnten 245246, Daher sollte mit der vorliegenden Studie die Expres-
sion von KGF direkt in der genahten Wunde gefordert werden und die therapeutische
MRNA gezielt an Zellen auf der Hautoberflache sowie in den tieferen Hautschichten

abgegben werden.

Ein weiterer Nachteil der topischen Applikation ist, dass die Wachstumsfaktorkonzent-
ration in den behandelten Wunden rasch abnimmt, da die Signal-Proteine durch Pro-
teasen des Wundmilieus abgebaut oder durch Adsorption an extrazellularen Matrix-
proteine inaktiviert werden 247248 Um einen therapeutisch wirksamen Spiegel von 100-
200 ng/mL EGF im Gewebe zu erreichen misste ergo eine enorm hohe Menge des
Wachstumsfaktors dermal appliziert werden. Um dieses Hindernis zu Uberwinden,
wurden gentherapeutische Ansatze etabliert 2°: Kopp et al. konnten den Heilungspro-
zess von Verbrennungswunden zweiten Grades im Schweinemodell um zwei Tage
beschleunigen, indem sie Zellen einer Keratinozytenlinie im Wundbett aussaten, wel-
chen den Keratinozytenwachstumsfaktor nach KGF-kodierender Plasmid-Transfektion
stabil exprimieren 250, In ahnlicher Weise flihrte bei der Mausstudie von Marti et al. die

Transfektion von KGF-DNA zu einer kontinuierlichen Expression des
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Wachstumsfaktors und einer verbesserten Wundheilung 2%'. Jedoch existieren bei der
DNA-basierten Gentherapie einige bekannte Nachteile, wie beispielsweilde eine po-
tenzielle mutagene Wirkung durch falsche Integration der DNA in das Wirtsgenom so-
wie die ungewollt dauerhafte Expression des Proteins 252253, Dieses Risiko kann ver-
mieden werden, wenn, wie in der vorliegenden Studie, ein mRNA-basierter Genthera-
pieansatz verfolgt wird: Hierbei gelangt die Nukleinsaure nicht wie bei der DNA Appli-
kation in den Nukleus und kann erst nach Integration in das Genom zur Proteinexpres-
sion beitragen, stattdessen verbleibt die messenger RNA im Zytosol und wird durch
die Ribosomen zum Protein translatiert. Somit wird gleichzeitig eine ungewollte Uber-
expression des therapeutischen Proteins verhindert, da die Proteinexpression mit Ab-
bruch der mMRNA-Applikation — in dem hier vorliegenden Fall mit der Entfernung der
Naht — endet.

Die Voraussetzung fur eine erfolgreiche mRNA-Therapie ist die Wahl eines geeigneten
Transfektionsmittels, welches den Transport der mRNA in die Zelle ermdglicht sowie
deren Abbau durch Nukleasen im extrazellularen Raum verhindert 254. Nach der endo-
zytotischen Aufnahme werden die Transportmolekile abgebaut und die Nukleinsaure
wird im Zytoplasma freigesetzt, sodass die Translation beginnen kann 2%°. Daher wur-
den fir diese Studie im ersten Schritt zwei kommerziell erhaltlich Transfektionsmittel
bezlglich ihrer Eignung fir den Aufbau einer Beschichtung evaluiert: Lipofectamine
2000 und Viromer RED wurden verwendet, um mRNA zu komplexieren, welche flr
das grun fluoreszierende Protein (eGFP) kodierte. Die komplexierte mMRNA wurde an-
schlieRend mit einer PLGA-L6sung gemischt und schichtweilde auf chirurgische Faden
aufgetragen, welche dann In-vitro mit verschiedenen Zelltypen inkubiert wurden. Bei
Lipofectamine 2000 handelt es sich um ein Gemisch aus kationischen Lipiden, welche
mit der anionischen mRNA Lipidkomplexe (sog. Lipoplexe) bildet, die positiv geladen
sind "¢, Viromer RED hingegen besteht aus einer PEI-Kernstruktur, die mit hydropho-
ben und anionischen Seitenketten modifiziert ist und in wassriger Losung neutral ge-
ladene Poly[merkom]plexe mit der mRNA bildet '7°. Die Ergebnisse zeigen, dass nur
Viromer RED als Transfektionsmittel fir mRNA in einer PLGA-Beschichtung geeignet
ist: Bei der Transfektion durch die beschichteten Faden mit Viromer RED exprimierten
29 % der Modellzelllinie HEK293 das grin fluoreszierende Protein, wahrend die Be-
schichtung mit Lipofectamine 2000 keine detektierbare eGFP-Expression ausldste.

Diese Erkenntnis steht im Gegensatz zu den Arbeiten von Abraham et al., welche
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ebenfalls eine mMRNA-PLGA-Beschichtung evaluierten: Die Gruppe verwendete ein
Protokoll, bei dem die mRNA mit Lipofectamine 2000 komplexiert, mit einer PLGA-
Ldsung vermischt und die Beschichtung schichtweise auf Thermanox-Plattchen auf-
gebracht wurde. Dadurch gelang es einen signifikanter Anteil von HEK293-Zellen In-
vitro zu transfizieren '8, Bei Thermanox handelt es sich um ein Polymer auf Polyole-
finbasis, das durch Polymerisation von Alkenen gewonnen wird und einen unpolaren
Charakter besitzt 2°6, wahrend in der vorliegende Studie multifilamentdses Nahtmate-
rial aus Polyethylenterephthalat(PET)-Fasern verwendet wurde. Ein PET-Monomer
hingegen ist ein starkes polares Molekul, welches zwei Carbonylgruppen mit einer po-
sitiven (Kohlenstoff) und einer negativen (Sauerstoff) Partialladung tragt 2%’. Da Lipo-
fectamine 2000 zusammen mit der mRNA positiv geladene Lipoplexe bildet, ist es
denkbar, dass es zu elektrostatischen Wechselwirkungen mit den polaren PET-Fasern
kommt. Dadurch kann die Integritat und Stabilitat der Lipoplexe beeintrachtigt werden
und die mRNA bereits wahrend des Beschichtungsprozesses freigesetzt werden, so-

dass keine Zelltransfektion und Proteinexpression stattfinden kann.

Da Fibroblasten und Keratinozyten eine wichtige Rolle bei der Wundheilung spielen,
weil sie aus dem umliegenden Gewebe in das Wundareal einwandern und den Gewe-
bedefekt auffullen, wurde im nachsten Schritt der Studie Uberpruft ob auch diese Zellen
fur eine Transfektion durch die Beschichtung empfanglich sind. Dafur wurden BJ-Fib-
roblasten und eine Keratinozyten-Zelllinie (HaCaT) mit unterschiedlichen Mengen an
eGFP-mRNA transfiziert, entweder durch direkte Zugabe der mit Viromer RED kom-
plexierten mMRNA oder indirekt Uber die mMRNA-PLGA-Beschichtung. Eine erfolgreiche
Proteinexpression in den Zellen nach der Transfektion konnte sowohl mikroskopisch
beobachtet als auch durchflusszytometrisch quantifiziert werden: Die e GFP-Expres-
sion nach der Transfektion von 1 yg mRNA war bei der direkten und indirekten Trans-
fektion Uber die Beschichtung nahezu vergleichbar, jedoch erzielte der Einsatz von 2,5
Mg mMRNA in der Beschichtung eher eine hohere Proteinsynthese, als die direkten
Transfektion mit dieser mMRNA Menge. Die Ergebnisse dieser Studie zeigen jedoch,
dass die Transfektion Uber eine mMRNA-PLGA-Beschichtung auf Basis von Viromer
RED als Transfektionsmittel zu einer effizienten Proteinexpression in Zellen der Haut
fuhrt.

Bei der Wundheilung spielen besonders die Reepithelisierung der geschadigten Haut-

oberflache durch Keratinozyten eine essenzielle Rolle; ein Prozess der mal3geblich
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durch KGF stimuliert wird 238, Eine artifizielle Erhohung von KGF im Wundgebiet,
konnte somit die Wundheilung verbessern. Denzinger et al. konnte in einer Studie be-
reits nachweilden, dass die Applikation von KGF-kodierender mRNA die Zellprolifera-
tion und Migration von Keratinozyten In-vitro beschleunigt 2%8. Mit der Viromer RED-
basierten mMRNA-PLGA-Beschichtung konnte die Expression des Wachstumsfaktors
KGF sowohl in Fibroblasten als auch Keratinozyten ausgelost werden, wenn auch
noch in signifikant geringerem Malke als bei einer direkten Zugabe der mRNA. Die von
Pierce et al. genannte therapeutisch wirksame KGF-Konzentration von 4 ug/ cm? Haut
243 wurde in dieser Studie nicht erreicht, jedoch wurde auch nur 1 cm des beschichte-
ten Nahtmaterials verwendet. Wenn eine kutane Wunde mit mehreren Stichen genaht
wird, steigt die bendtigte Nahtmenge und mehr mRNA kann in das Wundareal abge-

geben werden.

Allerdings konnte die Beschichtung hinsichtlich ihrer Effizienz noch optimiert werden:
So postulierten Ludwick et al., dass PEI-Nukleinsaure-Komplexe, wozu auch die mit
Viromer RED komplexierte mRNA zahlt, nur eine bedingte Bestandigkeit gegenuber
Ethylacetetldsungen aufweisen 25°. Wenn also nun diese Komplexe beim Beschich-
tungsprozess in Kontakt mit der ethylacetatbasierten PLGA-Losung kommen, kdnnten
die Polyplexe ihre Stabilitat verlieren, was zu einer vorzeitigen mRNA-Freisetzung
fuhrt. Um dies zu umgehen und die Transfektion tber die Beschichtung noch effizienter
zu gestalten, kdonnte perspektivisch ein anderes Losungsmittel fur PLGA verwendet
werden: Der organische Ether Tetrahydrofuran (THF) eignet sich als Losungsmittel fur
PLGA, degradiert aber gleichzeitig das PEI nicht 2°, so dass die mRNA-beladenen
Polyplexe nicht geschadigt werden. AuRerdem ist THF bis zu einer Temperatur von 72
°C gut in Wasser l6slich 261, so dass sich die resultierende PLGA-L6sung fir die Mi-

schung mit der wasserbasierten mRNA-LOsung eignet.

Durch die Arbeiten von Kariké et al. wurde bekannt, dass synthetisch hergestellte Nuk-
leinsduren das Immunsystem durch Aktivierung von Toll-like-Rezeptoren (TLR) stimu-
lieren kdnnen, jedoch der Einsatz von modifizierten Nukleotidmolekilen bei der Syn-
these das Auftreten von potenzielle Immunreaktionen eindammen kann 262263 Die
gute Immunkompatibilitdt der mRNA-PLGA-Beschichtung zeigt sich durch die mini-
male Expression von Entziindungsmarkern nach der Transfektion: Wahrend bei der
direkten Zugabe von mRNA die Expression der proinflammatorischen Zytokine Inter-

feron-B und Tumornekrosefaktor-a in Fibroblasten signifikant anstieg, zeigten Zellen,
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die uber die mMRNA-PLGA-Beschichtung transfiziert wurden, nur eine leicht erhohte
Expression von Interferon(IFN)-@ im Vergleich zu unbehandelten Zellen. Die Gruppen
von Masotti und Zolnik zeigten bereits, dass die Immunaktivierung durch Nukleinsau-
ren stark von der Menge abhangt, die auf die Zellen appliziert wird, und dass kationi-
sche Polyplexe selbst TLR aktivieren und die Freisetzung von Zytokinen induzieren
kénnen 264265 Der grolRe Vorteil der Transfektion tGber die mRNA-PLGA-Beschichtung
besteht also darin, dass eine graduelle mRNA-Freisetzung erfolgt und die Zellen im
Vergleich zur direkten Transfektion mit weniger mRNA auf einmal transfiziert werden.
Das Potential der mRNA-Beschichtung, die Blutgerinnungs- oder Komplementkaska-
den zu beeinflussen, spielt ebenfalls eine entscheidende Rolle fur den potenziellen
Einsatz in klinischen Anwendungen. Jedoch zeigen die Ergebnisse der Hamokompa-
tibilitatsprifung mit humanem Vollblut, dass keine Veranderung hinsichtlich der Blut-
zellzahlen oder der plasmatischen Marker durch das beschichtete Nahtmaterial her-

vorgerufen wurde.

Diese Ergebnisse der Studie dokumentiert die Funktionalitat und Biokompatibilitat der
therapeutischen mRNA-PLGA-Beschichtung und eréffnet damit die Moglichkeit, das

Verfahren auch zur Optimierung anderer Biomaterialien einzusetzen.
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5 Ausblick

Im 21. Jahrhundert sind Biomaterialien nicht mehr nur passive Werkstoffe, die aus-
schliel3lich bioinert sind und das umliegende Gewebe nicht schadigen. Die Perspektive
fur moderne Biomaterialien soll sein, dass sie aktiv mit ihrer biologischen Umwelt in-
teragieren konnen, indem sie molekulare Strukturen bereitstellen, welche beispiels-
weille die Adhasion von Zellen fordern, ungewunschte Kaskadenaktivierungen unter-

binden oder das umliegende Gewebe zur Proliferation anregen.

Die vorliegende Arbeit zielte darauf ab diesen Weiterentwicklungsprozess zu unter-
stltzen und verschiedene Biomaterialien flir die klinische Anwendung zu charakteri-
sieren und zu optimieren: Es wurde ein dynamisches Hamokompatibilitatsmodell mit
humanem Vollblut zur praklinischen Materialtestung vorgestellt, eine antithrombogene
und endothelialisierungsférdernde Nanobeschichtung fir neurovaskulare Implantate
evaluiert sowie eine bioaktive, proliferationsférdernde Beschichtung fur chirurgisches

Nahtmaterial etabliert.

Zum Beginn neuer Technologiesierungsschritte wie dem hier vorgestellten Testsystem
und den blutkontaktierenden Beschichtungen bleiben jedoch viele Herausforderungen,
die Uberwunden werden missen: So ist die grofdte Licke zwischen allen In-vitro-Mo-
dellen und den In-vivo-Mechanismen das fehlende Endothel, welches Zytokine, anti-
thrombotische Komponenten und Adhasionsmolekule exprimiert. Daher ist die Etab-
lierung einer Endothelschicht fur das In-vitro-Modell ein essenzieller Punkt, um die In-
teraktion zwischen dem Implantat und dem zirkulierenden Blut zuklinftig noch exakter
simulieren zu konnen. Die zu testenden Beschichtungen mussen hinsichtlich langfris-
tiger Wirksamkeit und Sicherheit der Oberflachentechnologie bewertet werden. Ob-
wohl In-vitro-Tests reproduzierbare und standardisierte Bedingungen ermaglichen,
sind In-vivo-Studien erforderlich, um die komplexen Entziindungs- und Gerinnungs-
prozesse zu berucksichtigen, die in einem lebenden Organismus ablaufen. Danach
kénnten sowohl die Fibrin-Heparin-Nanobeschichtung als auch die mMRNA-PLGA-Be-
schichtung flr andere Anwendungsgebiete etabliert werden: Eine antithrombogen-
und endothelialisierungsférdernd-wirkende Beschichtung ist auch fir die Optimierung
von kardiovaskularen Implantaten und Herzklappenprothesen gefragt. Die zu transfi-
zierende mRNA in der Beschichtung kann frei gewahlt und auch kombiniert werden,

sodass die Wundheilung beispielsweise durch die Expression von weiteren
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Wachstumsfaktoren, Enzymen oder ECM-Proteinen unterstitzt werden kann. Um die
Wundheilung zu verbessern und gleichzeitig die Gefahr von postoperativen Wundin-
fektionen zu minimieren kdnnten zusatzlich antibakteriell wirkenden (Natur)Substan-

zen in die Beschichtung eingebracht werden.

