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1. Einleitung

1.1 Der medizinische Engpass von Knochenmaterial

Die Versorgung von Knochendefekten ist einer der großen Schwerpunkte der

Unfallchirurgie. Auch wenn Knochengewebe an sich großes Regenerationspo-

tential besitzt, ist die Behandlung von großen Knochendefekten nach Trauma

oder tumorbedingt weiterhin limitiert, da große Defekte ohne Überbrückung des

Frakturspaltes schlecht heilen und nicht immer genügend Knochenersatzmateri-

al aufgebracht werden kann  (Gómez-Barrena  et al., 2015). Im Kontext dieses

Materialmangels rücken in einer wachsenden und alternden Bevölkerung allo-

plastische Transplantationsverfahren vermehrt in den Fokus (Amini et al., 2012;

Brydone et al., 2010). Dabei handelt es sich um produziertes Ersatzgewebe aus

Stammzellen des jeweiligen Patienten. Dieses Forschungsfeld der regenerati-

ven Medizin, auch Tissue Engineering genannt, ist vergleichsweise jung, entwi-

ckelt sich jedoch in vielen medizinischen Disziplinen rasant (Shafiee und Atala,

2017). Es ist insofern sehr vielversprechend, da Nachteile wie Pseudarthrosen,

Prothesenlockerung  oder  -versagen  und  immunologische  Abstoßungen  von

Transplantaten in Zukunft verringert werden könnten und derzeit lediglich Her-

ausforderungen in der Produktion eines optimalen Gewebeprodukts bestehen

bleiben.

1.2  Gegenwärtiger Behandlungs- und Forschungsstand im Kontext Kno-

chen

Frakturen und Knochendefekte werden nach heutigem Standard je nach Lokali-

sation,  Gelenkbeteiligung  und  Ausmaß  unterschiedlich  versorgt  (Muminagic,

2011). Ist der Defekt klein und weitestgehend stabil, kann die Behandlung kon-

servativ mittels Ruhigstellung beispielsweise im Gips behandelt werden (Broos

und Sermon, 2004). Bei Instabilität und mittelgroßen Frakturen kommen Plat-

ten,  Nägel,  Schrauben und Zuggurtungsosteosynthesen zum Einsatz  (Mumi-

nagic, 2011; Uhthoff et al., 2006). Voraussetzung ist in beiden Fällen, dass aus-

reichend Knochenrestgewebe vorhanden ist, um das defekte Areal zu überbrü-
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cken. Ist dies nicht der Fall, besteht ein deutlich erhöhtes Risiko für Pseudar-

throsen  (Romano  et al.,  2009),  weshalb eine Knochengewebstransplantation

nötig ist. Diese kann mittels Spongiosaplastik aus einem anderen Knochen wie

beispielsweise der  Crista  Iliaca  des Beckenkamms erfolgen,  allerdings kann

hier nur eine limitierte Menge gewonnen werden. Eine autologe Transplantation

ist ebenfalls möglich, wobei hier immunologische Risiken in Form von Absto-

ßungsreaktionen  in  Kauf  genommen  werden  müssen.  Bei  großen  Defekten

kann die Masquelettechnik einen Nutzen erbringen  (Giannoudis  et al., 2011),

bei der der Defekt zunächst mit einer Zementfüllung überbrückt wird um den

sich eine Knochenhautmembran bildet. In einem zweiten Eingriff wird dann die

Füllung durch Spongiosa ersetzt, wobei die Wundheilungsmembran bestmög-

lich erhalten wird. Trotzdem ist die Versorgung von großen Defekten limitiert.

So fehlt es an adäquatem Ersatzmaterial, das bei großen Läsionen als Defekt-

füller dienen kann.

1.3 Zukünftige Strategien der Knochenbehandlung und -forschung

Um große Knochendefekte in Zukunft effektiv behandeln zu können, muss aus-

reichend Ersatzmaterial gewonnen werden, welches sich schadlos in das Or-

gansystem  Knochen  einfügt.  Dabei  können  einerseits  technisch  entwickelte

Produkte im Sinne einer Prothese einen großen Defekt füllen, jedoch ist deren

Verweildauer im Körper begrenzt ist und sie verhalten sich nicht wie vitaler Kno-

chen.  Im Gegensatz  dazu besteht  seit  langem das Ziel  Knochengewebe zu

züchten,  welches  dann  in  den  bestehenden  Knochen  integriert  werden  soll

(Henkel  et al., 2013). Ein solche Strategie könnte darin bestehen nach einem

Unfall  oder  bei  einer  Defektheilung  dem  Patienten  auf  schnellstem  Wege

Stammzellen zu entnehmen, zu kultivieren und zu vermehren. Parallel wird der

Defekt vermessen und ein biokompatibles Trägermaterial passgenau gefertigt

beziehungsweise eine Defektfüllmasse produziert. Sobald genügend Zellen ge-

wonnen sind, wird das Trägermaterial mit den Zellen besiedelt und anschlie-

ßend  implantiert.  Der  gesamte  Ablauf  ist  in  Abbildung  1 zusammengefasst.

Langfristig soll sich das Trägermaterial schadlos und abnutzungsfrei in die Um-
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gebung integrieren oder über die Zeit vom Körper abgebaut werden (Amini  et

al., 2012; Henkel et al., 2013; Shafiee und Atala, 2017). Die mit diesem Prozess

einhergehenden Herausforderungen wie Materialwahl, Zelleigenschaften, Vas-

kularisierung und Ernährung der Zellen sind noch zu bewältigen (Cowan et al.,

2005; Rose und Oreffo, 2002; Santos und Reis, 2010). Dieser Aufgabe nimmt

sich das Forschungsfeld des Tissue Engineerings an.

Abbildung 1: Kreislauf des Tissue Engineering.
Stammzellen werden dem Patienten entnommen, kultiviert,  vermehrt und auf
Trägermaterial übertragen. Nach Differenzierung der Zellen wird das Produkt im
defekten  Gewebe  implantiert.  Graphik  erstellt  anhand  von  Graphiken  von
https://smart.servier.com/. Modifiziert nach Liu et al. (2017). 
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1.4 Tissue Engineering - ein Überblick

Eine Großzahl von Organen unterliegt gerade in einer alternden Gesellschaft,

aber auch durch Unfälle und Krankheiten bedingt einem Verschleiß. Der Ersatz

durch Spenderorgane ist  limitiert  und zugleich birgt  er stets  ein immunologi-

sches Abstoßungsrisiko (Shlomchik, 2007). Diesen Engpass an Ersatzmaterial

versucht das Tissue Engineering durch Reproduktion von möglichst funktions-

gerechtem Ersatzmaterial zu lösen (Marot et al., 2010). Der Schwierigkeitsgrad

der Reproduktion verschiedener Gewebetypen variiert  dabei  mit  der Struktur

des Organs und lässt sich in vier Kategorien einteilen. Am Einfachsten zu pro-

duzieren sind flache Ersatzgewebe wie Haut, danach folgen tubuläre Organe

wie Blutgefäße, dann Hohlorgane wie die Harnblase und am schwierigsten in

der Reproduktion sind solide Organe wie die Leber (Shafiee und Atala, 2017). 

Bereits sehr viele Forschungsdisziplinen beschäftigen sich mit der Herstellung

von Ersatzgewebe. In Tabelle 1 ist ein Überblick über die Sparten und Zielge-

webe gegeben:
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Tabelle 1: Übersicht verschiedener Einsatzgebiete des Tissue Engineerings

Disziplin Ersatzzielgewebe Referenzen

Angiologie Blutgefäße
L’Heureux et al., 2006

Kardiologie Herzklappen,  Herzmus-
kelgewebe

Fallahiarezoudar  et  al.,
2015;  Jawad  et  al.,  2007;
Radisic  und  Christman,
2013; Reis et al., 2016

Mund-Kiefer-Gesichts-
chirurgie

Knochenersatz
Penolazzi et al., 2016

Neurologie Nerven
Gu et al., 2014

Orthopädie/  Traumato-
logie

Knochen, Knorpel
Amini  et al., 2012; Hoburg
et al., 2019

Pharmakologie/

Viszeralchirurgie
Leber,  Langerhanssche
Inseln

Chang et al., 2010; Ohashi
et al., 2007

Plastische Chirurgie Haut
Centanni et al., 2011

Pulmologie Atemwegsabschnitte
Hamilton et al., 2015

Urologie & Gynäkologie Harnwegsabschnitte
Raya-Rivera et al., 2011

Dabei haben die verschiedenen Sektoren bereits einige Erfolge erzielt, wie an-

hand einiger Beispiele verdeutlicht wird: Aus dem Bereich der Angiologie wur-

den aus Fibroblasten mittels Tissue Engineering generierte Blutgefäße mehrere

Monate erfolgreich im Mausmodel verpflanzt  (L’Heureux  et al., 2006). Hierbei

gelang es den Autoren wichtige Eigenschaften wie geringe Thromboseneigung,

Bildung von Vasa Vasorum und Bildung des von Willebrand-Faktor nachzubil-

den. Die Kardiologie beginnt sich das Tissue Engineering zunutze zu machen,

indem sie versucht Herzklappen oder Herzmuskelzellen zu transplantieren, um

bei Patienten mit Herzklappen- oder Herzmuskelpathologien eine bessere kar-

diale Funktion zu erzielen (Reis et al., 2016). Aus dem Bereich der Orthopädie

ist neben dem Tissue Engineering des Knochens oft Knorpel die Zielstruktur der

Wahl  (Hoburg et al., 2019). Ziel ist es dabei zelltragende, gelartige Spheroide

auf  den Knorpeldefekt  aufzutragen und diesen  so  zu  reparieren  (Liu  et  al.,
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2017). Neben der Versorgung von Knorpeldefekten wird auch die Therapie von

kutanen Wunddefekten verbessert. Forscher aus dem Bereich der plastischen

Chirurgie  konnten  die  Wunden  von  Verbrennungsopfern  mit  einer  technisch

produzierten Ersatzhaut decken, die in den untersuchten Parametern denen ei-

ner Spenderhaut gleichwertig war (Centanni  et al.,  2011). Dass implantiertes

Ersatzgewebe durchaus längere Zeiten funktionstüchtig bleiben kann, zeigt ein

4-Jahres Follow-up, bei dem eine Trachea erfolgreich reproduziert und einem

Kind verpflanzt wurde (Hamilton et al., 2015). Zuletzt soll auch ein urologisches

Forschungsprojekt  den Erfolg  aufzeigen,  bei  dem das Ersatzgewebe –  eine

Urethra – hinsichtlich der Flussrate bis zu sechs Jahre zufriedenstellend funktio-

nierte (Raya-Rivera et al., 2011). 