Die Optimierung von Biomaterialien ist ein kontinuierlich voranschreitender Prozess,
welcher groldes therapeutisches Potential beherbergt, um die Lebensqualitat von vie-
len Betroffenen nachhaltig zu steigern und bisher noch unlésbare Probleme zu Uber-

winden.
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7 Anhang

7.1 Abkiurzungsverzeichnis

%
°C
ug
ADP
ATP
C5b9

cm

Da
DOPE
DOTAP
DOTMA
ECM
eGFP
EPCs
FDA
FGF
HMWK
IFN-B

IL-1
ISO

IUPAC

KGF
KKS
MBL
min
mL
MMPs
mRNA

Prozent

Grad Celsius

Mikrogramm

Adenosindiphosphat

Adenosintriphosphat

Terminaler Lysekomplex

Zentimeter

Quadratzentimeter

Dalton

1,2-Dioleoyl-sn-glycero-3-phosphoethanolamin
1,2-Dioleoyl-3-trimethylammoniumpropan
1,2-Di-O-octadecenyl-3-trimethylammonium-propan

Extrazellulare Matrix (extracellular matrix)

Verstarktes grun fluoreszierendes Protein (enhanced green fluorescent protein)
Endothliale Vorlauferzellen (endothelial progenitor cells)

Behorde fur Lebens- und Arzneimittel (food and drug administration)
Fibroblasten-Wachstumsfaktor (fibroblast growth factor)
Hochmolekulares Kininogen (high molculare weigth kininogen)
Interferon-3

Immunglobulin G

Interleukin 1

Internationale Organisation fir Normung (international organization for stand-
ardization)

Internationalen Union flr reine und angewandte Chemie (international union of
pure and applied chemistry)

Keratinozyten Wachstumsfaktor (keratinocyte growth factor)
Kallikrein-Kinin-System

Mannose-bindendes-Lektin

Minuten

Milliliter

Matrix-Metalloproteasen

Messenger-Ribonukleinsaure (messenger ribonucleic acid)
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NO: Stickstoffmonoxid

PAF Plattchenaktivierender Faktor

PDGF Thrombozytaren Wachstumsfaktor (platelet derived growth factor)
PEI Polyethylenimin

PET Polyethylenterephthalat

PF4 Plattchenfaktor 4

PK Pra-Kallikrein

PLGA Poly(lactid-co-glycolid)

PSGL-1 P-Selektin-Glykoproteinligand-1

PTT Partielle Thromboplastinzeit (partial thromboplastin time)
rhPDGF Rekombinanter humaner Thrombozytaren Wachstumsfaktor
ROS Reaktive Sauerstoffspezies (reactive oxygen species)

TAT Thrombin-Antithrombin 111

TCC Terminaler Lysekomplex (terminal complement complex)

TGF-B Transformierender Wachstumsfaktor (transforming growth factor)
THF Tetrahydrofuran

TLR Toll-ahnliche Rezeptoren (toll like receptor)

TNF-a Tumornekrosefaktor- a

TXA2 Thromboxan A2

VEGF Vaskularer endothelialer Wachstumsfaktor (vascular endothelial growth factor)
allbB3 Glykoprotein lIb/llla

B-TG B-Thromboglobulin
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Abstract

The growing use of medical devices (e.g., vascular grafts, stents, and cardiac catheters) for temporary or permanent purposes that remain in

the bedy's circulatory system demands a reliable and multiparametric approach that evaluates the possible hematologic complications caused
by these devices (i.e., activation and destruction of blood components). Comprehensive in vitro hemocompatibility testing of blood-contacting
implants is the first step towards successful in vivo implementation. Therefore, extensive analysis according to the International Organization

for Standardization 10993-4 (ISO 10993-4) is mandatory prior to clinical application. The presented flow loop describes a sensitive model to
analyze the hemostatic performance of stents (in this case, neurovascular) and reveal adverse effects. The use of fresh human whole blood and
gentle blood sampling are essential to avoid the preactivation of blood. The blood is perfused through a heparinized tubing containing the test
specimen by using a peristaltic pump at a rate of 150 mL/min at 37 °C for 60 min. Before and after perfusion, hematelogic markers (i.e., blood
cell count, hemoglobin, hematocrit, and plasmatic markers) indicating the activation of leukocytes (polymorphonuclear [PMN]-elastase), platelets
(B-thromboglobulin [B-TG]), the coagulation system (thembin-antithrombin Il [TAT]), and the complement cascade (SC5b-9) are analyzed. In
conclusion, we present an essential and reliable model for extensive hemocompatibility testing of stents and other blood-contacting devices prior
to clinical application.

Video Link

The video component of this article can be found at https://www jove com/video/60610/

Introduction

The in vivo application of implants and biomaterials, which interact with human blood, requires intense preclinical testing focusing on the
investigation of various markers of the hemostatic system. The International Organization for Standardization 10993-4 (ISO 10993-4) specifies
the central principles for the evaluation of blood-contacting devices (i.e., stents and vascular grafts) and considers the device design, clinical
utility, and materials needed .

Human blood is a fluid that contains various plasma proteins and cells, including leukocytes (white blood cells [WBCs]), erythrocytes (red blocd
cells [RBCs]), and platelets, which carry out complex functions in the human bodyz. The direct contact of foreign materials with blood can cause
adverse effects, such as activation of the immune or coagulation system, which can lead to inflammation or thrombotic complications and serious
issues after implantation™™". Therefore, in vitro hemocompatibility validation offers an opporlunité( prior to implantation to detect and exclude any
hematologic complications that may be induced upon contact of the blood with a foreign surface”.

The presented flow loop model was established to assess the hemocompatibility of neurovascular stents and similar devices by applying a
flow rate of 150 mL/min in tubing (diameter of 3.2 mm) to mimic cerebral flow conditions and artery diameters®’. Besides the need for an
optimal in vitro model, the source of blood is an important factor in gaining reliable and unaltered results when analyzing hemocompatibility of
a biomaterial®, The collected blood should be used immediately after sampling to prevent changes caused by prolonged sterage. In general, a
gentle collection of blood without stasis using a 21 G needle should be performed to minimize the preactivation of platelets and the coagulation
cascade during blood drawing. Furthermore, donor exclusion criteria include those who smoke, are pregnant, are in a poor state of health, or
have taken oral contraceptives or painkillers during the previous 14 days.

This study describes an in vitro model for the extensive hemocompatibility testing of stent implants under flow conditions. When comparing
uncoated to fibrin-heparin-coated stents, results of the comprehensive hemocompatibility tests reflect improved hemocompatibility of the fibrin-
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heparin-coated stents”. In contrast, the uncoated stents induce activation of the coagulation cascade, as demonstrated by an increase in
thombin-antithrembin Ill (TAT) concentrations and loss of blood platelet numbers due to the adhesion of platelets to stent surface. Overall,
integrating this hemocompatibility model as a preclinical test is recommended to detect any adverse effects on the hemostatic system that are
caused by the device

The blood sampling procedure was approved by the Ethics Committee of the medical faculty at the University of Tuebingen (project identification
code: 270/2010BO1). All subjects provided written, informed consent for inclusion before participation.

1. Preparation of Heparin-loaded Monovettes

1. Mix the undiluted heparin (5,000 IU/mL) with sodium chloride (NaCl, 0.9%) solution and prepare a solution with a resulting concentration of 15
1U/mL of heparin.

2. Add 900 pL of the diluted heparin solution to each neutral monovette (9 mL) to obtain a final heparin concentration of 1.5 IU/mL after blood
sampling. Prepare three monovettes per donor plus three reserve monovettes and store the heparin-loaded monovettes at 4 °C until blood
sampling.

2. Blood Sampling

-

Take the heparin-loaded monovettes out of the refrigerator 30 min prior to blood sampling.

2. Collecta 27 mL blood sample from each healthy doner (n = 5) by venipuncture for the flow loop. Only apply a smooth tourniquet to avoid
premature activation of the platelets and the blood clotting cascade.

3. Collect blood samples in three monovettes containing 900 UL of the heparin solution (1.5 IU/mL) and pool all three monovettes in one plastic
container to ensure that all components are evenly distributed.

4. Directly transfer the poocled heparinized blood into three different monovettes containing either EDTA (1.2 mL), citrate (1.4 mL), or a mixture

of citrate, theophylline, adenosine, and dipyridamole (CTAD, 2.7 mL) to collect baseline values. Proceed with the samples as described in

sections 5-8.

NOTE: To guarantee uninfluenced clotting behavior, donors should avoid the intake of hemostasis-affecting drugs (e.g., acetylsalicylic acid,

naproxen, and carbenicillin) within the last 14 days, as well as oral contraceptives and smoking.

3. Preparation of the Flow Loop

1. Cut three heparin-coated polyviny! chloride tubes with a length of 75 cm and inner diameter of 3.2 mm. Load the tubes with the neurovascular
laser-cut implants with or without the fibrin-heparin coating. Remember to leave one tub unloaded as a control.

2. Place one end of the tube in a reservoir filled with 0.9% NaCl, connect the tubing to the pump head, and insert the other end into a measuring
cylinder.

3. Adjust the settings of the peristaltic pump to achieve a flow rate of 150 mL/min by using a timer while checking the fill level in the measuring
cylinder.

4. Performance of Hemocompatibility Testing

1. Use a 12 mL syringe to fill the tubes with blood. Let 6 mL of blood flow smoothly into each tube containing a sample or unloaded control.
2. Form a circuit and close the tubes tightly using a 0.5 cm length of silicone connection tubing. Place the tubes in a water bath of 37 °C and
start the perfusion for 60 min.

5. Whole Blood Count Analysis

1. Put 1.2 mL of blood after sampling (baseline) or after perfusion into a monovette containing EDTA and carefully invert the tube 5x.
2. Insert the monovette into the blood analyzer and perform a blood count analysis for every sample. Then, incubate the monovettes on ice for
15-60 min after the blood count measurement for further analysis, as described in section 7.

6. Collection of Citrate Plasma

1. Fill the monovettes containing citrate with 1.4 mL of blood (freshly drawn or after circulation) and carefully invert 5x.
2. Centrifuge the tubes for 18 min at 1,800 x g at room temperature (RT). Aliquot three 250 UL samples of the plasma fraction into 1.5 mL
reaction tubes and freeze the plasma samples in liquid nitrogen. Store them at -20 °C until analysis.

7. Collection of EDTA Plasma

1. Incubate the monovettes on ice for 15-60 min after the blood count measurement. Then, centrifuge the tubes for 20 min at 2,500 x g and 4
°C.

2. Aliquot three 250 pL samples of the plasma fraction into 1.5 mL reaction tubes after centrifugation and freeze the tubes in liquid nitrogen.
Store them at -80 °C until analysis.
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8. Collection of CTAD Plasma

1.

2.

3.

Fill the monovettes containing the CTAD mixture with 2.7 mL of blood (freshly drawn or after incubation) and carefully invert 5x. Afterwards,
incubate the monovettes on ice for 15-60 min. Then, centrifuge the tubes for 20 min at 2,500 x g and 4 °C.

Transfer 700 pL of the middle plasma fraction into a 1.5 mL reaction tube and centrifuge the filled reaction tubes for 20 min at 2,500 x g and 4
1

Aliquot two 100 pL samples of the middle fraction into 1.5 mL reaction tubes after centrifugation and freeze the tubes in liquid nitrogen. Store
them at -20 °C until analysis.

NOTE: The collection of EDTA plasma and CTAD plasma can be performed together because the operating conditions are the same.

9. Measurement of Human TAT from Citrate Plasma

Thaw the citrate plasma in a water bath of 37 °C.

2. Use the TAT enzyme-linked Immunosorbent assay (ELISA) kit according to the manufacturer's instructions. Reconstruct the plasma
standards and control and dilute the washing solution, anti-human-TAT peroxidase (POD)-conjugated antibody, and chromogen solution.
Leave all reagents and the microtiter plate at RT (15-25 °C) for 30 min before starting the test.

3. Pipet 50 pL of the sample buffer into each well of the microtiter plate and add 50 uL of the sample buffer (blank), plasma standard, plasma
control, and undiluted plasma sample in duplicates to the well plate. Seal the plate and incubate at 37 °C for 15 min with gentle shaking.
Then, wash the plate 3x with 300 pL of washing solution.

4. Add 100 pL of the POD-conjugated anti-human-TAT antibody to each well. Seal the plate and incubate at 37 °C for 15 min with gentle
shaking. Then, wash the plate 3x with 300 L of washing solution.

5. Add 100 pL of the freshly prepared chromogen solution to each well. Seal the plate and incubate at RT for 30 min.

6. Remove the seal film and add 100 pL of stop solution to each well. Read the optical density (OD) with a photometer at 490-500 nm. Fit the
standard curve data as a trend line and calculate the concentration of the samples.

10. Measurement of PMN-elastase from Citrate Plasma

1. Thaw the citrate plasma in a water bath at 37 °C.

2. Use the polymorphonuclear (PMN)-elastase ELISA kit according the to manufacturer's instructions: reconstruct the PMN-elastase control and
the PMN-elastase standard to prepare a standard curve using the kit's dilution buffer.

3. Dilute the washing solution according to the manufacturer's description. Leave all reagents and the microtiter plate at RT for 30 min before
starting the test. Dilute the citrate plasma samples to 1:100 with the dilution buffer.

4. Add 100 pL of the sample buffer (blank), PMN-elastase standard curve (15.6-1,000 ng/ mL), PMN-elastase controls (high and low
concentrations), and diluted plasma samples in duplicates to the well plate. Seal the plate and incubate at RT for 60 min with gentle shaking.
Afterwards, wash the plate 4x with 300 pL of washing solution.

5. Add 150 pL of the enzyme-conjugated antibody to each well. Seal the plate and incubate at RT for 60 min with gentle shaking. Afterwards,
wash the plate 4x with 300 pL of washing solution.

6. Add 200 pL of the 3,3',5,5'-tetramethylbenzidin (TMB)-substrate solution to each well. Seal the plate and incubate at RT for 20 min in the
dark. Then, remove the seal film and add 50 pL of the stop solution to each well.

7. Read the OD with a photometer at 450 nm with a reference reading at 630 nm. Fit the standard curve data as a trend line and calculate the
concentration of the samples.

11. Measurement of Terminal Complement Complex (TCC) from EDTA Plasma

1. Thaw the EDTA plasma in a water bath at 37 °C, and store on ice after defrosting.

2. Use the complement cascade SC5b-9 ELISA kit according to the manufacturer's instructions: dilute the washing solution as described in the
manufacturer's protocol. Leave all reagents and the microtiter plate at RT for 30 min before starting the test. Dilute the EDTA plasma samples
to 1:10 with the kit's dilution buffer

3. Add 300 uL of washing solution to each well to rehydrate the surface and aspirate after 2 min. Add 100 uL of the sample buffer (blank),
SC5b-9 standards, SC5b-9 controls (high and low concentrations), and the diluted plasma samples in duplicates to the well plate.

4. Seal the plate and incubate at RT for 60 min. Next, wash the plate 5x with 300 pL of washing solution.

5. Add 50 uL of the enzyme-conjugated antibody to each well. Seal the plate and incubate at RT for 30 min. Then, wash the plate 5x with 300
uL of washing solution

6. Add 100 L of the TMB-substrate solution to each well. Seal the plate and incubate at RT for 15 min in the dark.

7. Remove the seal film and add 100 pL of the stop solution to each well. Read the OD with a photometer at 450 nm. Fit the standard curve data
as a trend line and calculate the concentration of the samples.

12. Measurement of B-thromboglobulin from CTAD Plasma

1. Thaw the CTAD plasma in a water bath at 37 °C.

2. Use the B-thromboglobulin (B-TG) ELISA kit according to the manufacturer's instructions: reconstruct the B-TG control and the B-TG standard
and dilute the washing solution using distilled H,O. Reconstruct the POD-conjugated antibody using the provided phosphate buffer. Leave all
reagents and the microtiter plate at RT for 30 min before starting the test.

3. Prepare the standard curve and the control according to the manufacturer's instructions with the provided phosphate buffer. Dilute the CTAD
plasma samples to 1:21.
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4. Add 200 pL of the phosphate buffer (blank), B-TG standards, B-TG controls (high and low concentrations), and diluted plasma samples in
duplicates to the well plate. Seal the plate and incubate at RT for 60 min. Afterwards, wash the plate 5x with 300 uL of washing solution.

5. Add 200 pL of the enzyme-conjugated antibody to each well. Seal the plate and incubate at RT for 80 min. Afterwards, wash the plate 5x with
300 pL of washing solution.

6. Add 200 pL of the TMB-substrate solution to each well. Seal the plate and incubate at RT for 5 min in the dark. Remeve the seal film and stop
the reaction by adding 50 pL of 1 M sulfuric acid (H,SO,) to each well.

7. Leave the plate for 15-60 min, then read the OD with a photometer at 450 nm. Fit the standard curve data as a trend line and calculate the
concentration of the samples.

13. Sample Preparation for Scanning Electron Microscopy

Remove the implant from the tube using forceps and rinse the implant briefly by dipping it into 0.9% NaCl solution 3x.

Store in glutaraldehyde solution (2% glutaraldehyde in phosphate-buffered saline [PBS-buffer without CaZVMgZ*]) overnightat 4 °C.

Next, incubate the implants in PBS-buffer for 10 min. Dehydrate the samples by incubating in ethanol with increasing concentration for 10 min
each: 40%, 50%, 60%, 70%, 80%, 90%, 96%, and 100%. Store the dehydrated samples in 100% ethanol until further analysis.

4. Perform critical point drying according to the instructions of the drying device or literature ' just before scanning electron microscopy (SEM).

[ el

s
o

Scanning Electron Microscopy

.

Attach the dried implants to a sample carrier for the scanning microscope and sputter the samples with gold palladium.
2. Introduce the sputtered implants into the sample chamber. Take pictures in 100-, 500-, 1,000- and 2,500-fold magnification of the areas with
the representative surface and cell adhesion.

Representative Results

Briefly summarized, human whole blood was collected in heparin-loaded monovettes then pooled and used to evaluate the baseline levels of cell
counts as well as plasmatic hemocompatibility markers.

Subsequently, the tubing containing the neurovascular implant samples was filled, and the blood was perfused for 60 min at 150 mL/min and

37 °C using a peristaltic pump. Again, the number of cells was analyzed in all groups, and the plasma samples were prepared for ELISA
analyses (Figure 1). The quantification of the blood cells and blood parameters, such as hemoglobin and hematocrit, was performed directly
after blood collection as well as after perfusion in the flow loop model for all sample types and the control. No changes were detected regarding
the number of WBCs (Figure 2A), RBCs (Figure 2B), or the hematocrit values (Figure 2C). However, a decrease in hemoglobin levels was
detected after the incubation of blood in the flow loop model when compared to the baseline values, which was due to the perfusion of bloed in
the flow loop system (Figure 2D). In addition, a decrease in platelet numbers was observed due to blood perfusion. Furthermore, this effect was
increased when an unceated stent was present in the tubing, indicating the adhesion of platelets to the biomaterial. Nonetheless, it was clearly
demonstrated that the loss of platelets was significantly higher when the uncoated stent was incubated with blood, as opposed to the fibrin-
heparin-coated stent (Figure 2E).

Potential alterations of the hematologic plasma markers were also investigated in the test groups after perfusion and compared to the baseline
values of the freshly drawn blood. The TAT complex concentration, which reflects the activation status of the coagulation system, was mildly
increased due to blood perfusion (Figure 3A). In the bare metal stent group, however, a significant increase in the TAT was detected, indicating
a profound activation of the coagulation system. The fibrin-heparin-coated stent prevented the activation of the coagulation system, since no
increase in the TAT was determined.

The perfusion led to an increased activation of the complement cascade, which was determined by measuring SC5b-9 (Figure 3B). However,
incubation with uncoated or fibrin-heparin-coated stents did not further increase the SC5b-9 concentration. Similar results were obtained when
analyzing the activation of the neutrophil granulocytes through the quantification of PMN-elastase concentrations (Figure 3C).

Visualization of the stent surface was performed using SEM. Clear differences between the two stent groups were detected after blood
incubation. While on the surface of the uncoated stent a dense network of blood cells and proteins was present, no adhesion of proteins or cells
was detected on the surface of the fibrin-heparin-coated stent (Figure 4).
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Figure 1: Schematic overview of the hemocompatibility evaluation of stents in a well-established flow loop model. Fresh human whole
blood is collected from healthy donars in blood tubes containing heparin far anticoagulation. For each donor, an empty tube as well as tubes
preloaded with the sample material are subsequently filled with fresh blood and incubated in the flow loop at a rate of 150 mL/min at 37 °C for 60
min. Additionally, plasma samples are prepared from freshly drawn blood to obtain the baseline values of each donor. After the incubation, the
plasma samples from the test tubing, with and without sample materials, are prepared and analyzed using a specific ELISA. Please click here to
view a larger version of this figure.
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Figure 2: Analysis of different cell types and blood parameters before and after incubation of different stent implants in the flow loop
model. The determination of white blood cells (A), red blood cells (B}, hematocrit (C), hemoglobin (D), and platelets (E) was performed. The data
are displayed as mean + SEM (n = 5, p* < 0.5, p*** < 0.001). Please click here to view a larger version of this figure.
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Figure 3: Determination of platelet or immune system activation markers before and after incubation with neurovascular implants. The
markers for the (A) activation of blood coagulation (TAT), (B) complement system (SC5b-9), and (C) neutrophils (PMN-elastase) were quantified
using ELISA. The analysis was performed on plasma samples gained from freshly drawn blood or blood incubated with different stents in the flow
loop model. The data are displayed as mean = SEM (n = 5, p* < 0.5). Please click here to view a larger version of this figure.
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Figure 4: Scanning electron microscopic analysis of stents after incubation with blood. The aggregation of bload plasma proteins and
platelets on uncoated stent material was observed. In comparison, stent materials with the fibrin-heparin coating did not demonstrate adhesion of
cells or other blood components on the surface (magnification of 500-, 1,000-, and 2,500-fold). Please click here to view a larger version of this
figure.

The presented protocol describes a comprehensive and reliable method for the hemocompatibility testing of blood-contacting implants in
accordance with 1ISO 10993-4 in a shear flow model imitating human blood flow. This study is based on the testing of laser-cut neurovascular
implants but can be performed with a variety of samples. The results demonstrate that this method enables the broad analysis of various
parameters such as the blocd cell count, prevalence of several hemocompatibility markers, and microscopic visualization of the device surface
after blood contact. Using this protocol, potential differences regarding the hemocompatibility of different devices can be detected.

An alternative to in vitro hemocompatibility assessment consists of in vivo animal testing, which is associated with several disadvantages, such
as higher variability and distortion of device-related effects due to the overwhelming short-term effects of tissue injury’.

For in vitro hemocompatibility testing, three types of models are available: (1) static blood incubation models, (2) agitated blood incubation
models, and (3) shear flow models. The static model provides a simple and rapid method to determine thrombogenicity by incubating the

device directly with blood, but it only leads to rudimentary results regarding hemocompatibility''. To overcome the main disadvantages of static
models (i.e., sedimentation of blood cells and the large air-contacting surface), the agitating blood incubation model may be used, in which a test
chamber containing the implants is filled with blood and incubated on a rocking plarformm. However, these model types are still inferior compared
to the existing shear flow models, such as the flow loop presented here. The quintessence of these models is that vascular human blood flow
can be imitated; thus, a close depiction of the real interaction between the implant and blood cells can be displayed“. In addition to the flow loop
model, models such as the Chandler loop or several perfused flow chamber exist'*1%'¢,

The Chandler loop is a closed tube system that is partly filled with air and clamped into a rotating device, resulting in blood circulation through the
lubing”. In the present flow loop system, the tube is completely filled with bloed, and the flow is forced by using a peristaltic pump. When using
the Chandler loop model, operators face two major disadvantages due to the requirement of including air into the test tubing. First, it is known
that the constant interaction of blood and air triggers the aggregation of leukocytes and platelets as well as protein denaturation®'®. Second, the
blood circulation rate is limited, because the air always remains at the highest point of the Ioopzu.

These drawbacks can be overcome when using the flow loop system. Since no air-liquid interface is present in the system, no platelet activation
occurs. Thus, the model has a low background for thrombotic events so that a low concentration of anticoagulants, typically 1 1U/mL or 1.5 [U/
mL of heparin, is sufficient to prevent clotting, even if high flow rates are applied”. The adjustable pump-regulated blood flow rate and the freely
selectable tube diameter allow the operator to mimic the physiclogical conditions of a vein or artery, which correspond to the implant to be tested,
and achieve relevant test results® . However, this advantage is at the same time a limitation, due to the mechanical stress applied to the blood
through the pump, and the destruction of erythrocytes (i.e., hemolysis) may occur”. This arising intrinsic blood damage reduces the method
sensitivity and impedes prolonged exposure to the blood®'. Nevertheless, several studies have demonstrated the effective use of the flow loop
model for hemocompatibility evaluation™ <",

However, the main gap between all in vitro models and the in vivo mechanisms includes the missing endothelium, which expresses cytokines,
anti-thrombotic components, and adhesion molecules; therefore, this component plays a crucial role in the interaction of the implant and
circulating blood?®. In conclusion, the flow loop model is adjustable, efficient, reliable, and cost-effective to assess the hemocompatibility of
implants before clinical use.
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Abstract

Flow diversion aims at treatment of intracranial aneurysms via vessel remodeling mechanisms,
avoiding the implantation of foreign materials into the aneurysm sack. However, complex
implantation procedure, high metal surface and hemodynamic disturbance still pose a risk for
thromboembolic complications in the clinical praxis. A novel fibrin and heparin based nano
coating considered as a hemocompatible scaffold for necintimal formation was investigated

regarding thrombogenicity and endothelialization. The fibrin-heparin coating was compared to a
bare metal as well as fibrin- or heparin-coated flow diverters. The implants were tested separately
in regard to inflammation and coagulation markers in two different in vitro hemocompatibility
models conducted with human whole blood (7 = 5). Endothelialization was investigated through a

novel dynamic in vitro cell seeding model containing primary human cells with subsequent
viability assay. It was demonstrated that platelet loss and platelet activation triggered by presence of
a bare metal stent could be significantly reduced by applying the fibrin-heparin, fibrin and heparin
coating. Viability of endothelial cells after proliferation was similar in fibrin-heparin compared to
bare metal implants, with a slight, non-significant improvement observed in the fibrin-heparin
group. The results suggest that the presented nanocoating has the potential to reduce
thromboembolic complications in a clinical setting. Though the new model allowed for endothelial
cell proliferation under flow conditions, a higher number of samples is required to assess a possible

effect of the coating.

1. Introduction

Intracranial aneurysms are defined as a sagging in the
wall of brain arteries and entail a certain risk of rup-
ture [1], depending among others on morphological
and hemodynamical factors. The consequences of a
bleeding into the surrounding tissue include severe
disability and death. The lethality of these incid-
ents still remains at 35% in Europe and only one
third of the survivors can return to their previ-
ous quality of life [2, 3]. Thus, the early detection
and therapy of intracranial aneurysms is of utmost
importance. Treatment of intracranial aneurysm with
flow diverters has become established in the last
20 years [4], representing a paradigm shift compared

© 2020 The Author(s). Published by 10P Publishing Ltd
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to intraaneurysmal embolization techniques, where
foreign material—e.g. in the form of metal coils—is
inserted into the aneurysm to trigger clot formation
[5, 6]. By means of a tightly woven fine meshed struc-
ture with a high metal density, flow diverters direct
the blood flow mostly past the aneurysm. Intraan-
eurysmal blood flow deceleration as well as con-
tact with foreign material favors coagulation in the
aneurysm sack and thus a gradual development of
an intraaneurysmal thrombus which prevents further
bleeding [7]. At the same time flow diverters serve as
a scaffold for endothelial cell proliferation and neoin-
timal formation [8]. Both intraaneurysmal throm-
bus formation and primarily endothelialization of
the scaffold [9] result in high occlusion rates within
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6-12 months following flow diverter placement [10].
Subsequently, the in situ vessel reconstruction occurs
without any direct catheterization and implantation
of foreign material within the aneurysm, decreas-
ing the procedure risks and potentially allowing for
a complete aneurysm reabsorption while success-
fully eradicating mass effect and related compression
symptoms on surrounding neuronal tissue [11, 12].
However, aneurysm treatment using flow diverters
implies, based on flow diverter design, a high-density
of foreign material within the vessel lumen. This in
contrast increases the occurrence of clinical com-
plication such as in-stent thrombosis [13-15] and
distal embolism [16, 17]. These are both, peripro-
cedural or delayed, the most common complications
in patients treated with flow diverters, reaching a
rate of 3%—7% according to clinical literature [18].
Hence a crucial factor in aneurysm treatment using
flow diverters is antiplatelet therapy prior and post
flow diverter implantation [19], which on the other
hand increases the risk for hemorrhagic complica-
tions, reaching 3%—4% occurrence based on clinical
literature [20].