In  all  diesen Disziplinen liegen zwar unterschiedliche Zielgewebe und damit

Zellgewinnungs- und Behandlungsverfahren vor, aber grundsätzliche Systema-

tiken bleiben für alle Disziplinen gleich. So hängt die Gewebeproduktion stets

von der  Wahl  des Trägermaterials,  der Zelle  und des Wachstumsmilieus ab

(Baghaban und Faghihi, 2011; Polo-Corrales  et al., 2014). Zunächst definiert

die Wahl des Trägermaterials grundlegende physikalische Eigenschaften wie

Oberflächenbeschaffenheit,  Strapazierfähigkeit,  räumliche  Anordnung  und

Durchlässigkeit (Polo-Corrales et al., 2014). Für die Patientenanwendung muss

der Grundstoff biokompatibel sein. Darüber hinaus bestimmt die mögliche Bio-

degradierbarkeit, ob es sich in das jeweilige Organsystem einfügt und wie es

vom Körper abgebaut wird. Als Zweites bestimmt die Stammzelle und deren

Gewinnungsverfahren und -ort wesentlich das Differenzierungs- und Teilungs-

potential  (Baghaban und Faghihi, 2011; Reumann  et al.,  2018). Ebenso ent-

scheidend ist das Spenderalter und die Expansionszeit (McNeill et al., 2020). Je

nach Entnahmestelle und damit Invasivität ergeben sich für den Patienten Risi-

ken der Entnahme, die der Eingriff mit sich bringt, zeitgleich birgt die Gabe von

Stammzellen grundsätzlich ein Risiko der Entartung der Zellen (Herberts et al.,

2011). Als Drittes ist das Kulturmilieu für die Zellen von wesentlicher Bedeu-

tung. Hier sollen optimale Wachstumsbedingungen für die Zellen durch die Be-

reitstellung  von  entsprechenden  Temperatur-  und  Nährstoffbedingungen  ge-

schaffen werden (Sotiropoulou et al., 2006). Langfristig ist die Versorgung nicht
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mehr durch ein Nährmedium anzustreben, sondern durch körpereigene Gefäße,

weshalb Vaskularisierungsprozessen große Aufmerksamkeit geschenkt werden

muss. Aktuell gerät die Interaktion der Zellen mit der Umgebung bezüglich Zell-

Zellinteraktion oder Adhäsion immer mehr in den Fokus (De Witte et al., 2018).

Ausgehend von diesen drei Grundbedingungen für erfolgreichen Gewebeersatz

ergeben sich in den unterschiedlichen Disziplinen spezifischere Überlegungen

und Ansätze, um den organspezifischen Anforderungen gerecht zu werden. Um

dieses zugrundeliegende Anforderungsprofil zu ermitteln, muss man sich die Ei-

genschaften und den Stoffwechsel des zu reproduzierenden Gewebes genauer

vor Augen führen.

7



1.5 Eigenschaften von Knochenmaterial

Beim genaueren Blick auf Knochengewebe lassen sich folgende Feststellungen

über Zusammensetzung, Architektur und Charakteristika von Knochensubstanz

machen (siehe Abbildung 2): Bei Knochengewebe handelt es sich grundsätzlich

um ein sehr festes, steifes Material. Gleichzeitig variiert die Steifigkeit des Kno-

chenmaterials je nach Lokalisation deutlich. Die Corticalis als eine sehr feste

äußere  Schicht  weist  enorme  Steifigkeit  im  Bereich  von  7-30  GPa auf,  die

Spongiosa im Inneren präsentiert sich mit durchschnittlich 0,2-0,5 GPa deutlich

weicher (Gao, 2017). Die Steifigkeit ist dabei abhängig von Alter, Gesundheits-

zustand, dem Grad mechanischer Belastung und hormonellen Einflüssen (Ziou-

pos und Curry, 1998). Mechanische Belastungen wirken stimulierend auf den

Knochenstoffwechsel (Krahl et al., 1994). Hormonell wirken die Stoffe Östrogen

und Calcitonin knochenaufbauend, während Parathormon kurzfristig aufbauend

und Glucocorticoide und Parathormon langfristig knochenabbauend wirken (Ru-

bin  und Bilezikian,  2002).  RANKL wirkt  knochenabbauend,  während dessen

Antagonist Osteoprotegerin knochenerhaltend wirkt (Clarke, 2008). 

Aufgrund der zahlreichen Hohlräume in der Spongiosa ergibt sich für Knochen-

gewebe eine besondere Leichtbauweise (Kini und Nandeesh, 2012). Diese Po-

ren bewirken eine spezifische Architektur. Außerdem agieren in Knochengewe-

be  verschiedene  Zellen,  die  die  Stoffwechsellage  bestimmen:  Osteoblasten

bauen neue Knochensubstanz auf und Osteoklasten bauen Knochensubstanz

ab. Osteoklasten sind mehrkernige Riesenzellen, die sich aus mononukleären

Vorläuferzellen entwickeln und daher zum mononukleär-phagozytierenden Sys-

tem gehören  (Lüllmann-Rauch,  2019).  Osteoblasten hingegen entstehen aus

mesenchymalen Stammzellen  (Wei  et al.,  2013).  Neben diesen beiden sehr

wichtigen Gegenspielern finden sich außerdem Zellen des Immunsystems, der

Hämatopoese und des Gefäßsystems im Knochengewebe  (Nagasawa, 2006;

Yin, 2006). 

In der makroskopischen Betrachtung des Knochens lassen sich Variationen der

Architektur erkennen. So gibt es lange Röhrenknochen, Plattenknochen, würfel-

förmige Knochen, lufthaltige Knochen, Sesambeine und unregelmäßig geformte
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Knochen. Die Einteilung eines Knochens bestehend aus einer Diaphyse, Epi-

physe und Metaphyse gilt besonders für Röhrenknochen, wobei die Epiphysen-

fuge  das  Wachstum  dirigiert.  Wachstum  des  Knochens  kann  desmal  oder

chondral erfolgen, beim Röhrenknochen erfolgt das Wachstum chondral über

knorpelige Vorstufen (Bartl, 2014; Clarke, 2008).

In der Bauweise unterscheidet man Geflechtknochen von lamellären Knochen.

Beim Geflechtknochen liegen die Osteozyten ungeordnet im Raum und Fasern

sind scheinbar ungeordnet verteilt. Diese Knochenbauweise liegt primär bei der

Osteogenese vor, bei der Knochenheilung und bei wenigen Knochen mit Son-

derfunktionen  (Bartl,  2014;  Lüllmann-Rauch,  2019).  Beim  Lamellenknochen

sind Kollagenfibrillen gleichartig ausgerichtet. In der Corticalis liegen Osteozy-

ten viel strukturierter und geordneter vor im Vergleich zur Spongiosa und bilden

die lamellenartig organisierten Osteone (Bartl, 2014). Diese tragen im Zentrum

den sogenannten Havers-Kanal mit einem Blutgefäß und senkrecht dazu ver-

laufen Volkmannkanäle, die Gefäße der Haverskanäle verbinden. Der Knochen

steht unter einem ständigen Umbauprozess,  dem sogenannten Remodelling,

bei dem Osteoklasten alte Knochensubstanz abbauen und Osteoblasten neue

Osteone bilden (Lüllmann-Rauch, 2019). In der Spongiosa werden die Osteozy-

ten nicht wie in der Corticalis durch ein Blutgefäß, sondern durch Diffusion vom

Knochenmarksraum versorgt.  Der  Knochenmarksraum beherbergt  außerdem

ein Reservoir für die Bildung von Blutzellen (Nagasawa, 2006). 
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Abbildung 2: Architektur eines Röhrenknochens.
Lamellär angeordnete Osteozytenverbände bilden zusammen mit Gefäßen die
Knocheneinheit eines Osteons. Viele Osteone finden sich in der Corticalis, der
harten  Mittelschicht  des  Knochens  zwischen  Periost  und  Spongiosa  (Bartl,
2004). Graphik erstellt unter Verwendung von Materialien von https://smart.ser-
vier.com/.

Blickt man auf die Stoffe aus denen Knochen erbaut ist, liegt der organische

Anteil bei etwa 30 % (Porter  et al., 2009). Dabei handelt es sich zum großen

Teil um Kollagen Typ I und zu geringen Anteilen um Osteocalcin, Osteonectin

und Osteopontin und zusätzliche Proteoglycane  (Porter  et al., 2009). Für die

Festigkeit des Knochens ist zusätzlich noch anorganisches Hydroxylapatit von

großer Bedeutung. Diese Materialeigenschaften, physiologischen Gegebenhei-

ten und anatomische Bauweise, ergeben die Basiseigenschaften, auf der Kno-

chengewebe reproduziert werden kann.
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1.6 Knochenstoffwechsel

Neben dem Aufbau des Knochens ist die Interaktion zwischen den Knochenzel-

len, den Osteoblasten und Osteoklasten, gemeinsam mit  dem Immunsystem

essentiell zur Steuerung der Knochenhomöostase (Boyce, 2013; Matsuo, 2009;

Takayanagi, 2009). Verschiedene Proteine wirken stimulierend oder hemmend

auf diverse Stoffwechselkaskaden. Die knochenaufbauenden Osteoblasten tra-

gen beispielsweise auf ihrer Zelloberfläche das Protein RANKL, welches den

Knochenaufbau fördert (Kohli und Kohli, 2011; Wright et al., 2009). Wird jedoch

RANKL von RANK, das von Osteoklasten Vorläuferzellen getragen wird, inhi-

biert, wird der Knochenaufbau gehemmt und zugleich die Differenzierung der

Osteoklasten verstärkt (Choi, 2014.; Kohli und Kohli, 2011). Das lösliche Protein

OPG kann mittels seines löslichen Decoy-Rezeptors ebenfalls an RANKL bin-

den und die Knochenresorption verstärken, indem es die Osteoklastogenese

stärkt (Kohli und Kohli, 2011). Einen Überblick über die vielfältigen Interaktions-

prozesse soll Abbildung 3 geben. 

Auch intrazellulär dirigieren Signalkaskaden entscheidende Prozesse des Kno-

chenstoffwechsels. Über den WNT/β-Catenin-Weg wird die Osteoblastendiffe-

renzierung  entscheidend  begünstigt,  indem zahlreiche  osteoblastische  Gene

hoch reguliert werden  (Huang, 2007). Außerdem kann TGF-β und davon be-

sonders  die  Gruppe  der  knochenmorphogenetischen  Proteine  (=  BMP)  und

Proteine der fibroblastischen Wachstumsfaktoren (= FGF) Signalkaskaden sti-

mulieren, die den Knochenaufbau steuern (Huang, 2007).

Verschiedene  Transkriptionsfaktoren  stimulieren  die  Expression  osteogener

Gene.  Intrazelluläre  Proteine  wie  Runt-verknüpfter  Transkriptionsfaktor  2  (=

Runx 2), Osterix, Aktivierender Transkriptionsfaktor 4 (= ATF4) sind dabei ent-

scheidende Mastergene (Huang, 2007; Kohli und Kohli, 2011). Besonders Runx

2 nimmt in der Regulierung eine Schlüsselstellung ein und wird unter anderem

auch über die β-Catenin Kaskade stimuliert (Huang, 2007).

Ein entscheidendes Enzym für die Knochenaktivität ist die alkalische Phospha-

tase, welche neben dem Knochen auch von der Leber und der Plazenta produ-
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ziert wird. Die alkalische Phosphatase ist dabei ein Marker der Differenzierung

der Osteoblasten, der in der frühen Phase der Differenzierung einen Hochpunkt

erreicht (Štefková et al., 2015). Für ausdifferenzierte Knochenzellen dient die al-

kalische Phosphatase als Funktionsmarker (Christenson, 1997). 

Die Messung der Aktivität der genannten Signalkaskaden ist für das tiefgreifen-

de Verständnis  der  Aktivitäts-  und Differenzierungsphase der  Knochenzellen

essentiell und das Zusammenspiel der Proteine und Signalwege ergeben ein

vollständiges Bild des Knochenstoffwechsels, das zur Messung in wissenschaft-

lichen Untersuchungen herangezogen werden kann.

Abbildung 3: Darstellung der Interaktionsprozesse zwischen Osteoblasten und
Osteoklasten, die die Knochenhomöostase regulieren.
Graphik modifiziert nach Zhu et al. (2018). 
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1.7 Tissue Engineering von Knochen

Das  Tissue  Engineering  des  Knochens  hat  sich  über  die  letzten  Dekaden

enorm entwickelt. Ziel ist es lebenden Knochen möglichst genau zu reproduzie-

ren. Die Veränderungen lassen sich auch hier den drei Bereichen Trägermateri-

alien, Zellkultur und Umgebungsmilieu zuordnen. 

1.7.1 Trägermaterialien beim Tissue Engineering des Knochens

Bei den Trägermaterialien befindet man sich in einer fortgeschrittenen Entwick-

lungsphase, was man an den zahlreichen verschiedenen Materialien, die zum

Einsatz kommen, erkennen kann (Polo-Corrales et al., 2014). Hier konnte sich

noch kein Material unangefochten durchsetzen. 

Über die Zeit zeigten die Materialien aber stete Weiterentwicklungen, sodass

sie sich technisch in drei Generationen unterteilen lassen (Henkel et al., 2013):

Die erste Generation der Materialien war gegenüber dem Knochen inert und

biologisch  inaktiv  wie  beispielsweise  Titan  (Polo-Corrales  et  al.,  2014).  Die

zweite Generation zeichnet sich dadurch aus, dass sie mit dem Gewebe inter-

agiert und so beispielsweise biodegradibel und osteokonduktiv ist. Kollagen als

Protein kann diese Eigenschaften beispielsweise erfüllen. Die dritte und damit

neueste Generation hat das Ziel vom Gewebe nicht nur akzeptiert zu werden,

sondern den Stoffwechsel aktiv zu unterstützen. Moderne Materialien enthalten

daher Inhaltsstoffe, die osteoinduktiv wirken (Henkel et al., 2013; Cowan et al.,

2005).

Als Trägermaterial dienen heute weiterhin viele Substanzen. Von der großen

Gruppe der Polymere, die Kryogele, Alginate, Chitosan oder synthetische Poly-

mere  umfassen,  über  Keramiken,  Kalzium-Phosphatverbindungen bis  hin  zu

Metallen oder Titanverbindungen spannt sich ein weites Feld. Auch Produkte

wie Kollagen, Seide und Korallen finden Verwendung (Chocholata et al., 2019;

Polo-Corrales  et al., 2014). In  Tabelle 2 sind verschiedene Trägermaterialien

aufgeführt.
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Tabelle 2: Übersicht einer Auswahl verwendeter Materialien zur Herstellung von

Scaffolds nach Polo-Corrales et al. (2014)

Verwendete Scaffold-
materialien

Beispiele Referenzen

Bioproteine Albuminscaffolds
Elastin als Scaffoldzutat
Fibrinscaffolds
Heparin als Scaffoldzutat
Hyaluronsäure als Basiszu-
tat für Scaffolds
Kollagenscaffolds

Adhäsionspeptide als Scaf-
foldzutat

Li et al., 2015
Liu et al., 2017
Osathanon et al., 2008
Liu et al., 2017
Ström et al., 2015

Aravamudhan et al., 
2013
Hersel et al., 2003

Biopolymere Chitosan als Scaffoldzutat
Alginatscaffolds
Scaffolds aus Seide

Peter et al., 2010
Alnaief et al., 2011
Park et al., 2015

Dezellularisiertes Gewe-
be

Einsatz dezellularisierter 
Knochenmatrix für das Tis-
sue Engineering

Cheng et al., 2014

Gelatine Gelatine als Scaffoldzutat Peter et al., 2010

Bioglas Bioglas als Oberfläche zur 
Differenzierung von Kno-
chenzellen

Kaufmann et al., 2000

Hydroxylapatit Scaffoldmischung mit Hy-
droxylapatit als Zutat

Peter et al., 2010

Keramik Keramik beim Bone Tissue 
Engineering

Deville, 2008

Kalzium-Phosphat-Ver-
bindungen

Scaffolds auf Basis von Kal-
zium-Phosphat

Li et al., 2014

Korallen Korallensccaffolds im Tier-
versuch

Liu et al., 2013

Metalle Besiedelung von Titanscaf-
folds

Chen et al., 2017

Synthetische Polymere: 
Polyglycolide, Polilacti-
de, Polycaprolactone, 
Polyorthoester

Untersuchungen an Polyca-
prolacton Scaffolds

Tamjid et al., 2013
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Doch für die späteren Matrices ist nicht nur das Trägermaterial an sich, sondern

auch dessen Herstellung und Zusammenmischung entscheidend. Hier existie-

ren ähnlich viele Verfahren für die Herstellung wie Trägermaterialien selbst, wie

Tabelle 3 zeigt. Neben thermischen Anwendungen, die zum Beispiel das Ein-

frieren oder Schmelzen eines Grundpulvers durch komplexe thermische Laser-

oder Elektronenstrahlerhitzung umfassen, kommen Verfahren wie Electrospin-

ning, verschiedene 3D-Drucktechniken und Formgebung durch Gasblasen zur

Anwendung (Wubneh et al., 2018). Die vielfältigen Herstellungsmethoden nut-

zen chemische und physikalische Reaktionsschritte, um als Produkt ein Träger-

material hervorzubringen, dass in Formgebung und Beschaffenheit einem opti-

malen Produkt möglichst nahekommt. Auch auf Ebene der mechanischen Ei-

genschaften können hier Innovationen festgestellt werden. So konnte die For-

schungsgruppe um Zhang  et  al. (2018)  ein  Trägermaterial  entwickeln,  dass

nach Verformung wieder in seine Ursprungsform zurückkehrt. Dieser sog. sha-

pe-memory Effekt bewirkt, dass Trägermaterialien bei mikrochirurgischen Ein-

griffen durch kleine Öffnungen zum Defekt herangeführt werden können und

sich dort wieder in ihre Ursprungsform ausdehnen und so den Defekt füllen.
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Tabelle 3: Übersicht einer Auswahl von Herstellungsverfahren und Entwicklun-

gen für die Scaffoldproduktion nach  Wubneh et al. (2018)

Herstellungs-
verfahren/ Werk-

zeugtool

Kurzbeschreibung Beispiele/
Anwendung

Referenzen

Additive           
Manufactoring

Überbegriff für Her-
stellungs-metho-
den, die dreidimen-
sionales Endpro-
dukt mittels 
Schicht-für-Schicht-
Methode erzeugen

Selective Laser 
Sintering, Stereo-
lithographie und 
Vat- Polymerisati-
on

Ngo et al., 2018; 
Wubneh et al., 2018

Computer Aided 
Design

Programm, das 
Computer gesteu-
ert Produktdesign 
entwickelt

Teilweise frei zu-
gängliche Soft-
ware für die Kon-
struktion von 3D-
Objekten

www.freecadwe-
b.org

Einfrier-/ 
Schmelzverfah-
ren

Methoden, die mit-
tels thermischer 
Anwendung chemi-
sche Reaktionswe-
ge der Polymerisa-
tion zur Materialer-
zeugung nutzen.

Herstellung von 
Kryogelen

Lozinsky und Okay, 
2014

Electrospinning Elektronisch gela-
denes Polymer wird
im viskösen Zu-
stand mittels elek-
trostatischer Kräfte 
Schicht für Schicht 
geformt

Herstellung eines
Polylactid-Hy-
droxylapatit Scaf-
fold mittels Elec-
trospinning

Lao et al. (2011)

Gas-Schaumbil-
dung

Amorphe Grund-
substanz wird mit-
hilfe von Gas in 
Schaumzustand 
versetzt und ausge-
härtet

Biodegradierbar-
keit von Scaffolds
nach der Gas-
Schaumbildung 
Methode

Yoon und Park 
(2001)

Selectives Laser 
Sintering

Laser bringt Ba-
sispulver in 
Schicht-für-Schicht-
Methode zur Anein-

Produktion von 
Scaffolds mittels 
Selective Laser 
Sintering

Williams et al. 
(2005)
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anderlagerung und 
Bildung spezifi-
scher interpartikulä-
rer Abstände

Stereolithogra-
phie

Mittels Laser und 
Auskühlen können 
in einer Flüssigkeit 
nach Schicht-für-
Schicht-Methode 
Objekte konstruiert 
werden

Herstellung von 
Scaffolds mittels 
Stereolithogra-
phie

Kim et al. (2010)

Vat Photopoly-
meri-sation

Löst mittels Licht 
Polymerisation der 
Grundsubstanz aus

Produktion und 
Eigenschaften 
von Scaffolds 
mittels Vat- Poly-
merisation

Ng et al. (2020)

3D-Druck Drucken eines Ob-
jekts im dreidimen-
sionalen Raum

Herstellung von 
Scaffolds aus Po-
lymeren und Ke-
ramiken

Wang et al. (2020)

Um ein geeignetes Trägermaterial zu entwickeln, bedarf es also eines geeigne-

ten  Grundmaterials  und  einer  Herstellungsmethode,  die  ein  Produkt  hervor-

bringt, dass in den Dimensionen Bioreagibilität, Zell-Matrixkommunikation und

physikalischen Eigenschaften den Ansprüchen gerecht wird (Amini et al., 2012).
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1.7.2 Zellkultur und mesenchymale Stammzellen