In vascular implants, surface treatment and
coating technologies are targeted at improving
biocompatibility, particularly in term of reduced
thrombogenicity and moderate vessel reaction
[21, 22]. Other than in drug eluting coatings, where a
slow release of cytostatic substances actively influ-
ences the cellular behavior [23], surface passiva-
tion techniques normally aim at masking the foreign
material of the implant from the coagulation system
thereby preventing thrombotic reactions [24]. Hep-
arin is already known for its positive impact against
thrombogenicity [25, 26] and was used in different
formats like dopamine-immobilized heparin [27],
heparin-loaded graphene oxide on titanium surfaces
[28] and in a combination with chondroitin 6-sulfate
[29] to reduce platelet activation. Phosphorylcholine
was also applied as a flow diverter surface coating,
aimed at improving the implant hemocompatibility
under the definition of a shield technology [30, 31].
Furthermore, a hydrophilic polymer coating con-
sisting of a multilayer glycan-based polymer applied
on flow diverter implants was suggested [32]. The
underlying concept is the prevention of the protein
attachment and thus thrombus formation caused by
surface hydrophilicity.

In our study, we present the in vitro investig-
ation of a flow diverter for treatment of intracra-
nial aneurysms processed with a novel nanocoating
technology: a nitinol mesh is covered with a fibrin
network in a first step and, to further reduce throm-
bogenicity, covalently attached to heparin molecules
in a second step. While the immobilization of heparin
on the surface of the blood-contacting material is a
reliable, well-tested and widely used technique to pre-
vent platelet activation and coagulation [25, 33], the
application of a fibrin network to the implant surface
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represents a novel, biomimicking approach. In bio-
logical tissue repair processes, at the wound side fib-
rin is made up from soluble fibrinogen polymerized
by thrombin molecules. The resulting fibrin strands
reinforce the platelet plug after vessel injury, stopping
the bleeding and marking the final step of hemostasis
[34]. The fibrin network remains at the wound side
later and assists the cells repairing the vessel endothe-
lium by functioning as a temporary scaffold [35].
Since the building of a fibrin network is presumably
reduced or missed at strongly antithrombogenic sur-
faces, we hereby present a coating which mimics the
structure of a naturally occurring vessel injury with
the aim of an unimpaired or even promoted neoin-
tima formation and thus vessel healing and aneurys-
mal neck reconstruction.

For this study we investigated the passive behavior
of the coated flow diverter in comparison to the bare
implant surface in terms of coagulation, platelet activ-
ation and adhesion using two different mock circu-
latory loops perfused with heparinized human whole
blood. The chandler loop as well as the flow loop
model belong to the class of shear flow models, which
stand out due to their ability to mimic vascular blood
flow. The first mentioned requires the presence of
air within the closed tube to enable blood circulation
which comes with the risk of triggering aggregation
of leukocytes and platelets as well as protein denatur-
ation [36]. The second model overcomes these draw-
backs since it is pump controlled. However, this can
at the same time be a disadvantage due to the mech-
anical stress that is applied to the blood through the
pump. It may induce destruction of erythrocytes and
reduce the models sensitivity [37]. In order to avoid
that certain effects are overlooked due to the disad-
vantages of one or the other model, we have used both
models for our evaluation.

Furthermore, we developed a new model for the
perfusion of implants with a highly concentrated
solution of primary human endothelia cells and eval-
uated their adherence and viability on the surfaces of
both coated and bare implants. We discuss the poten-
tial impact of this new technology in the scope of
in situ tissue regeneration as an alternative healing
strategy to mere antithrombogenic or drug delivery
based approaches.

2. Materials and methods

2.1. Coating procedure

For assessment of thrombogenicity, implants were
coated with heparin-bounded fibrin or with fibrin
alone in accordance with the procedure previously
depicted by Kaplan et al [38]. Briefly, fibrinogen was
adsorbed on the surface and thrombin was attached
to the binding site of the adsorbed molecule. Sub-
sequently, the surface was exposed to a solution
containing more fibrinogen as well as antithrombin
III and heparin. Due to the catalytic action of the



Publikationen

10P Publishing

Biomed. Mater. 16 (2021) 015026

A B

Chandler Loop Model: Flow Loop Model:

Chandler Loop | Flow Loop
Connector Air Bt - Pump Model Model
% Connector Blood volume |12mlL 6 mL
Blood ) Heparinization | 1.51U / mL 151U/ mL

Tube length 50 cm 75 cm

Tube diameter |6.35 mm 3,175 mm

Implant Motion system | Rotating device: | Peristaltic pump:
Implant 30 rpm 150 mL / min

Incubation time |1h 1h
Temperature 37-°C 37°C

ALink et al

C

Model parameters:

Figure 1. Schematic overview ol the hemocompatibility evaluation of stents in a Chandler loop model (A) and the flow loop

model (B). The table (C) indicates the ditferent model parameters
motion systeni.

fibrin-bound thrombin, protected from inhibition
through heparin-antithrombin III, the growth of a
fibrin mesh on the surface was enabled up to a thick-
ness of around 10 nm. For further heparin coating,
heparin was activated and immediately covalently
attached to the fibrin mesh. Reference implants were
coated with (a) fibrin alone (following previous steps
except for the covalent bonding of heparin), (b) hep-
arin alone (performed as previously described [25])
or (c) without coating (bare surface). For endotheli-
alization tests, only heparin-bounded fibrin and bare
surface stents were evaluated.

Bare as well as coated implants were provided
by Acandis GmbH (Pforzheim, Germany) based on
the design of the Flow Diverter Derivo Emboliza-
tion Device®, a selt-expanding braided device with
flared ends intended for the treatment if intracra-
nial aneurysms of 2.5 mm to 6.0 mm vessel dia-
meter. The device consists of 24 radiopaque Nitinol
composite wires with electropolished surface finish-
ing (BlueXide®) looped at the distal end resulting
in a 48-wired braid. The sample dimensions (dia-
meter x length) of the samples for the later described
flow loop and Chandler loop model was 4.0 % 40 mm
and 6.0 x 50 mm, respectively.

2.2. Blood sampling

For hemocompatibility testing, blood of healthy
donors was drawn by venipuncture. The collec-
ted blood samples were anticoagulated with 1.5 TU
heparin ml™! blood (LEO Pharma, Neu-Isenburg,
Germany) and the intake of hemostasis-affecting
drugs within the last 14 d were set as exclusion cri-
teria to guarantee uninfluenced clotting behavior.
This procedure is approved by the Ethics Com-
mittee of the medical faculty at the University of
Tiibingen (Project identification code: 270/2010BO1)
and all subjects gave their written informed consent
for inclusion before they participated in the study.
This study was conducted in accordance with the
Declaration of Helsinki.
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regarding the blood volume, tubing dimensions and the

2.3. Blood circulation models

Hemocompatibility investigation of the samples were
conducted in two different models with different tube
sizing and flow mechanisms.

The Chandler loop is a closed tube system that
is partly filled with air and clamped into a rotat-
ing device resulting in blood circulation through the
tubing [39]. Polyvinyl chloride (PVC) tubes with an
inner diameter of 6.35 mm (Medtronic, Dublin, Ire-
land) and a length of 50 cm were loaded with the dif-
ferent test specimen (one specimen for each tube).
Subsequently, the tubes were filled with 12 ml of hep-
arinized (1.5 IU ml~') human whole blood (1 = 5),
closed with a silicon tubing and connected to the
rotating device, The tubings were rotated vertically at
30 rotations per minute (rpm) in a water bathat 37 °C
for the next 60 min (figures 1(A) and (C)).

In the flow loop model blood is perfused through
a heparinized tubing containing the test specimen by
using a peristaltic pump at a specific rate as previously
described extensively [40]. First, heparin-coated
(Ension, Pittsburgh, USA) PVC tubes with an inner
diameter of 3.175 mm (Saint-Gobain Performance
Plastics, Courbevoie, France) and a length of 75 cm
were loaded with a test specimen each. Subsequently,
the tubings were connected to the pump head (Cole
Parmer, Wertheim, Germany), and filled with a 0.9%
sodium chloride (NaCl) solution (Fresenius-Kabi,
Bad-Homburg, Germany) and the flow rate of the
peristaltic pump was adjusted to 150 ml min~!. After
removal of the NaCl solution tubings were filled with
6 ml heparinized human whole blood (n = 5) through
a syringe (Henke-Sass-Wolf, Tuttlingen, Germany)
and tightly closed by using a silicon connection
tubing. The tubings were placed in a 37 °C water
bath before the perfusion was started for 60 min
(figures 1(B) and (C)). In each model, one empty

tubing served as a control.

2.4. Blood count analysis and plasma collection
Several hemocompatibility markers were invest-
igated from the freshly drawn blood (defined as
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baseline) as well as after the tests in both flow mod-
els. Whole blood count analysis was performed for
every sample using the blood analyzer (Axon Lab,
Baden-Diittwil, Switzerland). Also, different plasmas
were generated by incubating freshly drawn or per-
fused blood in monovettes containing either ethyl-
enediaminetetraacetic acid (EDTA, Sarstedt, Niim-
brecht, Germany), citrate (Sarstedt, Niimbrecht,
Germany), or the citrate, theophylline, adenosine
and dipyridamole mixture (CTAD; BD Biosciences,
Heidelberg, Germany) as anticoagulatory agents. A
comprehensive protocol for plasma generation was

previously published [40].

2.5. Quantification of hematological markers from
plasma samples

Specific enzyme-linked immunosorbent assays
(ELISAs) were performed to quantify thrombin-
antithrombin(TAT)-complex  (Siemens  Health-
care, Marburg, Germany) from citrate plasma,
-thromboglobulin (3-TG) (Stago, Diisseldorf,
Germany) from CTAD plasma and the terminal com-
plement complex (TCC = SC5b-9) (Tecomedical,
Sissach, Switzerland) from EDTA plasma. All ELISAs
were carried out in strict accordance with the manu-
facturer’s protocols.

2.6. Cell culture of human umbilical vein
endothelial cells

For the investigation of the different stent surfaces
interacting with endothelial cells, human umbilical
cord vein endothelial cells (HUVECs) of five dif-
ferent donors were used. The cells were cultivated
in VascuLife basal medium supplemented with the
EnGS-Mv Microvascular Endothelial Kit except for
hydrocortisone hemisuccinate (medium and supple-
ments: Lifeline cell technologies, Frederick, USA) at
37 °C and 5% carbon dioxide (CO;). Medium was
changed twice a week and when confluent, HUVECs
were trypsinized and centrifugated. After resuspen-
sion, HUVECs were counted with the CASY cell
counter (Schiirfe System, Reutlingen, Germany) and
seeded at the desired density.

2.7. Dynamic endothelialization model

To investigate the proliferation and viability of
endothelial cells on the different substrates a novel,
dynamic cell seeding model with subsequent vitality
assay was established.

A PVC tubing with a length of 15 cm was
filled with a gelatin solution (0.1% in ultrapure
water; Merck, Darmstadt, Germany) and incubated
for 15 min at room temperature. Subsequently, the
gelatin solution was removed from the tubing and the
uncoated or coated implant was inserted. A cell sus-
pension containing 5.0 x 10° HUVECs was poured
into the tubing and its ends were sealed using sterile
syringe filters (Sartorius, Goettingen, Germany). The
loaded tubing was statically incubated at 37 °C and
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5% CO, for 4 h. Afterwards for dynamic cell seed-
ing the tube was attached to a rotating device (neoLab
Migge, Heidelberg, Germany) with a rotation rate of
5 rpm and incubated for another 20 h. After a total of
24 h incubation the cell suspension was removed from
the tube and replaced with fresh medium contain-
ing again 5.0 x 10° HUVECs. The tubings containing
the implants were incubated rotating for another 24 h
until they were removed for subsequent analysis.

2.8. Cell viability assay

To determine the metabolic activity and viab-
ility of the adherent HUVECs on the surface
of the uncoated or coated implants a colori-
metric assay was used. The cell covered stents
were removed from the tubing and washed three
times with Roswell Park Memorial Institute
(RPMI)-medium  without phenol red (Life
technologies, Carlsbad, USA) and incubated for
4 h at 37 °C with a 0.05% solution of 3-(4, 5-
dimethyl-2-thiazolyl)-2, 5-diphenyl-2H-tetrazolium
bromide (MTT; AppliChem, Darmstadt, Germany).
Afterwards, the MTT solution was removed and
300 pl dimethyl sulfoxide (DMSO; Serva, Heidel-
berg, Germany) were added to dissolve the gener-
ated formazan crystals. Subsequently the absorbance
of the formazan-DMSO solution was measured at
540 nm with the Mithras LB 940 Microplate Reader
(Berthold technologies, Bad Wildbad, Germany).

2.9. Scanning electron microscopy

To be able to visualize the structure of adherent
HUVECs on the implants surface, three samples
of each group were prepared for scanning electron
microscope (SEM) analysis. Subsequently to cell seed-
ing, the implants were removed from the tubing
and rinsed in phosphate buffered saline without
Ca’t/Mg’* (PBS-buffer; Life technologies, Carls-
bad, USA) and incubated in 2% glutaraldehyde solu-
tion (SERVA electrophoresis, Heidelberg, Germany)
overnight at 4 °C. To remove the remaining water,
the samples were dehydrated in ethanol p.A. (Merck,
Darmstadt, Germany) with increasing concentration
of 40%—-100%. Finally, the samples were dried by crit-
ical point drying then sputtered with gold palladium
and subsequently analyzed with the SEM (Cambridge
Instruments, Cambridge, UK).

2.10. Confocal laser scanning microscopy

To show the adherent HUVECs in their native state
on the implants, two samples for each group were
examined using confocal laser scanning microcopy
(CLSM). The samples were removed from the tubing
and cut into small pieces, which have been washed in a
solution of PBS-buffer containing bovine serum albu-
min (BSA) and Tween-20 for 10 min. The fragments
were incubated for 30 min in a PBS/BSA/Tween-20
solution containing 4',6-diamidino-2-phenylindole
(DAPI, dilution 1:1000; Sigma, St. Louis, USA)
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Figure 2. Analysis of the blood count before and after incubation of different stent implants in the Chandler loop model. The

quantification ol white blood cells (A), red blood cells (B), hemoglobin (C), hematocrit (D), and platelets (E) was performed. The
incubation of blood with the bare metal stent led to a significant decrease regarding the number of platelets compared to the other

test groups (n =5 *p < 0.05 **p < 0.01; ***p < 0.001).

and Phalloidin Alexa 546 (dilution 1:300; Molecular
Probes, Eugene, USA) to stain the cells nuclei and
the actin filaments. After another wash step the
sample pieces were embedded with Mowiol 4-33
(Carl Roth, Karlsruhe, Germany) and imaged using
the LSM 800 confocal laser scanning microscope
(Zeiss, Oberkochen, Germany).