Neben der Frage des Trägermaterials sind parallel die Zellen zur Besiedelung

zu gewinnen und kultivieren. Hier sind dem Spender für jedes Zielgewebe die

entsprechenden Zellen zu entnehmen und zu vermehren, wobei verschiedene

Zelltypen Verwendung finden können. Osteoblasten als die am weitesten entwi-

ckelten Zellen bieten hierbei den Vorteil direkt einen knochenspezifischen Stoff-

wechsel zu betreiben. Allerdings geht deren Gewinnung immer mit Knochenma-

terialverlust an anderer Stelle einher und insgesamt ist deren Überlebensrate in

Kultur begrenzt (Jayakumar und Di Silvio, 2010). Auf der Gegenseite haben plu-

ripotente  Stammzellen  das  vielfältigste  Entwicklungspotential.  Pluripotente

Stammzellen haben sich als mögliche Zelle für das Tissue Engineering erwie-

sen, da sie in Osteoblasten differenziert werden konnten (Lou, 2015). Dennoch

müssen nach dem Autor die Differenzierungsprotokolle noch verbessert werden

und möglicherweise besteht bei diesen Zellen ein höheres Risiko für Entartung

von Zellen. Als dritter Zelltyp können mesenchymale Stammzellen verwendet

werden. Diese sind der am meisten verwendete Zelltyp und zeigen ein hohes

Differenzierungspotential  auf  (Wei  et al.,  2013).  Mesenchymale Stammzellen

finden sich in vielerlei Gewebe und die Wahl des Gewinnungsorgans hat einen

Einfluss auf  die  Teilungsfähigkeit  und Aktivität  (Niemeyer  et al.,  2010).  Ver-

schiedene Autoren weisen hier beispielsweise die Überlegenheit der mesenchy-

malen Zellen, die aus dem Knochenmark gewonnen werden, hinsichtlich Kno-

chenneubildung nach (Liao, 2014; Niemeyer et al., 2010; Shafiee et al., 2011).

Allerdings ist  dieser Gewinnungsmechanismus aufwendiger, risikoreicher und

weniger ertragreich als aus dem Fettgewebe und deshalb sehen andere Auto-

ren den Entnahmeort aus dem Fettgewebe überlegen, auch weil sich hier die

Zellen deutlich schneller teilen (Ehnert et al., 2011; Liao, 2014). Hier lassen sich

durch einen kleinen Eingriff sehr viele Stammzellen gewinnen und das Reser-

voir ist in der Regel weniger begrenzt im Vergleich zum Knochenmark (Ehnert

et al.,  2011).  Daher  werden auch Ad-MSCs,  also adipogene mesenchymale

Stammzellen für Versuche mit Knochenzellen regelmäßig verwendet (Seong et

al., 2010). Doch auch hier zeigt sich ein großer Unterschied der Entnahmestel-

le,  denn Fettgewebe des Abdomens und der  Hüfte  und des Oberschenkels
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weist bessere osteogene Eigenschaften als Ad-MSCs des Knies oder des Un-

terschenkels (Reumann et al., 2018). Im vorliegenden Projekt wurden Ad-MSCs

verwendet, die überwiegend dem Bauchfett entstammten. Außer der Frage der

jeweiligen Stammzelle und des Entnahmeortes ist  zuletzt  auch der Gesund-

heitszustand und das Alter des Spenders von signifikanter Bedeutung (Kim et

al., 2012). So konnten verschiedene Autoren zeigen, dass mit zunehmenden Al-

ter die Fähigkeit der Proliferation und Differenzierung abnimmt  (Choudhery  et

al.,  2014; Stolzing  et al.,  2008).  Gleichzeitig zeigen  Liu und Rando (Liu und

Rando, 2011) auf, dass diese altersbedingten Veränderungen noch keineswegs

vollständig verstanden und womöglich, zumindest teilweise, reversibel sind. So-

mit könnten auch Stammzellen älterer Patienten unter entsprechender Behand-

lung ein ausreichendes Teilungspotential entfalten. Und nicht nur das Patien-

tenalter, sondern auch Vorerkrankungen und körperliche Leistungsfähigkeit des

Spendenden haben einen enormen Einfluss auf die Mitoserate und das osteo-

gene Differenzierungspotential der Zellen (Wilson et al., 2010). 
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1.8 Dreidimensionale Kulturbedingungen

Mit Beginn der Zellkulturen beschränkte man sich lange Zeit auf die Kultur in

zweidimensionalen Kulturplatten. Diese Form der Kultur ist zwar deutlich leich-

ter  in  der  Handhabung  und  kostengünstiger,  spiegelt  jedoch  die  physiologi-

schen Bedingungen sehr schlecht wider, da gerade für Knochenzellen die drei-

dimensionale Anordnung, Kommunikation mit der Umgebung und mechanische

Belastung essentiell  sind  (Griffith und Swartz, 2006; Pampaloni  et al.,  2007).

Die  Fertigung  von  3D-Trägermaterialien  war  daher  ein  naheliegender  Fort-

schritt.  3D-Trägermaterialien bilden ein Grundgerüst,  auf  dem sich Zellen im

Raum dreidimensional  ansiedeln  können.  Dieses Gerüst  wird  dabei  aus der

Englischen Fachsprache stammend Scaffold genannt. 

Allerdings bringen diese 3D-Kulturen auch ein deutlich höheres Maß an Kom-

plexität mit sich  (Bouet  et al., 2015). Nun liegen Zellen nicht mehr nur an der

Oberfläche, sondern auch im Trägermaterial und haben auch hier das Bedürfnis

mit Nährstoffen versorgt zu werden. Die Diffusion oder auch Perfusion muss

aufgrund mehrerer Zelllagen und Binnenlagen im Scaffold neu organisiert wer-

den (Rouwkema et al. 2008). Außerdem gibt es in einer 3D-Kultur mit dem Trä-

germaterial einen ganz neuen Akteur, der Messverfahren verändern und stören

kann, da das Trägermaterial potentiell mit dem Messreagenz reagieren kann.

Der 3D-Träger bindet, dadurch, dass er sich oft schwammartig verhält, Flüssig-

keit, was Messverfahren ebenfalls verzerren kann. Und nicht zuletzt ist das zu-

sätzliche Fremdmaterial eine neue Kontaminationsquelle, welche bei 2D-Kultu-

ren noch nicht vorhanden war.
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1.9 Strategie im vorliegenden Projekt

Im vorliegenden Projekt sollten mesenchymale Stammzellen, die dem Fettge-

webe entstammen auf einem Trägermaterial dreidimensional kultiviert und diffe-

renziert werden und auf die Eignung als Knochenersatzmaterial geprüft werden.

Als Vergleich soll eine zweidimensionale Kultur Unterschiede deutlich machen.

Bei der Wahl eines Trägermaterials fiel die Entscheidung auf ein Material aus

der Gruppe der Polymere. Genauer auf die Subgruppe der Kryogele, da diese

zuletzt besonders überzeugten. Bei Kryogelen – oder ohne den Produktions-

schritt des Einfrierens Hydrogele genannt – handelt es sich um 3D-Netzwerke

aus  Polymeren,  die  eine  gelartige  Substanz  ausbilden  (Lozinsky  und Okay,

2014). Bei Kryogelen nutzt man den Effekt, dass sich beim Einfrierprozess Eis-

kristalle  bilden,  während  die  Substanz  herum auspolymerisiert  und  dadurch

eine stabile Matrix bildet. Nach erneutem Auftauen kann das nun zu Wasser ge-

schmolzene Eis aus dem Produkt austreten und die beim Einfrierprozess gebil-

deten Strukturen bleiben als Poren bestehen, wie in  Abbildung 4 zu sehen ist.

Kryogele eignen sich mitunter deshalb besonders gut,  da man die physikali -

schen Eigenschaften wie Steifigkeit gut verändern kann und das Endprodukt oft

sehr  gute  Formeigenschaften und Biokompatibilität  aufweist.  Die  Herstellung

von Kryogelen ist technisch vergleichsweise einfach, sodass hier keine teuren

Apparaturen zur Herstellung erforderlich sind (Hixon et al., 2017).
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Abbildung 4: Prozess der Kryogelierung.
Nach Start der Polymerisation und Einfrieren entstehen eisgefüllte Hohlräume,
die späteren Poren (Ström et al., 2015).

Die verwendeten Kryogele wurden wie in Tabelle 4 beschrieben hergestellt und

um je eine Zutat erweitert, sodass vier verschiedene Kryogeltypen entstanden. 

Scaffold PRP enthielt plättchenreiches Plasma (PRP), das aus Blutproben ge-

wonnen wurde, indem nach Zentrifugation der gesamten Blutprobe der gelbli-

che Plasmaüberstand entnommen wurde. In PRP enthalten sind beispielsweise

Zytokine, von denen man sich einen osteoinduktiven Effekt und eine bessere

Akzeptanz des Materials von den Zellen erhofft  (Arpornmaeklong et al., 2004).

Ein Nebeneffekt hierbei war, dass es sich um einen patienteneigenen Zusatz-

stoff handelte, was eine bessere Akzeptanz am Patienten erhoffen lässt.

Ähnlich lag die Theorie beim immunzellkonditionierten Medium (IKM) und des-

sen Scaffold IKM (Champagne  et al., 2002). Hierbei handelte es sich um das

Medium einer inkubierten THP-1 Zelllinie, die aus Zellen einer akuten monozy-

tären Leukämie gewonnen wurden. THP-1 Zellen wurden in Medium kultiviert

und anschließend abzentrifugiert, sodass lediglich das Medium der THP-1 Zel-

len ergänzt um sezernierte Stoffe der THP-1 Zellen als Zusatzstoff im Scaffold

verwendet wurde (Tsuchiya et al., 1980). 
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Ein weiteres Scaffold war das Scaffold Koll, stehend für den Zusatzstoff Kolla-

gen. Das Kollagen wurde aus Rattenschwänzen gewonnen  (Ehrmann, 1956;

Knobeloch  et al.,  2012). Da Kollagen den wesentlichen Proteinanteil  in Kno-

chenmaterial ausmacht  (Clarke, 2008), wurde die Eignung als Zusatzstoff  im

Kryogel überprüft.

Im vierten und letzten Scaffold RGD wurden als Proteinzusatzquelle synthetisch

hergestellte RGD-Peptide hinzugefügt. RGD-Peptide sind für die Zelladhärenz

in verschiedenen Zellvorgängen von großer Bedeutung (Bellis, 2012; Bilem et

al., 2016; Huettner, 2018). Zwar gibt es hier einen großen Variantenreichtum

von Aminosäuresequenzen für Zelladhärenz, im vorliegenden Fall wurde jedoch

auf die ursprünglichste Aminosäuresequenz, die Sequenz RGD, abkürzend für

Arginin, Glycin und Asparaginsäure, zurückgegriffen. Ziel dieses Zusatzstoffes

war es, dass RGD als Adhäsionsprotein an der Materialoberfläche der Scaffolds

vorliegt, sodass Stammzellen nach der Aussaat besser adhärieren und mit dem

Material interagieren können.
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1.10 Ziel der Arbeit: Welche Kultur liefert die besten Bedingungen?

Das Ziel des vorliegenden Projekts war es vier verschiedene Scaffoldtypen phy-

sikalisch zu charakterisieren, um Auskunft über deren Eignung als Knochener-

satzmaterial  zu  erhalten.  Als  Messparameter  sollten  dabei  die  Porengröße,

Steifigkeit  und  Porosität  dienen.  Anschließend  sollten  die  Scaffolds  mit  Ad-

MSCs, die aus humanen Spendern der Berufsgenossenschaftlichen Klinik Tü-

bingen (BG Klinik Tübingen) gewonnen wurden, besiedelt werden. Dabei galt

es herauszufinden, ob die Zellen auf den jeweiligen 3D-Strukturen besser kulti -

viert werden können, als vergleichend in herkömmlicher 2D-Kultur und welche

Kultur innerhalb der vier Typen die günstigsten Eigenschaften für die Knochen-

bildung aufweist. Als Messparameter dienten dabei das Zellüberleben und das

Besiedelungsmuster, der Glukoseverbrauch, die Zellaktivität und die Produktion

spezifischer Proteine. Final wurden die Eigenschaften der Scaffolds nach Diffe-

renzierung der Stammzellen durch Bestimmung der Mineralisierung und Steifig-

keit erhoben.

Mittels Zytokinarrays wurden die Zytokinspiegel von PRP und IKM verglichen,

um einen Einblick zu gewinnen, welche Zytokine besonders positive Effekte auf

die Zelldifferenzierung haben.

Die  Kultur  mit  den  erfolgversprechendsten  osteogenen  Eigenschaften  sollte

identifiziert werden, um dem Ziel eines optimalen Knochenersatzmaterials nä-

her zu kommen. 
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2. Methoden

Die verwendeten Materialien sind im Anhang aufgeführt.

2.1 Herstellung vier verschiedener Kryogele

Im vorliegenden Versuchsaufbau wurden vier verschiedene Kryogele nach dem

Schema von Tabelle 4 produziert und auf ihre Eignung als Scaffoldmaterial ge-

prüft.  Die Rezeptur und Zusammensetzung ist das Ergebnis von Vorarbeiten

des Siegfried-Weller-Instituts. Allen Kryogelen lag die grundliegende Reaktion

einer radikalischen Polymerisation von 2-Hydroxyethyl-methacrylat (= HEMA)

mit Bis-Acrylamid in einer wässrigen Lösung zugrunde. Charakteristisch für je-

des der vier Kryogele ist die Zugabe von entweder PRP, Rattenschwanz-Kolla-

gen, IKM oder die Zugabe von RGD-Peptiden.  

PRP  wurde  durch  venöse  Blutabnahme  in  EDTA-Röhrchen  von  freiwilligen

Spendern gewonnen. Das Plasma wurde durch dreimalige Zentrifugation für 10

min bei 800 x g und anschließendes Verwerfen des Pellets von den zellulären

Anteilen  getrennt  und anschließend bei  -18  °C gelagert.  PRP zeichnet  sich

durch einen hohen Zytokingehalt aus, der die osteogene Differenzierung später

unterstützen könnte (Arpornmaeklong et al., 2004).

Kollagen (Koll) wurde aus dem Schwanz von Ratten gewonnen (Knobeloch et

al., 2012), indem dessen Sehnen extrahiert und über Nacht in UV-Licht getrock-

net wurden. Danach wurden sie für weitere 48 h in Essigsäure eingelegt, um

das Kollagen herauszulösen. Die Lösung wurde durch eine Mullkompresse ge-

filtert und zum herausgefilterten Kollagen wurden pro 2,5 g Kollagenmasse 1 l

Essigsäure (1 %-ig in H2O) hinzugefügt. Anschließend wurde die Lösung direkt

verwendet oder bei 4-8 °C im Kühlschrank gelagert. Kollagen ist das Protein mit

dem größten Anteil in der Knochenmatrix und für die Knochenstruktur maßgeb-

lich.

Konditioniertes Medium (IKM) wurde aus THP-1 Zellen und einem RPMI-Medi-

um gewonnen. Die Zusammensetzung des Mediums bestand aus einem RPMI-

1640 Medium, 1 % Penicillin/Streptomycin und 5 % fetales Kälberserum. 13 ml
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dieses Mediums wurden mit 4 * 105 THP-1 Zellen pro ml Medium für 48 h inku-

biert. Nach Umfüllen der inkubierten Zell-Suspension in ein Reaktionsgefäß und

dreimaliger Zentrifugation für 10 min bei 800 x g, Abfüllen des Überstands und

dessen erneute Zentrifugation und Abfüllung, entstand das konditionierte Medi-

um, welches bei -80 °C gelagert  wurde. IKM zeichnet sich ähnlich wie PRP

durch ein hohes Maß an Zytokinen aus (Tsuchiya  et al., 1980), jedoch mit ei-

nem anderen Mix. Der Vergleich zwischen PRP und IKM wird daher von beson-

derem Interesse sein.

Für die Herstellung des RGD-Scaffolds wurden synthetisch hergestellte RGD-

Peptide der Firma Bachem verwendet, wobei es sich um die reine Aminosäure-

sequenz RGD (Arginin, Glycin, Asparaginsäure) handelte, nicht eingebettet in

eine längere Sequenz. Die Konzentration der RGD-Peptide pro Scaffold wurde

an den Versuchsaufbau von Macková et al. (Macková et al., 2016) angepasst,

bei welchem 0,0536 % des Scaffolds gebundenes RGD war. Dies wurde auf

den vorliegenden Versuchsaufbau übertragen, indem eine 4 mM Stocklösung

der Peptide mit Wasser angesetzt wurde und diese Lösung in die Rezeptur inte-

griert wurde. In der Endlösung liegt Glutaraldehyd etwa 50-fach im Überschuss

gegenüber den RGD-Peptiden vor. 

Nach Mischen der Scaffold-Grundzutaten wurden die Mixturen für 30 min auf

Eis gestellt. Anschließend wurde ein 0,3 M Di-Natrium-hydrogen-Phosphat-Puf-

fer als Phosphatquelle hinzugegeben, der in der späteren Reaktion mit Kalzium

knochenähnliche Wandstrukturen bilden soll. Dann wurde die radikalische Poly-

merisation folgendermaßen gestartet: Zunächst wurde APS mit einer Endkon-

zentration (= EK) von 0,2 % als Starter und TEMED (EK 0,2 %) als Katalysator

unter einer Abzugshaube hinzugegeben. Nach Beimischung von Glutaraldehyd

zur  Quervernetzung  der  Proteine  und  Polymere  wurde  der  Ansatz  sofort  in

Gussformen gegeben. Die Proben wurden sofort in einer Kühltruhe bei -18 ºC

gelagert um zu gewährleisten, dass sich vor der Polymerisation der Scaffoldbe-

standteile die für das Kryogel notwendigen Eiskristalle bilden können. 
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Tabelle 4: Zusammensetzung der Kryogele

Substanz Konz. Stocklösung PRP Koll IKM RGD

HEMA 97,00  % 1320 µl 1320 µl 1320 µl 1320 µl

Bis-Acrylamid 2,00  % 1320 µl 1320 µl 1320 µl 1320 µl

Natrium-Phosphat 
Puffer 1,0 M 2400 µl 2400 µl 2400 µl 2400 µl

PRP 2,5 g/l 800 µl

Kollagen aus Ratten-
schwänzen 2,5 g/l 800 µl

IKM 5,00  % 1600 µl

RGD Peptide 4 mM 400 µl

H2O 1952 µl 1952 µl 1152 µl 2352 µl

Glutaraldehyd 25,00  % 32 µl 32 µl 32 µl 32 µl

APS (10%) 10,00  % 160 µl 160 µl 160 µl 160 µl

TEMED 99,00  % 16 µl 16 µl 16 µl 16 µl

Volumen Ansatz 8000 µl 8000 µl 8000 µl 8000 µl

2.2 Herstellung und Charakterisierung der Scaffolds (vgl. Häussling et al.,

2019)

Nach einer Nacht in der Tiefkühltruhe bei -18 ºC wurden die Kryogele für eine

Stunde bei -80 ºC weiter heruntergekühlt, um Schneidevorgänge zu erleichtern.

Anschließend wurden die Kryogele mit einem Metallstift aus der Gussform ge-

drückt. Das herausgedrückte Kryogel wurde mittels Hobels bestehend aus einer

Rasierklinge und einer Apparatur zur Befestigung, wie in Abbildung 5 zu sehen,

in 1,5 mm hohe Scheiben geschnitten. Durch diesen Schneidevorgang wurden

aus den gegossenen Stiften einzelne Scaffolds mit einem Durchmesser von 6

mm, wie in Abbildung 6 zu sehen. Nach weiteren 24 h der Inkubation der Scaf-

folds in einem Bad bestehend aus 1 M Kalzium-Chlorid in H2O entstand mittels

externer Kristallisation Hydroxylapatit.
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Abbildung  5:  Schneideapparatur  zum
Schneiden der Scaffoldstifte in 1,5 mm
hohe Scheiben.
Foto aus dem Siegfried-Weller-Institut.

Abbildung  6:  Gegossenes  Kryogel
nach Polymerisation.
Links als gegossenes Gel und rechts
fertige Scaffolds im Wasserbad. Foto
aus dem Siegfried-Weller-Institut.

Danach waren die Scaffolds bereit zur Charakterisierung. Bei nicht direkter Ver-

wendung der Scaffolds wurde das Kalzium-Chlorid-Bad durch ein Wasserbad

ausgetauscht, in dem die Scaffolds mehrere Tage haltbar sind. Der erste Ver-

wendungsschritt der Scaffolds war die Charakterisierung. Die im Folgenden be-

schriebene durchschnittliche Porengröße, Porosität und das E-Modul stellen da-

bei die Parameter dar, die die wichtigsten physikalischen Eigenschaften wider-

spiegeln.