2.11. Statistics

All data obtained are given as mean with standard
deviation. The ROUT method was applied to detect
outliers, The data were tested for normal distribu-
tion with the Kolmogorov—Smirnov test. Normally
distributed data were tested for differences between
groups by a repeated measure ANOVA with Bonifer-
roni’s multiple comparison test. Non-normally dis-
tributed data was compared by a non-parametric
test (Friedman test with Dunn’s multiple compar-
ison test). Statistical significance has been defined as
p < 0.05. The entire statistical analysis was carried
out with GraphPad Prism 6 (GraphPad Software,
La Jolla, USA) (*p < 0.05; **p < 0.01; ***p < 0.001;
#5542 0.0001).

3. Results

3.1. Hemocompatibility analysis

The capability of the flow diverters to interact
with blood plays an essential role for their possible
use in clinical application. To analyze whether the
differently coated materials influence hematological

88

processes, the implants were subjected to two cir-
culating loop systems for in vitre hemocompatibil-
ity evaluation. Each of these methods has its specific
advantages and disadvantages, so for a comprehens-
ive overview of blood-implant-interactions both tests
were performed and separately interpreted.

3.2. In vitro Chandler loop model

The quantification of blood cells and blood para-
meters revealed that the incubation of the implants
with blood did not lead to any alterations regarding
the numbers of white blood cells (figure 2(A)), red
blood cells (figure 2(B)) as well as hemoglobin val-
ues (figure 2(C)) and the hematocrit (figure 2(D)).
However, the presence of an uncoated or fibrin-
only coated implant led to a significantly decreased
number of platelets (200 + 60.5 x 10° pl™' and
205 + 49.7 x 10° pl™! respectively) in com-
parison to the implants covered with a heparin
(236 &+ 65.1 x 10* ul™!, p = 0.0074) or a fibrin-
heparin coating (238 + 63.3 % 10" pl™!, p = 0.0044)
as well as to the control (250 + 63.4 x 10° pl™},
p = 0.0002) (figure 2(E)).

The analysis of the hematologic plasma mark-
ers in the test groups after blood incubation
showed a similar picture (figure 3(A)). The TAT
complex concentration, which is an indicator
of the activation status of the coagulation sys-
tem, was significantly increased in the bare metal
stent group (42.8 = 9.3 pg 1=') (versus control:
20.2 + 10.2 pg 17!, p = 0.0014; versus heparin:
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Figure 3. Quantification of plasmatic hemocompatibility markers before and after incubation of blood in the Chandler loop. The
activation of the clotting cascade (TAT) was significantly increased in the bare stent group (A}, wherceas the activation of the
complement system (SC5b-9) (B} as well as platelet activation (3-thromboglobulin) (C) was uninfluenced by the implants.
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Figure 4. Hemocompatibility testing of implants perfused in the Flow Loop model. The uncoated stent led to significant
differences in the number of white blood cells (A) but did not influence the red blood cell count (B). It also led to a significant
decrease in hemoglobin values (C) whereas hematocrit remained uninfluenced (D). The number of platelets was signiticantly
decreased too, compared to other test groups (E). (n = 5; *p < 0.05; **p < 0.01; ***p < 0.001; ****p < 0.0001).

146 £+ 57 pg "', p < 0.0001; versus fibrin:
15.4 £ 6.4 ugl~', p = 0.0003; versus fibrin-heparin:
161 £+ 42 ug I"!, p = 0.0002), indicating a
significant increase regarding the clotting activ-
ity. The heparin, as well as the fibrin and the
fibrin-heparin coated stents prevented the activa-
tion of the coagulation system, since no increased
TAT levels compared to the control tubing were
determined.

No significant differences of SC5b-9 levels,
representative for the complement cascade, and
J-thromboglobulin, a marker for platelet activ-
ation, were observed between the test groups
(figures 3(B) and (C)).

3.3. In vitro flow loop model

The analysis of the blood count showed that the
presence of different implants led to significant
changes regarding the number of white blood cells
(figure 4(A)). Perfusion of a bare metal implant
resulted in a significantly decreased number of
white blood cells (5.3 £ 1.4 x 10° uwl™!) com-
pared to the control (6.0 + 19 x 10° pl™!,
= 0.0293) and the incubation of blood with a fib-
rin coated implant resulted in a significant decrease
of leukocytes (5.1 + 1.4 x 10" ul~™!) in comparison
to the heparin coated implant (5.7 4 1.3 x 10% ul~,
p = 0.0231). Regarding the number of red blood
cells, the different test groups did not distinguish
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Figure 5. Determination of platelet and immune system activation markers before and after incubation in the Flow Loop. TAT
levels (A) complement system (B) were not significantly different but the incubation of the bare metal stent led to a significantly

increased expression of 3-TG (C) (1 =5;""p < 0.01).
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Figure 6. Model for the dynamic seeding of HUVECGs on a flow diverter attached to a rotating device (A) with subsequent viability
assay (1), The cell viability did not significantly differ between the uncoated stent surface and the librin heparin coating (C)

(n=05).

significantly (figure 4(B)). The measured values for
hemoglobin were almost equal, solely the hemoglobin
content in the blood incubated with the bare metal
stent was significantly lower (11.6 4- 0.8 g dI™*) than
in the blood incubated with the fibrin coated implant
(122 = 1.1 gdl™, p = 0.0148) (figure 4(C)). The
hematocrit of the blood samples did not show signi-
ficant differences (figure 4(D)). However, also in this
test the number of platelets was strongly affected by
the incubation of blood with a bare metal implant
(figure 4(E)). A significant decrease in platelet num-
ber was observed when comparing the uncoated stent
(105.6 £ 26.5 x 10* pl™') to any other test group
(versus control: 195.4 & 40.0 x 10° ul™', p = 0.0002;
versus fibrin: 168.6 + 28.7 x 107 pl™!, p = 0.0079;
heparin: 196.0 + 57.9 x 10° ul™!, p = 0.0002; versus
fibrin-heparin: 202.8 + 32.0 x 10° ul~!, p < 0.0001).
When assessing the TAT complex levels, a tend-
ency towards increased values for incubation with the
bare metal implant were observed although there was
no significant evidence (figure 5(A)).
When measuring SC5b-9 levels to determ-
activation of the complement system,
(figure 5(B)), no significant differences between
the differently coated implants could be reported.

ine

The quantification of the platelet activation marker
B-TG (figure 5(C)) showed that the activation
in blood incubated with the unceated implant
(3280 £ 189.2 TU ml™'), but not with the coated
ones, was significantly increased in comparison to
the control (1238 = 333.7 IU ml™!, p = 0.0014).

3.4. Dynamic cell seeding and endothelialization
The dynamic cell seeding (figure 6(A)) with sub-
sequent viability assay (figure 6(B)) revealed a non-
significant difference (p = 0.2793) with a tend-
ency towards increased cell viability on the surface
of the fibrin heparin coated implant compared to
the uncoated implant (figure 6(C): 98.55% versus
89.28%).

Visualization of the stent surface was performed
using SEM (figure 7(A)) and CLSM (figure 7(B)). The
results agree with the cell viability assay: HUVECs
have adhered to both implants and grow with their
typical outstretched morphology.

4, Discussion

Endoluminal implants for intracranial vessel treat-
ments face high challenges in term of anatomical,

7
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Figure 7. Microscopic analyses of the implants after HUVEC seeding. The SEM (A) and the CLSM (B) images show evenly
distributed cell growth on the uncoated stent as well as the fibrin heparin coated implant (A: 1000 fold; B: magnification 50-fold,

white: DAPI, red: actin).

physiological and biological compatibility. Small ves-
sel dimensions ranging between 5 mm in the internal
carotid artery and 2 mm or less in vessels distally
to the circle of Willis and a moderate flow regime
ranging between 250 and 150 ml min~' [41] rep-
resent critical conditions in terms of blood coagu-
lation. Particularly in flow diverters, several micro
wires crossing each other at hundreds of intersec-
tion points lead to fluid dynamical changes possibly
resulting in blood stagnation or shear stress modu-
lation effects [42, 43] that are potentially respons-
ible for activation of coagulatory pathways and plate-
let activation. Moreover, despite a highly flexible
implant geometry and manipulation efforts dur-
ing the implantation, inadequate vessel apposition is
reported in clinical cases with the potential implica-
tion of blood flow disturbance such as blood stagna-
tion between the implant structure and the vessel wall
[44]. Radial expansion force and possibly a repetit-
ive implant elongation and axial contraction affected
by the pulsatile blood pressure curve can potentially
stress the endothelium. Finally, a foreign surface is
known to be a potential trigger for thrombotic reac-
tions and can intensify the fluid dynamic effects and
resulting endothelium damage. Taken together, the
mentioned factors are probably the cause for the
observed clinical complications after flow diverter
implantation, like in-stent thrombosis, side branch
occlusion or distal embolism, during the proced-
ure as well as in the short-middle term [45]. These

circumstances bear the risk that the prevention of
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aneurysm rupture can quickly turn into a device-
related ischemic stroke, a dramatic scenario for
patients who undergo the treatment in part without
having become symptomatic. Reflecting this back-
ground, it appears reasonable to design an implant
surface that can prevent platelet activation and
coagulation.

Moreover, the main requirements for the coat-
ing of implants for blood vessels that run through
the head and neck are crucially different from the
ones used for coronary stents. Whereas usually, for
the latter kind of implants prevention of restenosis is
the main requirement to coating performance and is
mostly achieved by using cytostatic drugs to impede
cell proliferation, this approach could be counterpro-
ductive in intracranial vessel treatment. Indeed, the
focus is shifted here to the reconstruction of the ves-
sels wall at the aneurysm neck, depicting the opening
between the vessel and the aneurysm, by controlled
proliferation of endothelial cells and thus neointima
formation. These considerations result in two main
requirements for the implant surface. First, a fast and
controlled neointima reconstruction at the aneurysm
neck and along the whole implant structure should
assure the complete separation of the implant from
the blood flow for a long-term prevention of the
thrombus formation. Second, the implant should be
antithrombogenic, avoiding acute thromboembolic
complications before completed endothelialization,
possibly leading to an ischemic stroke. As soon as
the complete vessel regeneration has occurred, an
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antiplatelet therapy is obsolete, bearing the advantage
of reduced bleeding complications.

Considering the physiology of wound healing, the
thrombus formation and the related thromboinflam-
matory process is the main mechanism which trig-
gers cell proliferation and thus the regeneration of
the injured tissue [46]. With other words, the fib-
rin network forming the scaffold for the thrombus
is the natural, biological substrate where endothelial
cells, among other cells like fibroblasts and leuko-
cytes, infiltrate, proliferate and finally build a new
vessel wall, while at the same time providing blood
supply into the new formed tissue [47]. Since form-
ation of a fibrin strain network is impaired on the
surface of strictly antithrombogenic stents, we con-
ceived and developed a novel coating technology with
the aim of an unhindered or even intensified neoin-
tima formation despite an antithrombogenic beha-
vior. The artificial fibrin network in the coating is
conceived to mimic the final step of hemostasis, the
phase in which further thrombus formation is inhib-
ited and endothelial cells proliferate and support tis-
sue regeneration. At the same time, integration of
covalent bonded heparin aiming at a reduction of
coagulation.

Referring thereto, extensive analysis about the
interaction of human whole blood with the novel as
well as control coatings was performed in this study.
The implants consisted on a mesh of microwires
made of nitinol, an alloy well known for its out-
standingly biocompatibility [48] were tested separ-
ately with two ditferent in vitro hemocompatibility
models. Both models independently of each other
showed a significant reduction of platelet adhesion
in fibrin-heparin and heparin coatings compared to
bare implants, while formation of the TAT complex
was reduced for all coated implants in Chandler Loop
model. The anticoagulatory character of the fibrin
heparin coating is especially reflected in the increased
number of platelets compared to a fibrin only coating
on the stent surface in the Chandler Loop model: it
is a well-known fact that heparin prevents blood clot-
ting [33, 49]. Moreover, fibrin alone reduced platelet
adhesion compared to bare implants in the Flow Loop
model, confirming a certain passive behavior of the
fibrin network also in absence of heparin.

To evaluate and compare the interaction of coated
and bare surfaces with endothelial cells, a novel
dynamic cell seeding model was developed and for the
first time presented in this study. Implants were per-
fused for 48 h by an endothelial cell containing solu-
tion. Due to the fixation of the implant containing a
tube to a rotation device, an alternate flow was pro-
duced within the tube lumen.

The results, including viability assay, SEM
and confocal microscopy, indicate that the coat-
ing is slightly though not-significant superior in
term of endothelial cell proliferation then the bare
electropolished surface of the Nitinol implant, whose
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good cell compatibility was proved in a previous
study [50].

The findings make in our view the novel approach
potentially superior to a complete inhibition of
hemostasis by means of a mere antithrombogenic
stent surface, since this could potentially interact with
the crucial mechanisms of vessel regeneration and
compromise, delay or in the worst case inhibit the
building of a neointima layer.

Surface optimization is a very central area of
research regarding the clinical application of biomed-
ical progresses since the body is a harsh environ-
ment for materials and, at the same time, materials
can provoke an adverse effect on the biological envir-
onment [51]. Whereas the initial idea was to hide
potentially corrosive surfaces under an inert coating
(52] the focus today is put on biomimicking coating
strategies, which prevent the biomaterial from being
recognized as foreign bodies. As mentioned before
multiple approaches are used to address this such as
the immobilization of biomolecules like heparin [53].
Another type of coating, besides heparin based, is the
use of phosphorylcholine, which has been applied as
flow diverter coating mimicking the nonreactive sur-
faces of red blood cells [54] and resulting in improved
thrombogenicity of the implant [30, 55]. Moreover,
use of hydrophilic coatings have been shown to reduce
the adhesion of platelets on the implant surfaces and
hence provide anti-thrombogenic properties [56].

Further research is needed to evaluate long-term
efficacy and safety of surface technology. Though
invitro tests allow reproducible and standardized
conditions, in vivo studies are needed to account
for the complex inflammatory and coagulatory path-
ways occurring in a living organism. Further lim-
itations of our study relate to the tube mater-
ial, which implies an inherent thrombogenicity and
thus makes the use of heparinized blood unavoid-
able. Moreover, standardized tube geometry does not
account for mechanical properties in complex ves-
sel geometries. Coating of surface could potentially
influence wire friction in the phase of the implant-
ation and thus wall apposition and influence on
blood flow.