2.3 Bestimmung der Porengröße

Zur Bestimmung der Porengröße wurden die Scaffolds mit verdünnter SRB-Lö-

sung (=Sulforhodamine B) gefärbt (Konzentration: 5 % SRB in H2O) und an-

schließend mit Wasser ausgewaschen. Da die Scaffolds teils eine Eigenfluores-

zenz aufwiesen, wurde auf diesen Färbeschritt  bei ausreichender Bildqualität

verzichtet. Anschließend wurden mittels Fluoreszenzmikroskop Bilder der Scaf-
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folds aufgenommen (siehe Abbildung 7), von denen mittels Image J die Poren-

größe bestimmt wurde. Dabei wurden für jede der 3 Gussserien je 3 Scaffolds

ausgewertet und pro Scaffold von einem Bild 10 Poren vermessen, insgesamt

also  90  Poren.  Die  durchschnittliche  Porengröße  ließ  sich  dabei  über  zwei

Wege näherungsweise bestimmen: Einerseits wurde die Fläche der Poren pla-

nimetrisch vermessen und unter der Annahme, dass sie näherungsweise einer

Kugel  beziehungsweise  im  2D-Bild  einem  Kreis  entspricht,  konnte  aus  der

Kreisformel (A=π*r2) der Radius und damit der durchschnittliche Porendurch-

messer bestimmt werden. Auf alternativem Wege ließen sich mittels Image J

aus der vermessenen Pore der maximale und der minimale Durchmesser be-

stimmen. Mittelt man diese beiden Werte, erhält man auf viele Poren gerechnet

ebenfalls einen Näherungswert der durchschnittlichen Porengröße (vgl. Häuss-

ling et al., 2019).

Abbildung 7: Porenübersicht eines Kollagenscaffolds im Fluoreszenzmikroskop.
Links-oben 40-fach, rechts-oben 100-fach, links-unten 200-fach und rechts-un-
ten 400-fach vergrößert.
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2.4 Bestimmung der Porosität (vgl. Häussling et al., 2019)

Die Porosität beschreibt den Hohlraum eines Volumens im Verhältnis zum Ge-

samtvolumen. Während die Porengröße also die Größe einer einzelnen Pore

aufzeigt, gibt die Porosität eine Aussage über den gesamten Hohlraum eines

Scaffolds an. In der Literatur werden verschiedenste Verfahren eingesetzt, um

die Porosität zu bestimmen  (Karageorgiou und Kaplan, 2005). Eine Methode

besteht darin, aus der Dichte des Scaffolds und aus der Dichte der verwende-

ten Materialien die Porosität abzuleiten. Ein anderer Ansatz misst die Porosität

durch mit Druck eingebrachtem Quecksilber und Bestimmung des Volumens,

das dieser einnehmen kann. Ein dritter Ansatz nutzt lediglich Volumenmessun-

gen durch eine nicht-wasserlösliche Flüssigkeit,  die in die Hohlräume gefüllt

wird (Karageorgiou und Kaplan, 2005; Loh, 2013). Im vorliegenden Projekt wur-

de aufgrund ihrer Einfachheit eine andere Methode verwendet, um das Verhält-

nis von Hohlraum zu Feststruktur zu vergleichen. 

Nach der Formel    

 Wasseraufnahmekapazität=
Nassgewicht−Trockengewicht

Nassgewicht

ergibt sich das Verhältnis von Wasseranteilen zum Gesamtgewicht im Nasszu-

stand. Da sich das Wasser zu sehr großen Teilen in den Poren befindet, kann

man sich durch dieses Verhältnis dem Hohlraum annähern. Dieser Wert wird in

der Literatur auch Wasseraufnahmekapazität genannt (Park et al., 2015; Zhang

et al., 2012). Ein Wert von beispielsweise 10 % beschreibt also, dass ein Zehn-

tel des Scaffoldgesamtgewichts Wasser ist. Unter der Annahme, dass Wasser

zu sehr großen Teilen in den Poren vorliegt, lässt sich die Porosität abschätzen.

Zur Bestimmung des Nass- und Trockengewichtes wurde von 5 Gussserien je 3

Scaffolds einmal nass und nach 48 h Trockenzeit im Exsikator gewogen. Die er-

haltenen Werte wurden entsprechend der Formel zur Bestimmung der Wasser-

aufnahmekapazität eingesetzt und für jeden Scaffoldtyp gemittelt.
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2.5 Bestimmung des E-Moduls eines Scaffold

Das E-Modul (= E) stellt den Zusammenhang von Spannung und Dehnung un-

ter Einfluss eines bestimmten Drucks dar. Unterscheiden kann man hier einen

ersten Bereich plastischer Verformung gefolgt von einem linear verlaufenden

Bereich der Elastizität. Bei steigendem Druck wird dieser letzten Endes wieder

von einem Bereich erneuter plastischer Verformung abgelöst. Besonders rele-

vant  ist  nun der  Bereich der  Elastizität,  da aus der  Steigung der  Kraft-Deh-

nungskurve nun das E-Modul errechnet werden kann. Das E-Modul ist ein wich-

tiger Materialkennwert, der den Zusammenhang zwischen Spannung und Deh-

nung bündelt (Li und Aspden, 1997; Turner und Burr, 1993).

Für die Erstellung der Kraft-Dehnungskurve wurden Scaffolds mit einer Höhe

von etwa 0,8 cm und einem Radius von 0,6 cm erstellt. Zur Messung der Kraft-

Dehnungskurve wurde die Zwick-Maschine ZwickiLine Z 2.5TN der Firma Röll

verwendet. Hierbei wurden Scaffolds auf das Messfeld aufgelegt und unter ei-

ner Vorkraft von 0,1 N die Verformung bis 80 % der Ausgangshöhe in der Kraft-

Dehnungskurve dargestellt. Dies wurde mit Scaffolds aus 5 Gussserien durch-

geführt. Für die weitere Auswertung wurden nur Werte aus dem Bereich des li -

nearen Anstiegs der Kurve verwendet. Aus diesen Werten wurde anschließend

mittels der Formel

                                                                 E=

F

A

l

lo

das E-Modul  berechnet.  F beschreibt  die zu einem Messpunkt aufgebrachte

Kraft, A die Scaffoldfläche, l die Dehnung des Scaffold zu einem bestimmten

Messpunkt und l0 die Ausgangshöhe des Scaffold. Die Ausgangshöhe l0 und

Scaffoldfläche bleiben bei der Messung konstant und die Kraft und Dehnung bil-

den die Variablen. Aus den erhobenen Messwerten ließ sich eine Kraft-Deh-

nungskurve bilden.
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Das E-Modul gibt somit Auskunft über die Steifigkeit der Scaffolds (Ruoß et al.,

2018). Dieser Wert ist einerseits für die grundsätzliche Charakterisierung der

vier Scaffolds von Interesse, andererseits für den Vergleich vor und nach Besie-

delung. So kann im Verlauf untersucht werden, ob sich die Steifigkeit beispiels-

weise durch Produktion von Knochenmatrix oder durch andere Einflüsse ändert.

Bei der statistischen Auswertung wurden die ermittelten Steifigkeitswerte der

unabhängigen und abhängigen Versuchsansätze gemittelt und für jeden Scaf-

foldtyp in Gegenüberstellung dargestellt. 

2.6 Lagerung & Verarbeitung von Scaffolds

Bevor  die  Scaffolds  besiedelt  wurden,  erfolgten  Wasch-  und  Desinfektions-

schritte zur Sterilisation. Die Scaffolds wurden dazu in 70 %-iger Ethanollösung

für 24 h desinfiziert. Danach wurden die Scaffolds mehrmals mit sterilem PBS

(= Phosphat- gepufferte Saline) gewaschen, um Ethanolrückstände möglichst

vollständig zu beseitigen. Die Scaffolds wurden nach dem Waschen in sterilem

PBS gelagert. Zur Trocknung und damit besseren Handhabbarkeit in der Verar-

beitung wurden in diesem Projekt wurden zwei Verfahren getestet: Einerseits

eine einfache Trocknung im Exsikator für etwa 48 h bei 45 °C und andererseits

eine Gefriertrocknung (vgl. Nie et al., 2012). Vorteil der Trocknung im Exsikator

ist der geringe Aufwand, wobei die Scaffolds teils ihre Form verändern und es

im Vergleich  zum zweiten  Verfahren länger  dauert  bis  sie  die  ursprüngliche

Form wieder annehmen. Die Gefriertrocknung stellt das aufwendigere Verfah-

ren dar, wobei das Scaffold jedoch seine Form behält und die Rehydratisierung

nach etwa 40 Sekunden abgeschlossen ist. Dazu wurden die Scaffolds tiefge-

froren und in einem externen Labor des biochemischen Instituts der Universität

Tübingen gefriergetrocknet. 

2.7 Isolation von Ad-MSC

Die Isolation von Ad-MSC erfolgte aus Fettgewebeentnahmen von Patienten

der  BG  Klinik  Tübingen.  Die  Probeentnahme  erfolgt  gemäß  dem  positiven
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Ethikvotum (539/2016BO2) nach vorheriger ärztlicher Aufklärung und schriftli-

cher Zustimmung der Patienten, wobei infektiöse und nicht-einwilligungsfähige

Patienten ausgeschlossen wurden. Das für die Versuche verwendete Patienten-

kollektiv bestand hierbei aus drei Patienten im Alter zwischen 51 und 58 Jahren,

wobei es sich um zwei Frauen und einen Mann handelte (siehe Tabelle 5). Vor

Ort wurde die Gewebeprobe zu Beginn unter sterilen Bedingungen auf einer

Werkbank mittels zwei Skalpellen in einer Petrischale in 2 mm³ große Stücke

geschnitten und mehrmals mit PBS gewaschen. Gewebe- und Blutreste wurden

zwischen den Waschschritten für je 10 min bei 800 x g abzentrifugiert und das

sich in der oberen Phase befindliche Fettgewebe in ein neues Reaktionsgefäß

übertragen. Nach dem Waschen wurden pro ml Gewebevolumen 0,7 mg Kolla-

genase Typ II in 1 ml PBS gelöst und über einen Sterilfilter zum Gewebe hinzu-

gegeben und für 30 min bei 37 ºC inkubiert. Durch die Kollagenase wurden Kol-

lagenverbindungen gelöst und die Ad-MSCs gingen in Lösung. Daraufhin wurde

die Wirkung der Kollagenase durch Zugabe von 10 ml Kulturmedium (DMEM =

Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium) mit 10 %-igem fetalem Kälberserum (=

FCS) gestoppt und sorgfältig durchmischt. Anschließend wurde die Flüssigkeit

bei 600 x g für 10 min zentrifugiert und der Überstand danach entfernt. Das Pel-

let wurde in Medium gelöst und in einer Kulturflasche zusammen mit einer Anti-

biotikumslösung aus Penicillin und Streptomycin (EK 1 %) und FCS (EK 10 %)

bei 37 ºC kultiviert. 

Tabelle 5: Übersicht der Spenderinformationen

Spender Alter Geschlecht BMI Raucher Diabetes

1 58 männlich 19,7 nein nein

2 51 weiblich 27,7 nein nein

3 56 weiblich 31,1 ja nein
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2.8 Herstellung des Kulturmediums

Für die Kultivierung der Ad-MSCs wurde ein Kulturmedium aus 500 ml DMEM,

50 ml FCS (EK 10 %) und 5 ml Penicillin/Streptomycin-Lösung (EK 1 %) hinzu-

gefügt (vgl. Seeliger et al., 2013). Nach dem Ansetzen wurde das Medium nach

24 h auf Sterilität getestet und nachfolgend nur keimfreies Medium verwendet.

2.9 Kultivieren und Passagieren von Ad-MSC

Das Medium wurde einmal wöchentlich auf Sterilität getestet und die Zellen auf

Kontaminationen überprüft. Sobald eine Kulturflasche vollständig besiedelt war,

wurde diese in die nächste Passage überführt, indem die Zellen in einem Ver-

hältnis von maximal 1 zu 5 gesplittet wurden (vgl. Reumann et al., 2018; Seeli-

ger et al., 2013). Für den Vorgang des Splittens wurde das Medium abgesaugt

und durch PBS ersetzt. Nach 5 min Inkubation wurde das PBS wiederum abge-

saugt. Um die adhärierten Zellen vom Flaschenboden zu lösen, wurden je nach

Flaschengröße 0,5 ml bzw. 1 ml oder 2 ml Trypsin/EDTA (= Ethylendiamintetra-

essigsäure; EK 10 %) hinzugegeben und für weitere 5 min inkubiert.  Sobald

sich die Zellen vom Flaschenboden gelöst hatten, wurden sie in Medium gelöst

in ein Reaktionsgefäß überführt und für 10 min bei 600 x g zentrifugiert. Der

Überstand wurde verworfen, während das Pellet in Kulturmedium resuspendiert

und auf die neuen Flaschen aufgeteilt wurde. Diese Teilungsvorgänge wurden

wiederholt bis ausreichend Zellen in Passage 3 vorhanden waren.

2.10 Qualitätssicherung der kultivierten Ad-MSC

Zur Qualitätssicherung der kultivierten Zellen wurde eine Kontrolle nach Domini-

ci durchgeführt  (Dominici  et al., 2006). Die Qualitätskriterien, welche das Vor-

handensein einer reinen Stammzellkultur nahelegen, bestehen hierbei erstens

in der Fähigkeit der Zellen auf Plastik zu adhärieren, zweitens der phänotypi-

schen Expression von spezifischen CD Markerproteinen (CD105, CD73, CD90)

und drittens der Fähigkeit sowohl chondrogen, als auch adipogen und osteogen

zu differenzieren. Darüber hinaus sollen die Zellen negativ für die Markerprotei-

34



ne CD45, CD34, CD14 CD19 und HLA-DR sein, um andere Zelltypen in der

Kultur auszuschließen. 

2.10.1 Adhärenz der Zellen auf Plastik und Differenzierung in drei Zellarten

Die Adhärenz auf Plastik wurde in der Kulturflasche mittels Lichtmikroskop re-

gelmäßig geprüft. Für den Differenzierungsnachweis wurden die Ad-MSCs für

14 Tage in einer 2D 96-Kavitätenplatte jeweils chondrogen, adipogen und os-

teogen differenziert. Hierzu wurden 104 Zellen pro Kavität ausgesät und in 100

µl des jeweiligen Mediums differenziert, wobei das Medium alle 2-3 Tage ge-

wechselt wurde. Die chondrogene Differenzierung erfolgte nach der Vorgehens-

weise einer Arbeit von Böcker et al. (Böcker et al., 2008). Dazu wurde eine Kul-

tur mit DMEM-Kulturmedium plus 100 nM Dexamethason, 1 mM Pyruvat, 195

µM L-Ascorbin Säure-2-Phosphat,  350 µM L-Prolin, 1.25% (v/v) Insulin, 5.35

µg/ml Linolsäure und 1.25 mg/ml Bovines Serum Albumin (BSA) angelegt. Die

adipogene Differenzierung wurde in DMEM-Medium durchgeführt, zu dem 10 %

FCS, 1 % Penicillin/Streptomycin, 1 µM Dexamethason und 1,5 µM Insulin (100

i.E./ml) hinzugefügt wurden (Ciuffreda et al., 2016). Die osteogene Differenzie-

rung erfolgte nach folgendem Protokoll: Zu 500 ml DMEM-Medium wurden 5 ml

FCS und 5 ml Penicillin/Streptomycin (EK je 1%) hinzugefügt. Die Zutaten 29

mg L-Ascorbinsäure-2-Phosphat (EK 200 µM), 1,08 g β-Glycerophosphat (EK 5

mM), 2,98 g HEPES (EK 25 mM), 83 mg Kalziumchlorid (EK 1,5 mM) und 250

mg Cholecalciferol (EK 5 µM) Stocklösung wurden in je 10 ml der Mediumslö-

sung gelöst und dem dem Gesamtmedium steril filtriert rückgeführt  (vgl. Reu-

mann et al., 2018).

Nach 14 Tagen der Differenzierung wurden die Zellen jeweils zum Nachweis

der spezifischen Differenzierung angefärbt. In den chondrogen differenzierten

Zellen wurden mittels Alcianblau-Färbung die charakteristischen Mukopolysac-

charide angefärbt. Hierzu wurde das Medium abgesaugt und die Zellen dreimal

mit PBS gereinigt. Anschließend wurden die Zellen mit 4 %-iger Formaldehydlö-

sung für 10 min bei Raumtemperatur fixiert und dann wieder dreimal mit PBS

gewaschen. Zuletzt wurden die Zellen mit einer Alcianblau-Färbelösung beste-
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hend aus 10 mg Alcianblau in 80 ml 95 %-igem Ethylalkohol für 15 min bei

Raumtemperatur  inkubiert.  Nachdem die  Kulturplatten  mehrmals mit  Wasser

gespült waren, wurden die gefärbten Zellen unter dem Lichtmikroskop unter-

sucht (vgl. Ciuffreda et al., 2016).

Lipidtröpfchen in den adipogen differenzierten Zellen wurden mittels Öl-Rot O

angefärbt. Das Medium wurde entfernt und die Zellen dreimalig mit PBS gewa-

schen. Danach wurden die Zellen mit 4 %-iger Formaldehydlösung für 10 min

bei Raumtemperatur fixiert und wieder gewaschen. Nun wurden 20 µl ddH2O je

Kavität vorgelegt und mit 30 µl Öl-Rot O Färbelösung (EK 0,35 % Öl-Rot O in

Isopropanol) ergänzt. Nachdem diese Lösung für 15 min bei Raumtemperatur

einwirken konnte, wurde sie entfernt, die Kavitäten mit Wasser gespült und das

Ergebnis unter dem Lichtmikroskop bewertet (vgl. Ciuffreda et al., 2016).

Osteogen differenzierte Zellen wurden mittels Alizarin-Rot Färbung (EK 0,5 % in

ddH2O bei pH 4), welche freies Kalzium anfärbt, charakterisiert. Die differenzier-

ten Zellen wurden für 60 min bei -20 °C in Ethanol fixiert und daraufhin dreimal

mit H2O gewaschen. Danach wurden die Zellen mit 100 µl Alizarin-Rot Färbelö-

sung bedeckt und für 30 min bei  Raumtemperatur inkubiert.  Nach abermals

dreimaligem Waschen mit Leitungswasser und anschließender Trocknung an

der  Luft  wurde  die  Zellen  im Lichtmikroskop  bewertet  (vgl.  Ciuffreda  et  al.,

2016). 
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2.10.2 PCR-basierte Charakterisierung der Ad-MSCs 

Für die Charakterisierung der Ad-MSCs wurden PCRs durchgeführt (vgl. Ralla-

palli  et al., 2009). Dafür wurde mRNA der Zellen gewonnen. Die in einer T75

Flasche adhärierten Zellen wurden mit 500 µl TriFast und einem Zellschaber

gelöst und in ein Reaktionsgefäß überführt. Nach 5 min Inkubation bei Raum-

temperatur, Zugabe von 100 µl Chloroform, Vermischen und weiteren 5 min In-

kubation wurde die Lösung 10 min bei 14 000 x g zentrifugiert. Die obere, klare

Phase wurde zusammen mit 250 µl Isopropanol vorsichtig vermischt und an-

schließend bei  -20 °C tiefgefroren.  Vor der  weiteren Verwendung wurde die

RNA auf Eis aufgetaut und aufgereinigt. Dazu wurde die Probe zentrifugiert (14

000 x g für 10 min), der Überstand entfernt und zum Pellet 1 ml 70 %-iger Etha-

nol hinzugegeben. Dieser Vorgang wurde dreimal wiederholt. Nach dem letzten

Durchlauf wurden mögliche Ethanolreste verdunstet, bevor das Pellet in 50 µl

DEPC H2O (= Diethylpyrocarbonat-haltiges Wasser) gelöst wurde. Zur Quantifi-

zierung der RNA wurde mithilfe der LVIS-Platte photometrisch bei einer Wellen-

länge von λ = 230 nm, λ = 260 nm und λ = 280 nm die Konzentration der RNA

von 2 µl Lösung bestimmt. Anschließend erfolgte die Integritätskontrolle. Hierzu

wurde ein 1,5 %-iges Agarosegel aus Agarose mit 100 ml 1 M TBE-Lösung

(10,8 g TRIS Base, 5,5 g Borsäure, 4 ml 0,5 M EDTA auf 1 l ddH 2O aufgefüllt)

gemischt und in der Mikrowelle erhitzt. Anschließend wurden 7 µl Ethidiumbro-

mid (EK 0,07 %) hinzugefügt und das Gel in eine Kammer gegossen. Parallel

wurde ein PCR-Ladepuffer bestehend aus 25 mg Bromphenolblau, 5 ml 10 M

TBE-Lösung und 5 ml Glycerol (20%) gemischt. Zur Beladung der Agaroseta-

schen wurden daraufhin 200 ng RNA mit DEPC zu einem Volumen von 10 µl

aufgefüllt  und in eine Agarosegel-Tasche zusammen mit  PCR-Ladepuffer im

Verhältnis 1 zu 5 gefüllt und auf spezifische Banden der 28 S und 18 S über-

prüft. Sobald Menge (10 ng/µl) korrekt verdünnt war und Integrität der RNA mit-

tels  durchgeführten  Integritätstest  bestätigt  werden  konnte,  wurde  die  RNA

nach dem zeitlichen Schema von Abbildung 8 in cDNA (= Komplementär-DNA)

umgeschrieben. Für die cDNA-Synthese wurden je 4,5 µl RNA-Probe, 1 µl Oli-

go-dt-Primer (finale Konzentration 2,5 µM), 1 µl Random- Primer (finale Kon-

zentration 2,5 µM), 2,5 µl dNTPs (= Desoxyrubonukleosid-Triphosphate) ange-
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setzt und 1 µl RT-Puffer (= Reverse Transkriptase-Puffer) und 1,5 µl Reverse

Transkriptase während des Prozesses hinzugefügt. Die RT-PCR (= Reverse-

Transkriptase Polymerase-Kettenreaktion) erfolgte unter unter den Spezifikatio-

nen von Tabelle 6.