Last, we performed the study with five samples
per group. At this size, no significant differences were
detected for different parameters, though a trend
was detectable. A higher number of samples would
be favorable for future experiments, particularly if
small differences are expected because of a relat-
ively small implant surface compared to the tube
setting.

5. Conclusion

In an in vitro setup, we investigated and proved
the cell as well as blood compatibility of a novel,
fibrin-based coating technology compared to
different control surfaces. A novel mock loop allowed
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for the evaluation of endothelial cell proliferation
under dynamic conditions. It could be shown that
the implant with the fibrin-heparin coating has a
significantly lower tendency to trigger platelet adhe-
sion on the stent surface as well as to cause the
formation of TAT after incubation with blood when
compared to the bare metal implant. Furthermore,
there is a reduced tendency towards the secretion of
3-TG indicating that the activation of platelets can be
reduced with applying the fibrin-heparin coating to
the implant.
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Abstract: A therapeutic strategy to improve wound healing has become an increasingly important
medical task due to the rising incidence of adiposity and type Il diabetes as well as the proceeding
population aging. In order to cope with the resulting burdens, new strategies to achieve rapid and
complete wound healing must now be developed. Accordingly, the development of a bioactive wound
dressing in the form of a messengerRNA (mRNA)-bearing poly(lactide-co-glycolide acid) (PLGA)
coating on surgical suture is being pushed further with this study. Furthermore, the evaluation of the
polymer-based transfection reagent Viromer RED has shown that it can be used for the transfection
of eukaryotic cells: The mRNA gets properly complexed and translated into a functional protein.
In addition, the mMRNA-PLGA coating triggered the expression of the keratinocyte growth factor (KGF)
in HaCat cells although KGF is not expressed under physiological conditions. Moreover, transfection
via surgical sutures coated with mRNA does not affect the cell viability and a proinflammatory
reaction in the transfected cells is not induced. These properties make the mRNA-PLGA coating
very attractive for the in vivo application. For the future, this could mean that through the use of
mRNA-coated sutures in surgical wound closure, cells in the wound area can be transfected directly,
thus accelerating and improving wound healing.

Keywords: messengerRNA; poly(lactic-co-glycolic acid); surgical suture; coating; wound healing;
keratinocyte growth factor

1. Introduction

In industrialized nations, the incidence of obesity and type II diabetes continues to increase as
society simultaneously grows older [1]. In Germany alone, 2.5% of the population suffers from chronic
wounds with rising tendencies [2]. Furthermore, chronic wounds are, on the one hand, a major burden
for the person concerned and, on the other hand, they pose a socio-economic challenge: About 2% of the
health budget must be raised each year to treat poorly healing wounds [3]. Therefore, in order to cope
with the enormous financial burden, new strategies must be developed for achieving rapid and complete
wound healing. Moreover, wound healing is a complex three-stage process mediated by a large number
of molecules such as different enzymes, cytokines, and growth factors [4]. Since the process of wound
healing is determined by the nature of the wound, the healing prospects are best with smooth and
closely adjacent wound edges [5]. Therefore, surgical sutures are used for wound closure to achieve
this state whenever tissue separation occurs due to an incision, puncture, abrasion, or other injuries [6].
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Additionally, sutures can consist of natural or synthetic textile biomaterials and they can be either
monofilament with a smooth surface or braided to a multifilament structure [7,8]. The sutures’ physical
and mechanical properties, handling properties, biocompatibility, and antimicrobial characteristic are
of utmost importance [9]. Moreover, various types of research have provided good anesthetic and
antineoplastic properties to the surgical threads [6]. Consequently, several groups have incorporated
different antimicrobial agents into sutures to impart microbe resistance characteristics and prevent
infections at the surgical site [10,11]. A suture modification that promotes wound healing by triggering
cell differentiation and proliferation in the wound area had not been introduced until now. The growth
factor KGF plays an important role in wound healing because it stimulates the differentiation and
proliferation of epithelial cells and conveys an anti-apoptotic effect [12]. Therefore, the idea is to trigger
the expression of the growth factor by the body’s own cells directly in the wound area via transfection
of in vitro transcribed mRNA. This therapy works by delivering a modified mRNA encoding for
the desired protein in order to target cells, which then translate the mRNA into the corresponding
protein [13,14]. Accordingly, mRNA-based technology is already in use for the development of vaccines
against different medical conditions, different cancer types, and monogenetic diseases. The mRNA
therapy has several advantages over the DNA-based gene therapy where a permanent change in the
genome is achieved. Moreover, with no risk of wrongly localized integration in the host genome,
which could lead to mutagenic effects, the transfection efficiency is not dependent on the cell cycle and
the synthesis of the desired protein occurs fast through the cells own translational machinery under
physiological conditions that can be controlled [15,16].

Since mRNA is a relatively large molecule, no transporter proteins are available for transportation
through the cell membrane. Therefore, in order to initiate the mRNA transfer, various physical,
biological, or chemical methods exist, each of which has specific advantages and disadvantages.
Additionally, since chemical transfection methods are the most common, cationic polymers such as
polyethylenimine (PEI) or cationic lipids/lipid mixtures such as Lipofectamine 2000 are used [17-19].
This method is based on the principle that positively charged polymer or lipid particles form complexes
with negatively charged nucleic acids and prevent the mRNA from nucleases digesting it in extracellular
space [20]. Subsequently, these positively charged complexes are attracted to the cell membrane and
the uptake is conducted via endocytosis. After absorption, the carrier molecules are broken down and
the mRNA is released in the cytoplasm, where it can be translated into a protein [21]. However, the
transfections of cells with cationic reagents lead to rapid mRNA intake and translation with the peak
in protein translation after 24 h. As a result, it is crucial to guarantee continuous therapeutic protein
production for the treatment of chronical wounds.

Furthermore, PLGA-based delivery systems enable targeted and controllable local drug release [22]
and lay the foundation stone for the development of a bicactive coating for multifilament seam material:
A polymer-based mRNA-PLGA coating should enable the in vivo transfection of cells in the wound
area. In order to immobilize the encapsulated mRNA encoding for the desired protein, the approach is
to set up a coating on the surface of surgical suture based on PLGA. Accordingly, the copolymer can be
well degraded by eukaryotic cells while showing good compatibility with tissue and cells without
bearing any toxic effects. Due to these positive characteristics, PLGA is one of the few polymers that
have been approved by the Food and Drug Administration (FDA) for clinical use in humans [23].
Therefore, PLGA is widely used to produce extended release formulations (for encapsulation of drug
substances) and implants with adjustable properties for local delivery [24,25].

To our knowledge, we are the first group to have established a novel mRNA-based coating for
surgical suture material. This is intended to transfect cells in the wound area and, thus, improve wound
healing through the expression of the growth factor KGF. Therefore, therapeutic KGF-encoding mRNA
with a suitable transfection agent was incorporated into a PLGA coating. In doing so, the coating
should degrade as well as release and translate mRNA in a constant manner. Thus, physiological
processes such as wound healing can be improved and remodeled through the targeted expression of
growth factors [26].
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2. Materials and Methods

2.1. Cell Culture

As human skin is mainly made up of fibroblasts and keratinocytes, the human keratinocyte cell
line HaCat (CLS Cell Lines Service Inc, Eppelheim, Germany) and BJ fibroblast (ATCC, Manassas,
VA, USA) from human foreskin were used in this study. The HEK293 cell line was used as a control.
All cells were grown in 175 em? cell culture flasks at 37 °C and 5% CO,. HaCat or HEK293 cells were
cultured in Dulbecco’s modified Eagle’s medium (DMEM; Thermo Fisher Scientific Inc., Karlsruhe,
Germany) supplemented with 10% fetal bovine serum (FBS; Thermo Fisher Scientific Inc) and 1%
penicillin/streptomycin (Thermo Fisher Scientific Inc.). For BJ fibroblast cultivation, 3% HEPES-buffer
(1 M; Gibco by life technologies Inc., Darmstadt, Germany) was further added. When cells reached
90% confluency, they were trypsinized with 0.25% trypsin in buffered ethylenediaminetetraacetic acid
(EDTA) (Thermo Fisher Scientific Inc.). Cell detachment was stopped using the corresponding cell
culture medium. Cells were centrifuged at 300 g for 5 min and resuspended. Afterwards, cells were
counted with the CASY cell counter (Roche Diagnostics Inc., Mannheim, Germany).

For each experiment, cells were seeded with different density onto a 12-well plate: HEK293 cells
were seeded at 1.0 x 107 cells/well, keratinocytes at 1.5 x 105 cells/well, and BJ fibroblasts at 0.75 x 10°
cells/well. All cells were seeded 1 day prior to transfection.

2.2. mRNA Synthesis

mRNAs encoding for enhanced green fluorescent protein (eGFP) and KGF were generated using
a procedure previously described [14]. This multi-step procedure starts with amplification of the
DNA templates of eGFP or KGF, which are encoded in the associated pcDNA 3.3 plasmids (Eurofins
Genomics Inc., Ebersberg, Germany). The amplification was conducted via polymerase chain reaction
(PCR) by using the HotStar HiFidelity Polymerase Kit (Qiagen Inc., Hilden, Germany) according
to manufacturer’s instruction (TTGGACCCTCCGTACAGAAGCTAATACG as forward primer and
T10CTTCCTACTCAGGCTTTATTCAAAGACCA as reverse primer (Ella Biotech Inc., Martinsried,
Germany)). The in vitro transcription (IVT) of DNA to mRNA was performed by using the T7
MEGAscript Kit (Life Technologies Inc., Carlsbad, CA, USA). The mRNA was modified by attaching a
3-0-Me-m7G(5 )ppp(5”)G RNA Cap Structure Analog (New England Biolab, Inc., Ipswich, UK) as well
as adding pseudouridine-5'-triphosphate and 5-methylcytidine-5’-triphosphate (TriLink Biotech Inc.,
San Diego, CA, USA) to the reaction, which were substitutes for UTP and CTP. The in vitro transcripted
mRNA was dephosphorilized using the Antarctic Phosphatase Kit (New England Biolab Inc.,) and
purified with the RNeasy Kit (Qiagen Inc.,). The nucleic acid products of PCR and IVT were controlled
with gel electrophoresis using a 1% agarose-TBE gel.

2.3. Coating of Multifilament Suture with mRNA and PLGA following Transfection of Cells

In this study, PLGA was used to immobilize complexed mRNA on multifilament seam material
and to achieve transfection of cells by degradation of the coating and release of mRNA. In the first step,
a stock solution was prepared by dissolving 20 mg PLGA (Evonik Inc., Essen, Germany) in 1000 uL of
ethyl acetate (Honeywell Riedel-de Haén Inc., Seelze, Germany). This stock solution was sterile-filtered
and stored at +4 °C. Before each experiment, 10 uL of the stock solution was diluted with 990 pL of
sterile ethyl acetate as a working solution. For the coating, the mRNA was complexed with either
Viromer RED (Lipocalyx Inc., Halle (Saale), Germany) or Lipofectamine 2000 (Invitrogen Inc., Carlsbad,
CA, USA) as a transfection agent. For the Viromer RED-based coating, 0.5 uL of the transfection
agent was placed in a reaction tube and mixed with 12 pL Viromer RED buffer solution. Next, mRNA
was added, so the resulting concentration was 1 pg mRNA per 15 pL. Complex formation occurred
during 15 min incubation at room temperature (RT). For the Lipofectamine 2000-based coating, 0.5 pL
Lipofectamine 2000 was mixed with 12 uL Opti-MEM I medium (Invitrogen Inc.) and 2.5 ug mRNA,
and incubated for 20 min at RT. After complex formation, 15 uL of each transfection solution was
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mixed with 20 pL of the PLGA utility solution. A 1 cm piece of multifilament suture was placed on a
glass slide and the mRNA PLGA solution was added drop by drop. When the solvent ethyl acetate
evaporated and the filaments were dry, they were turned, and the other side was coated by dropwise
adding of the mRNA-PLGA solution. This procedure was repeated until the entire coating solution
was applied to the suture. According to this procedure, 1 pg mRNA should be immobilized on the
seam material. In order to increase the amount of mRINA immobilized on the surface, the volume of the
coating solution was increased proportionally. The coated filament was put on the cells in the 12-well
plates and incubated at 37 °C and 5% CO, until analysis. Seam material coated with only PLGA or
PLGA and the transfection agent were used as controls. The transfection efficiency of the coated suture
was compared to that of direct cellular transfection. For this purpose, 15 pL of the mRNA, which
was complexed with Viromer RED, was taken from the same transfection mixture as the one used for
the coating and added directly to the cell culture medium of the cells. For comparing the direct and
indirect transfection efficiency of mRINA, which was complexed with Lipofectamine 2000, the cells
were first washed twice with 1000 pL PBS buffer (w/o Ca™/Mg*) (Gibco by life technologies Inc.). Then,
15 uL of the already prepared Lipofectamine 2000 transfection solution was taken and mixed with
500 pL. Opti-MEM I and added drop by drop to the cells. After 4 h of incubation, the transfection
complexes were removed, and cells were cultured in full medium until analysis. Cells incubated with
the transfection agent only were used as a control.

2.4. Scanning Electron Mictoscopy

To be able to visualize the structure of the mRNA-PLGA coating applied to the surgical suture after
the coating process, the suture had to be prepared for scanning electron microscope (SEM) analysis.
To remove the remaining water, the samples were incubated in ethanol p.A. (Merck Inc., Darmstadt,
Germany) with increasing concentration of 40%-100%. Finally, the samples were dried using a
desiccator, then sputtered with gold palladium, and subsequently analyzed with SEM (Cambridge
Instruments Inc., Cambridge, UK).

2.5. KGF Enzyme-Linked Immunosorbent Assay

To quantify the amount of KGF expressed by the cells after mRNA transfection, the supernatant was
analyzed using the KGF-ELISA (human FGF-7 enzyme-linked immunosorbent assay kit, Sigma-Aldrich
Inc., St Louis, MO, USA). The assay was performed according to the specifications of the manufacturer.

2.6. Flow Cytometry

Flow cytometric analyses of the transfected HEK293, HaCat, and BJ fibroblasts were performed
to determine the level of eGFP-expressing cells. Thus, 24 h or 48 h post transfection, cells were
detached from 12-well plates, washed with PBS (w/o Ca™/Mg™), and fixed using 250 uL 1x CellFix
(BD Biosciences Inc., Franklin Lakes, NJ, USA). Flow cytometry was performed using a FACScan
cytometer (BD Biosciences Inc.). For each sample, a total of 10,000 events were acquired. Fluorescence
microscopic analyses were performed before cell detachment.

2.7. Real-Time gPCR

To determine how the transfection of 1 pg KGF mRNA impacts the gene expression of inflammatory
markers in primary fibroblasts 6 h or 24 h post transfection, the total RNA of the cells was isolated
using the Aurum total RNA isolation kit (Bio-Rad Laboratories Inc., Miinchen, Germany). The isolated
RNA was converted to copy DNA (cDNA) using the iScript kit (Bio-Rad Laboratories Inc.). Expression
of interferon alpha (IFN-), interferon beta (IFN-[3), and tumor necrosis factor alpha (TNF-«) (IFN-a:
Forward Primer 5-ACC CCT GCT ATA ACT ATG ACC ATG C-3’, Reverse Primer 5-CAC AGT GTA
AAG GTG CAC ATG ACG-3"; IEN-[3: Forward Primer 5'-TAC CTG AAG GCC AAG GAG TAC AG-3,
Reverse Primer 5'-CCG AGG TAA CCT GTA AGT CTG TTA A-3’; TNF-«: Forward Primer 5'-CCC
AGG CAG TCA GAT CAT CTT C-3’, Reverse Primer 5-GTT ATC TCT CAG CTC CAC GCC-3’ (Ella

99



Publikationen

Coatings 2019, 9, 374 50f17

Biotech Inc.)) was analyzed. Glyceraldehyde 3-phosphate dehydrogenase (GAPDH) expression was
used as reference (Forward Primer 5-TCA ACA GCG ACA CCC ACT CC-3, Reverse Primer 5-TGA
GGT CCA CCA CCC TGT TG-3' (Ella Biotech Inc.)). The real-time qPCR was performed using the
CFX Connect Real-Time PCR detection system (Bio-Rad Laboratories Inc.).

2.8. Cell Viability Assay

The colorimetric MTT assay, which is based on the glycolysis-dependent conversion of the yellow
tetrazolium salt 3-(4.5-dimethyl-2-thiazolyl)-2.5-diphenyl-2H-tetrazolium bromide (MTT; AppliChem
Inc., Darmstadt, Germany) to violet formazan, was used to determine cell metabolic activity and
viability. Cells were washed three times with RPMI without phenol red (Life technologies Inc.) and
incubated for 4 h at 37 °C with 330 uL of a 0.05% solution of MTT. Afterwards, the MTT solution was
removed and 300 pL DMSO (dimethyl sulfoxide; Serva Inc., Heidelberg, Germany) were added to
dissolve the generated formazan. The absorbance of the DMSO solution was measured at 540 nm with
the Mithras LB 940 Microplate Reader (Berthold technologies Inc., Bad Wildbad, Germany).

2.9. Hemocompatibility Testing

For hemocompatibility testing, blood samples of four healthy donors were collected by
venipuncture. This procedure is approved by the Ethics Committee of the medical faculty at the
University of Tiibingen (Project identification code: 270/2010BO1) and all subjects gave their written
informed consent for inclusion before they participated in the study. The study was conducted
in accordance with the Declaration of Helsinki. The collected blood samples were anticoagulated
with 1.5 U heparin/ mL blood (LEO Pharma Inc., Neu-Isenburg, Germany) and the intake of
hemostasis-affecting drugs within the last 14 days, oral contraceptives, and smoking were set as
exclusion criteria to guarantee uninfluenced clotting behavior.

To prove whether the mRNA-PLGA coating on the suture does not affect blood clotting, baseline
values of several hemocompatibility markers were gained by directly transferring the heparinized blood
after blood draw into three different monovettes containing either EDTA (Sarstedt Inc., Niimbrecht,
Germany), CTAD (BD Biosciences Inc.), a mixture of citrate, theophylline, adenosine, and dipyridamole,
or citrate (SarstedtInc.). Coated pieces of suture (3 cm) were incubated with 9 mL of fresh human blood in
round polypropylene bottom tubes (BD Biosciences Inc.) at 37 © C for 60 min under dynamic conditions.
A tube filled with just 9 mL of blood was used as a control. After incubation, the blood was transferred
into the respective monovettes, containing EDTA, CTAD, or citrate. Blood anticoagulated with EDTA
was first used to draw a hemogram, while afterwards, all blood samples were centrifuged followed by
blood plasma collection. Plasma samples were stored at —20 °C or —80 °C until the analysis of various
hemocompatibility markers. ELISAs were performed to quantify thrombin-antithrombin-complex
(Enzygnost®TAT micro-Siemens Healthcare Inc., Marburg, Germany), Polymorphonuclear (PMN)
elastase (Demeditec Diagnostics Inc., Kiel, Germany), 3-thromboglobulin (Stago Inc., Diisseldorf,
Germany), and SC5b9-complex (Tecomedical Inc. Sissach, Switzerland).

2.10. Statistics

All data are given as means with standard error of the mean (SEM). To test normal distribution,
the Kolmogorov-Smirnov test was used. Normally distributed datasets were analyzed using one-way
or repeated measures (RM) ANOVA with Bonferroni’s multiple comparison test to analyze differences
between groups. The Kruskal-Wallis test was used for non-normal distributed datasets. All analyses
were performed using the statistical software package GraphPad Prism version 6 (GraphPad Software
Inc., La Jolla, CA, USA). Statistical significance was defined as p < 0.05.
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3. Results

3.1. Evaluation of a suitable Transfection Agent for the Construction of a mRNA Coating for Seam Material

During previous studies, it could be shown that mRNA can be delivered to cells with a variety
of different transfections agents, all leading to the expression of a functional protein. For the present
study, it was important to check whether the complexed mRNA could be incorporated into a coating
made up of PLGA (Figure la). The resulting coating is extensively spread on the surface of the
suture (Figure 1b,c) and ought to work as a carrier system that transfects epithelial cells with growth
factor-encoding mRNA and, thus, improves wound healing.

(a) (b)

\ mRNA

# transfection agent

@ PLGA particle

transfection agent

+ mRNA

multifilament suture

== adherent cells

complexed mRANA

2000000800
Fo N F

coating of e .
Hok HWe>jk  Indirect transfection
multifilament suture

complexed mRNA

+PLGA

20 pm

Figure 1. Schematic overview of the coating process and microscopic view of the coating. After
complexation of a specific mRNA, cells can either be transfected in a direct manner or the complexed
mRNA can be mixed with a PLGA solution followed by coating of multifilament sutures and subsequent
indirect transfection (a). Scanning electron microscope visualization of the surface of the mRNA-PLGA
coated multifilament suture in 100-fold (b) and 500-fold (¢} magnification.

In order to evaluate whether Viromer RED or Lipofectamine 2000 is more suitable to build a
functional mRNA-PLGA coating, HEK293 cells were transfected with 1 ug eGFP mRNA either by
direct transfection or by coated sutures.

To assess the efficiency of transfection, the transfected HEK293 cells were analyzed 24 and 48 h
post transfection by flow cytometry (Figure 2a,b). After 24 h, 86.35% + 1.55% of the cells transfected
with Viromer RED directly expressed eGFP while only 34.92% + 4.16% of the cells transfected with
Lipofectamine 2000 did. After 48 h, the percentage of eGFP-expressing cells after Viromer RED treatment
was nearly stable (87.45% + 1.85%), while the number of cells producing eGFP after transfection with
Lipofectamine 2000 slightly increased to 49.11% + 5.09% (Figure 2a). When it came to transfection via
the coated sutures, the Viromer RED based coating was able to transfect 29.11% + 1.16% of HEK293
cells after 24 h and the eGFP expression remained stable for another 24 h (29.59% =+ 2.24%). The coating
made up of Lipofectamine 2000 could not trigger a detectable eGFP expression: 0.4% + 0.29% (24 h)
or 1.12% + 0.39% (48 h) of HEK293 cells were recognized as fluorescent. This is roughly the same
percentage as the non-transfected HEK293 cells (0.69% =+ 0.37%) (Figure 2b).

101



Publikationen

Coatings 2019, 9, 374 7of 17
(a) 1 (d)
£ gp. 3 untreated
H 3 Viromer RED (VR) 3 ]
£ e mm Lipofectamine 2000 (L 2000) iz
s £
| ™ £ VR (1 pg eGFP mRNA) £x
e £3 L 2000 {1 pg eGFP mRMA) =
5
a. 0 T
&
2 0 =
T =
uh 48n z
(b) = * H
I —_ = 3 untreated ]
§ £ Viromer RED (VR) 2
,;s'.' = Lipofectamine 2000 (L 2000) s g
| mm VR-PLGA coating (1 g eGFP mRNA) b
s = L 2000-PLGA coating (1 yg eGFP mRNA) | § | 3
3 10 S| <
a z
s €
2 ol !
24h 48h |8
B
ns
() —= ;
_ 100 se——— §
3 3 untreated g| &
£ £ uncoated sulure =
g 5. =B PLGA coating g ;
= 8 VR.PLGA coating (1 g 6GFP mRNA) § £
]
> mm L 2000-PLGA coating (1 pg eGFP mRNA) | § | &
<
0 é &
24h 48n 1

Figure 2. Comparison of different cationic transfection reagents for direct and indirect mRNA
transfection of cells. Flow cytometric analysis of eGFP mRNA-transfected HEK293 cells using Viromer
RED and Lipofectamine 2000 for direct transfection (a) or transfection via mRNA-PLGA coated sutures
(b) 24 and 48 h post transfection (1 = 4; *** * p < 0.0001). Determination of cell viability after exposition
to different kinds of suture for 24 or 48 h (¢) (1 = 4; n.s. = not significant). Fluorescence microscopic
images of HEK293 cells 48 h after transfection by direct addition of 1 ug of complexed mRNA or
mRNA-coated sutures (d).

To exclude cytotoxic effects of coated sutures on HEK293 cells, a cell viability assay was performed
(Figure 2c). The cells were subjected to the sutures over periods of 24 and 48 h, respectively. Untreated
cells were used as a reference and their viability was set to 100%. For comparison, uncoated and
PLGA-only-coated suture materials were used as well as mRNA- and PLGA-coated sutures either
using Viromer RED or Lipofectamine 2000 as a transfecting agent. Within 48 h, no significant reduction
in cell viability of the HEK293 cells, exposed to different kinds of suture, could be detected.

The results of flow cytometry could be confirmed by analysis with fluorescent microscopy 48 h post
transfection (Figure 2d). The direct transfection with Viromer RED led to visible more eGFP-expressing
cells than Lipofectamine 2000. An indirect transfection viaa mRNA-PLGA coating was only successful
when using Viromer RED.

3.2. eGFP Transfection of Skin Cells by mRNA-Coated Seam Material

Since fibroblasts and keratinocytes play an important role in the wound healing as they migrate
from the surrounding tissue into the wound area and fill up the tissue defect, improvement in wound
healing could be achieved if cells in the wound area are able to be transfected with therapeutic mRNA.
The transfection can occur via seam material that is in contact with fibroblasts and keratinocytes in the
case Of a cutaneous wounds.

For this experiment, BJ fibroblasts and HaCat cells were transfected with different amounts of
eGFP mRNA whether in a direct manner with Viromer RED-mRNA or through the mRNA-PLGA
coating. Successful protein expression in cells after transfection was observed microscopically as well
as quantified by flow cytometry.

When BJ fibroblasts were treated with eGFP mRNA, the direct transfection of 1 ug mRNA led to a
significantly higher percentage of protein expression than transfections performed with 2.5 pg mRNA
after 24 h (Figure 3a: 59.06% + 7.12% vs. 35.43% =+ 6.00%). eGFP expression was regulated to a uniform
level after 48 h incubation: Of the cells transfected with 1 pg mRNA, 34.37% + 2.74% expressed the
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fluorescent protein and 32.05% + 5.58% of the fibroblasts transfected with 2.5 pg mRNA did. The direct
transfection of HaCat cells with different amounts of mRNA led to no significant differences regarding
the transfection efficiency: After 24 h, 57.14% + 1.17% and 59.85% + 5.44% of the cells transfected with
1 and 2.5 ug eGFP mRNA, respectively, expressed the fluorescent protein (Figure 3b). After 48 h of
incubation, the number of eGFP-expressing cells was significantly reduced to 35.78% = 6.68% (1 ug
mRNA) and 31.78% + 6.65% (2.5 ng mRNA) in both treatment groups.

(a) BJ fibroblasts (b) HaCat cells

_80 2 _.80

£ < =

20 Z 60

E i [ untreated

£ 5 £ % Viromer RED (VR)

£ H 3 VR (1 g eGFP mRNA)
a o

; i ; - I B VR (2.5 ug eGFP mRNA)
o o

® ol—=im ® o= e

24h 48h

(c) BJ fibroblasts (d) HaCat cells
_ 50
B
%lid 3 untreated
- B2 PLGA coaling
.g ® mm VR-PLGA coating
H 20 mm VR-PLGA coaling
£ (1 g eGFP mRNA)
e 10 n.s. I VR-PLGA coating
Q (2.5 pg eGFP mRNA)
0 1
24h 48h 24h 48h

Figure 3. Determination of the transfection efficiencies 24 or 48 h after direct or indirect eGFP mRNA
transfection. Flow cytometric analysis 24 or 48 h after the direct transfection of BJ fibroblasts (a) or HaCat
cells (b) with Viromer RED-encapsulated eGFP-encoding mRNA. B] fibroblasts (c) and HaCat cells (d)
were also analyzed after the indirect transfection via the mRNA-PLGA coating (n = 4;** * * p < 0.0001,
***p <0.001,**p < 0.01, * p < 0.05, n.s. = not significant).

After transfection of BJ fibroblasts via the PLGA coating containing 1 ng mRNA, 22.78% + 1.47%
of the cells expressed eGFF after 24 h. After another 24 h, the percentage of eGFP-expressing cells
decreased to 10.82% =+ 1.41% (Figure 3c). Transfection via the mRNA-PLGA coating that contained
2.5 pg eGFP mRNA was significantly more effective, since 44.26% + 4.30% of the cells expressed
the fluorescent protein after 24 h. Also, there was no significant reduction in eGFP expression
(42.55% =+ 7.34%) after 48 h of incubation. When the transfection of HaCat cells was performed via
the PLGA coating, similar effects of protein expression could be observed: After 24 h, no significant
difference between the different coatings had occurred (Figure 3d: 32.50% + 3.35% for 1ug mRNA vs.
39.08% + 3.87% for 2.5 pg mRNA). The coating containing 1 ug eGFP mRNA led to a stable eGFP
expression over 48 h, while the number of eGFP-expressing cells significantly declined when using the
coating containing 2.5 pg of mRNA.

3.3. Induction of therapeutic Protein Expression by KGF mRNA-Coated Sutures

During wound healing, keratinocytes play an important role: They ensure reepithelialization
of the damaged skin layer by migrating into the wound area, whereby this process is stimulated by
KGF. An artificial increase of KGF in the wound area, triggered by cell transfection via a mRNA-PLGA
coating, could, thus, improve cell proliferation and wound healing,

For the quantification of secreted therapeutic KGF protein BJ fibroblasts and HaCat cells were
transfected with different amounts of KGF mRNA through a Viromer RED based mRNA-PLGA coating
and the protein level was analyzed in the supernatants using KGF-ELISA.
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The direct transfection of BJ fibroblasts with 1 pg of KGF mRNA resulted in a secretion of
135.2 + 37.44 ng/mL KGF protein during the first 24 h post transfection, whereas after 48 h, the KGF
expression decreased to a level of 52.06 + 17.72 ng/mL (Figure 4a). The indirect transfection via
the mRNA-PLGA coating led to the expression of 42.23 + 17.86 ng/mL for 1 ng KGF mRNA and
44.33 + 7.44 ng/mL for 2.5 pg KGF mRNA after 24 h. After 48 h, the amount of released KGF decreased
t0 26.44 + 3.83 ng/mL and 25.71 + 1.19 ng/mL in the mRNA-PLGA suture groups containing 1 and
2.5 ng KGF mRNA, respectively.

ns ns
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Figure 4. Quantification of the release of KGF protein after the in vitro incubation of cells with mRNA
complexes of mRNA-coated sutures. Analysis of KGF secreted by BJ fibroblasts (a) or HaCat cells (b)
24 or 48 h after transfection via the mRNA-PLGA coating that contained either 1 or 2.5 pg KGF-mRNA.
For comparison, the amount of expressed KGF after the direct transfection with 1 pg KGF mRNA was
quantified (n = 4;* p < 0.05, n.s. = not significant).

When HaCat cells were directly transfected with 1 pg mRNA, a KGF concentration of
537.60 + 302.30 ng/mL was measured after 24 h. The transfection via the coating bearing 1 ug
KGF mRNA led to a significantly lower amount of protein (42.51 + 8.31 ng/mL) though the transfection
with 2.5 pg mRNA in the coating resulted in increased protein levels of 62.35 + 14.46 ng/mL (Figure 4b).
After 48 h, the amount of secreted KGF following direct transfection decreased to 105.20 + 32.72 ng/mL.
HaCat cells that were transfected by a coating containing 1 ug mRNA secreted 25.65 + 1.18 ng/mL
KGF after 48 h and for the coating bearing 2.5 png mRNA, the measured KGF level after 48 h was
35.85 + 3.14 ng/mL.

3.4. Cytokine Release Post Transfection

It is known that nucleic acids can stimulate the immune system by activating toll-like receptors
(TLRs). Although immunogenicity can be reduced by using modified nucleotides in the in vitro
synthesis of mMRNA, potential immune reactions, which may be induced, must be excluded.

To determine the effect of the mRNA transfection on gene expression of inflammatory markers in
BJ fibroblasts, the whole RNA content of the cells was isolated and prepared for quantitative real-time
PCR 6 h and 24 h after transfection.

An expression of IEN-& could not be detected at any time in the fibroblasts (Figure 5a). The direct
transfection with 1 pg KGF mRNA led to an increased expression of IFN-B compared to the transfection
via the PLGA coating 6 h and 24 h post transfection (Figure 5b). When it came to the expression of
TNF-«, the directly transfected fibroblasts showed increased gene expression compared to all other
treatment groups (Figure 5¢).
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Figure 5. Analyses of different proinflammatory genes in B] fibroblasts after transfection with
therapeutic mRNA-complexes or mRNA-coated sutures. gRT-PCR was used to determine the release of
interferen alpha (a), interferon beta (b), and tumor necrosis factor alpha (¢) 6 h and 24 h post transfection.
The expression pattern of untreated cells was compared to the one of cells treated with Viromer RED
only, cells transfected with 1 pg KGF mRNA in a direct manner, or transfected via the mRNA-PLGA
coating containing 1 ug KGF mRNA. (n = 4; * p < 0.05, n.s. = not significant).

3.5. Hemocompatibility of KGF-Encoding mRNA-PLGA Seam Material

The ability of the mRNA-coated sutures to interact with blood coagulation or the complement
cascades plays a pivotal role for its potential use in clinical applications. To analyze whether
the mRNA-PLGA coating influences hematological processes, sutures with different coatings were
incubated with heparinized, fresh human whole blood and blood cell count, as well as various
hematological markers were determined using specific ELISAs.

It could be shown that neither the PLGA coating alone nor in combination with Viromer RED or
KGF-encoding mRNA had a measurable effect on the blood. When examining the blood cell count
before and after incubation, no differences regarding the numbers of red blood cells, white blood cells
or platelets were found (Figure 6a—c). Likewise, the levels for the complement complex SC5b-9 as
well as for PMN elastase were not altered compared to the negative control where blood without
any test specimen was incubated. Moreover, no differences in thrombin-antithrombin-complex (TAT)
formation and the platelet activation marker 3-thromboglobulin were detectable between the groups
after incubation (Figure 6d-g).
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Figure 6. Hemocompatibility testing of sutures coated with PLGA and/ or Viromer RED and KGF
mRNA. Numbers of red blood cells (RBCs) (a), white blood cells (WBCs) (b), and platelets per microliter
(c) were not altered in all treatment groups. The blood markers for detecting the activation of the
complement system (SC5b-9) (d), neutrophil activation (PMN elastase) (e), as well as activation of
the clotting cascade (TAT) (f) and platelets (p-thromboglobulin) (g) were quantified before and after
incubation in blood, using specific ELISA. (n = 4; ** * p < 0.001, * p < 0.05, n.s. = not significant).

4. Discussion

This study aimed to present a novel approach in the development of bioactive suture material
using a polymer-based, mRNA-containing coating, which supports wound regeneration by specific
transfection of cells in the wound area. Consequently, through the induced expression of the growth
factor KGF, wound healing should be stimulated by the differentiation and proliferation of epithelial
cells and the additional mediated anti-apoptotic effect. The results show that polymer-based reagents
are more effective in the transfection of cells with mRNA than lipid-based reagents. Most importantly,
establishing a mRNA coating based on the biodegradable polymer PLGA with Viromer RED used as
transfection reagent has been successful: HEK293 cells, HaCat cells, and primary fibroblasts could be
transfected by coated seam material, and the mRNA-PLGA coating even triggered the expression of
KGF in HaCat cells, although they do not form this growth factor under physiological conditions [27].
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Furthermore, the transfection via the coated seam material did not affect the vitality of cells or cause a
proinflammatory reaction in the transfected cells. These properties make the mRNA-PLGA coating
very attractive for the in vivo application and the hemocompatibility testing, which shows that the
suture did not interact with the blood clotting process or complement cascades after an incubation time
of 60 min, thereby further qualifying the coating for surgical use. This study established the coating of
suture material with mRNA-PLGA complexes to promote the KGF expression at the needed location
directly on the sewn wound. This approach guarantees targeted delivery to cells on the skin surface as
well as the deeper skin layers with minimal or no loss of therapeutic molecules.

The development of coatings for surgical suture, until now, was mostly targeted at antimicrobial
characteristics to prevent surgical site infections using antiseptic agents such as chlorhexidine, natural
products such as totarol, or different kinds of silver nanoparticles [26-30]. Additionally, several kinds
of drug-eluting sutures have been produced by a variety of manufacturing processes [31]. When it
comes to the task of improving wound healing, wound dressings are dominating the market. Moreover,
bioactive wound pads seemingly modulate and improve the physiological stages of wound healing [32].
Therefore, products containing collagen and hyaluronic acid are used [33,34]. In addition, another
interesting approach to improve wound healing is the use of growth factors due to their immense
importance in mediating the wound closure processes. The Becaplermin gel for topical application
was released on the market in 1999, containing a recombinant human platelet-derived growth factor
(rhPDGF) as its active pharmaceutical ingredient, which showed improved wound healing compared
to the placebo in studies [35]. Furthermore, a study by Pierce et al. has shown that the application of
4 pgfem? recombinant KGF could accelerate wound healing and lead to the formation of a more stable
epidermis [36]. Nevertheless, the topical application of growth factors was unsatisfying: Less than
10% of the applied dose was measurable in superficial layers of the treated granulation tissue and less
than 2% in deeper layers [37]. One idea to overcome this obstacle is gene therapy approaches [38]:
Kopp et al. accelerated the healing process of second degree burn wounds by two days through
the application of HaCat cells stably expressing KGF after KGF-encoding plasmid transfection [39].
Similarly, electroporative transfection of KGF DNA led to continuous expression of KGF protein and
improved wound healing in the treated mice [40].

However, several known disadvantages exist when it comes to DNA-based gene therapy such as
the approaching potential mutagenic effect through false integration into the host’s genome [41,42].
But this threat does not exist when pursuing a mRNA-based gene therapy approach where the nucleic
acid does not enter the nucleus and furthermore the administration of therapeutic mRNA is only
temporary and will end when the suture is removed. Moreover, our group recently showed that
the application of KGF-encoding mRNA accelerates cell proliferation and migration of keratinocytes
in vitro [43]. In order to find out whether it is possible to develop a functional mRNA-containing
coating for surgical suture, two different commercially distributed transfection agents were tested in this
study: Lipofectamine 2000 and Viromer RED. Here, Lipofectamine 2000 is a mixture of cationic lipids,
which forms the supposed lipoplexes when complexing negatively charged mRNA [20]. Furthermore,
Viromer RED consists of a polyethyleneimine (PEI) core structure, modified with hydrophobic and
anionic side chains, which forms polyplexes with mRNA in aqueous solutions [44]. The results
show that only Viromer RED can be used as a transfection agent for mRNA to be incorporated
into a PLGA coating. Therefore, when using Lipofectamine 2000, no transfection of cells could be
detected. In addition, Abraham et al. described the development of an mRNA-PLGA coating for
stents: The group used a protocol in which the mRNA is complexed with Lipofectamine 2000, mixed
with a PLGA solution, and applied the coating in layers on Thermanox slides [45]. Consequently,
Thermanox is a polyolefin-based polymer gained by polymerization of alkenes and, therefore, has
a nonpolar character [46]. The group was able to transfect a significant number of HEK293 cells via
this Lipofectamine 2000-based coating. For the present study, multifilament seam material made from
polyethylene terephthalate (PET) fibers was used. Accordingly, a PET monomer is a strong polar
molecule that carries two carbonyl groups with a positive (carbon) and a negative (oxygen) partial
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charge [47]. Additionally, polymer fibers develop electrostatic charges [48]. Lipofectamine 2000 is
formulated by cationic lipids, which form positively charged lipoplexes when complexing mRNA.
When cationic lipoplexes are encountered on a polar material such as PET fibers, it is conceivable
that their molecular interactions are present in between. Thus, since the integrity and stability of the
lipoplexes could be harmed, the mRNA is already released during the coating process. When the
coating lacks properly encapsulated mRNA, no cell transfection can occur. In order to avoid this effect,
a polymer-based suture material with a non-charged surface—for example, polypropylene (PP)—can
be used.

However, the results of this study show that transfection via a mRNA-PLGA coating based
on Viromer RED as a transfecting agent leads to efficient protein expression. The transfection
efficiency between direct and indirect transfection is comparable as regards the eGFP expression,
but unfortunately, the amount of secreted KGF after a transfection via the mRNA-PLGA coating is
presently lower compared to the direct transfection. Therefore, to overcome this problem in the future,
certain possibilities can help optimize the coating: Viromer RED is a PEl-based transfection agent,
which only has limited resistance to ethyl acetate and was used as a solvent for PLGA. This could lead
to a decrease in weight and mass after a certain time period [49] and thus make polyplexes lose their
stability, thereby leading to a premature mRNA release. In order to bypass this effect and make the
transfection via the coating even more efficient, another solvent for PLGA could be used prospectively:
The organic ether tetrahydrofuran (THF) works as a solvent for PLGA but, at the same time, does not
degrade PEI [50] so the mRNA-loaded polyplexes will not be harmed. Additionally, THF is infinitely
soluble in water up to the temperature of 72 °C [51], which makes the resulting PLGA solution perfectly
suitable for the mixture with the water-based mRNA solution and the transfection buffer.

Using the Viromer RED-based mRNA-PLGA coating, encouragingly, it was possible to trigger
the expression of the growth factor KGF in HaCat cells, although these cells do not form KGF under
physiological conditions. The therapeutically effective level of 4 ug KGF mentioned by Pierce et al.
was not achieved in the experiments but on the other hand, only 1 cm of the coated seam material was
used. When sewing a cutaneous wound with several stitches, the amount of needed suture exceeds
1 ¢m and, therefore, more mRNA will be delivered to the wound territory.

The good cytocompatibility of the mRNA-PLGA coating reflects through the minimal expression
of inflammatory markers post transfection: While in the case of direct transfection, the expression of
IFN-p and TNF-« in BJ fibroblasts significantly increased, cells that were transfected via mRNA-PLGA
coating just showed a slightly increased expression of IFN-3 compared to untreated cells. Consequently,
a great advantage of the transfection via the mRNA-PLGA coating is that a gradual mRNA release
occurs. It has previously been shown that immune activation through mRNA depends highly on the
amount applied to the cells and, additionally, cationic polyplexes themselves are believed to be able to
activate TLRs and induce the release of cytokines [52,53]. Therefore, when the coating is degraded
piece by piece, the cells are transfected with less encapsulated mRNA at once as compared to direct
transfection. In addition, the positive properties of the mRNA-PLGA coating reflect in the results of
the hemocompatibility testing where it could be proved that none of the investigated blood parameters
was altered by the coated seam material.

In order to deepen the knowledge gained here, further studies need to be carried out: It would
be interesting to know how transfection efficiency can be increased by using other solvents or higher
amounts of mMRNA. The release characteristics of the coating need to be evaluated extensively so that
in the next step, the transfection rate can be controlled by the usage of a specially adjusted PLGA.
Finally, the use of a skin model or ex vivo testing on human skin is essential for understanding how
the mRNA-coated suture can improve the wound healing in detail.

5. Conclusions

In conclusion, our work describes a novel approach to support the process of wound healing
by mRNA-coated suture materials. For the development of a bicactive suture coating, modified
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mRNA was complexed with Viromer RED and incorporated into a solution of the biodegradable
polymer PLGA. The coating enabled the transfection of different cell lines as well as primary cells:
The mRNA coating led to both the expression of a functional fluorescent protein as well as of the
growth factor KGF. The transfection of cells via the mRNA-PLGA coating was not accompanied by
cytotoxic or immunogenic effects in vitro and the results of this study suggest that the performance of
the MRNA-PLGA coating can be improved even further by using other solvents for the coating solution.
The excellent cytocompatibility of the coated seam material indicates that even higher amounts of
mRNA could be incorporated.

To our knowledge, the present study describes, for the first time, the development of an
mRNA-based suture coating aiming to transfect cells in the wound area and thus improve wound
healing, which would also be of particular interest in other fields of wound management.
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