Abbildung 8: RT-PCR-Schema zur Herstellung von cDNA.
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Tabelle 6: Übersicht der PCR-Spezifikationen.

Mar
-ker

Ampli-
kon

Primersequenz Anneal-
ing-
Tem-

peratur
in °C

Zy-
klus-
zahl

Volu-
men
Tem-

plate in
µl

Posi-
tiv-

Kon-
trolle

CD
105

288 Bp forward TGACCCGCGCTT-
CAGCTTCC
reverse TTGCTGGGG-
GAACGCGTGTG

60 35 2 SCP-1

CD
90

346 Bp forward GTCTCCCGAGG-
GCAGAAG
reverse CACACTTGA-
CAGTTTGTCTCT

60 35 2,5 SCP-1

CD
73

155 Bp forward GAAGGCCTTT-
GAGCATAGCG
reverse AACTGGGCACTC-
GACACTTG

60 35 2,5 SCP-1

CD4
5

360 Bp forward TCTTCAGTGGTC-
CCATTGTG
reverse TTCCAATGT-
GCTGTGTCCTC

60 35 2 THP-1

CD
34

311 Bp forward AGAAAGGCTGG-
GCGAAGACCC
reverse AGTGGG-
GAAGGGTTGGGCGT

58 35 4 THP-1

CD
19

132 Bp forward GTGGT-
GAAGGTGGAAGAGGG
reverse CAGCCC-
CAGGCTGAGTTTTA

54 35 4 jeko-1

CD
14

369 Bp forward AGCATTGCC-
CAAGCACACT
reverse CTTGGCTGG-
CAGTCCTTTAG

60 35 2 THP-1

HLA
-DR

183 Bp forward GTTTACGACTG-
CAGGGTGGA
reverse GCTTTTGCG-
CAATCCCTTGA

60 35 2 THP-1

Die produzierte cDNA wurde anschließend mittels PCR auf vorhandene Expres-

sion der Markergene untersucht. Zusätzlich konnte neben den drei beschriebe-
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nen Spendern die cDNA von zwei früheren Spendern aus dem Labor verwendet

werden.

2.11 Herstellung eines Kulturmediums für SCP-1 Zellen

Für die  Vorversuche der  optimalen Inkubationszeit  und -zahl  wurden SCP-1

Zellen verwendet (Böcker et al., 2008). Zur Kultur dieser Zellen wurde ein SCP-

1 Kulturmedium bestehend aus 500 ml MEM alpha Medium, 10 % ml FCS und

1 % Penicillin/Streptomycin angesetzt.

Als Grundlage für das Differenzierungsmedium dient ebenfalls das MEM alpha

Medium der Firma Sigma Aldrich, ergänzt um 1 % FCS und 1 % Penicillin-

Streptomycin. Zusätzlich wurden folgende Chemikalien hinzugefügt: 

29 mg L-Ascorbinsäure-2-Phosphat (EK 200 µM), 0,54 g β-Glycerphosphat (EK

10 mM), 2,98 g HEPES (EK 25 mM), 83 mg Kalziumchlorid (EK 1,5 mM) und

500 ml Dexamethason Stock-Lösung (EK 100 nM). Jede Chemikalie wurde in

10 ml MEM alpha Medium gelöst. Die gelösten Chemikalien wurden steril filtriert

und dem Medium hinzugefügt.

2.12 Bestimmung der optimalen Inkubationszeit der Scaffolds

Da einige Autoren einen Vorteil von vorinkubierten Scaffolds feststellen konnten

(Amirikia  et al., 2017), wurde die Vorinkubationszeit der Scaffolds untersucht.

Die vier Scaffoldtypen wurden jeweils null, ein, fünf und sieben Tage in Medium

inkubiert und daraufhin mit 1 * 104 SCP-1 Zellen besiedelt. Die Zählung der Zel-

len erfolgte in einer Neubauer-Zählkammer, wobei 10 µl der Zelllösung mit 10 µl

0,125 %-iger Trypanblaulösung, in PBS verdünnt, gemischt und die Zellzahl be-

stimmt wurde. Die Aussaat der Zellen erfolgte in einer 96-Kavitätenplatte. Nach

24 h wurde das Medium entfernt und durch 150 µl verdünnte Resazurinlösung

(EK 3,3 % in SCP-1 Medium) ersetzt. Nach 2 h der Inkubation wurde die Fluo-

reszenz von 20 µl Resazurinlösung als Duplikat bei 530 nm Exzitation und 590
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nm Emission  photometrisch  gemessen.  Die  gemessenen Werte  wurden  an-

schließend relativ zum Gesamtmittelwert aller Messbedingungen ausgewertet.

2.13 Bestimmung der optimalen Zellzahl zur Aussaat auf ein Scaffold

Für die Besiedelung eines Scaffolds ist im Kontext der Scaffoldgröße und dem

begrenzten Spenderaufkommen die optimale Zellzahl zur Besiedelung relevant.

Deshalb wurden Scaffolds des Typs Kollagen mit unterschiedlichen Zellzahlen

von SCP-1 Zellen besiedelt. Hierzu wurden die Scaffolds auf beschriebene Wei-

se sterilisiert und für 24 h in Medium inkubiert. Anschließend wurden stufenwei-

se beginnend bei 8 * 103 eine ansteigende Reihe mit jeweils 8 * 103 Zellen mehr

auf verschiedene Scaffolds bis 6,4 * 104 Zellen ausgesät. Am Folgetag wurde

der Resazurinumsatz bestimmt (vgl. Ruoß et al., 2019). Auch hierzu wurde das

Medium entnommen und durch 150 µl verdünnte Resazurinlösung (EK 3,3 %

Resazurin in SCP-1 Medium) ersetzt. Nach 2 h der Inkubation wurde die Fluo-

reszenz bei 530 nm Exzitation und 590 nm Emission photometrisch gemessen.

Von den erhaltenen Messwerten wurde ein ein gemittelter Blankowert abgezo-

gen und die Werte jedes Replikats und jeder unabhängigen Durchführung ge-

mittelt und als Balkendiagramm dargestellt.

2.14 Aussaat von Ad-MSC auf den Kryogelen

Zur Aussaat wurden Ad-MSC der Passage 3 mittels Trypsin/EDTA gelöst und

anschließend in einem Reaktionsgefäß für 10 min bei 600 x g zentrifugiert. Der

Überstand wurde verworfen und das Pellet in DMEM-Medium resuspendiert. Es

folgte die Bestimmung der Zellzahl und Anpassen der Konzentration, sodass

eine Endkonzentration von 1333 Zellen pro µl erreicht wurde. 

Zur Vorbereitung der Zellbesiedelung wurden die Scaffolds in eine 96-Kavitä-

tenplatte überführt  und für 2 h UV-Licht  zur Sterilisierung exponiert.  Danach

wurden sie 45 min in einer Wärmekammer inkubiert, um überschüssige Flüssig-

keit zu verdampfen. Dieser Schritt soll ein besseres Aufsaugen der Zellaussaat

bewirken. Zur Aussaat wurden 12,5 µl der Zellsuspension mittig auf die plane
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Fläche des Scaffold pipettiert  und für 1 h inkubiert.  Nach 1 h wurde 154 µl

DMEM- Wachstumsmedium zu den Scaffolds hinzugegeben. Durch das so er-

haltene Mediumsvolumen betrug der Abstand von Scaffoldoberfläche zu Flüs-

sigkeitsoberfläche etwa 2 µm. Dieser Abstand entspricht grob einem physiologi-

schen O2-Partialdruck von 60 mmHg (Camp und Capitano, 2007). Auf Einhal-

tung dieses O2-Partialdrucks wurde auch später während der Differenzierung

geachtet.

24 h nach Besiedelung der Scaffolds wurde das Wachstumsmedium durch Dif-

ferenzierungsmedium ausgetauscht.

Für die 2D-Kulturen wurden die Zellen auf 333 Zellen/µl verdünnt und 30 µl der

Suspension pro Kavität ausgesät. Hier wurde bei der Aussaat ein größeres Vo-

lumen im Vergleich zu 2D gewählt, da ansonsten aufgrund der Kapillarkräfte in

der Kavität im Zentrum die Mediumshöhe zu gering war. Nach 4 Stunden der

Adhärenz wurde das Medium auf 100 µl aufgefüllt und am nächsten Tag durch

100 µl Differenzierungsmedium ersetzt.

2.15 Zellfärbung mit Calcein-AM

Nach erfolgter Inkubation der Zellen für 24 h auf dem Scaffold wurde die Viabili-

tät der Zellen an Tag 0 bestimmt. Bei der Färbung mit Calcein-AM können le-

bende Zellen durch Fluoreszenz bei einer emittierten Wellenlänge von 510 nm

im Fluoreszenzmikroskop dargestellt werden (vgl. Hale et al., 2000; Tendulkar

et al., 2016). Der Mechanismus dahinter ist, dass Calcein-AM die Zellmembran

passieren kann und von lebenden Zellen die Acetoxymethyl- und die Acetat-

gruppen des Calcein-AM durch Esterasen gespalten werden. Das Produkt Cal-

cein fluoresziert durch Komplexierung von Kalzium deutlich grün im Zytoplas-

ma.

Im Versuch wurden die Scaffolds für 4 h in einer Mediumslösung mit 1 %-igem

Calcein-AM inkubiert.  Anschließend konnten die lebenden Zellen im Fluores-

zenzmikroskop dargestellt, ausgezählt und das Besiedelungsmuster analysiert

werden.
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2.16 Zellkernfärbung mit Hoechst 33342

Die Färbung mit Hoechst 33342 stellt alle Zellkerne im DAPI-Modus (= 4',6-Dia-

midino-2-phenylindol  -  Dihydrochlorid)  des  Fluoreszenzmikroskops  blau  dar

(vgl. Tendulkar et al., 2016). Hoechst 33342 hat die Eigenschaft DNA zu inter-

kalieren und unter Anregung von UV-Licht blaues Licht zu emittieren. Eine Un-

terscheidung von lebenden zu toten Zellen findet hier also nicht statt.

Im Versuch wurde gleichzeitig zur Calcein-AM-Lösung Hoechst 33342 hinzuge-

geben, sodass auch hier eine Lösung von 0,1 %-igem Hoechst 33342 in Medi -

um vorlag. Hier wurden die Zellen nach einer 4 h Inkubation anhand der Zellker-

ne im Fluoreszenzmikroskop im DAPI-Kanal  (447 nm Emissionswellenlänge)

auf Anzahl, Besiedelungsmuster und Eindringtiefe in das Scaffold analysiert.
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2.17 Eindringtiefe  und Besiedelungsmusters der Ad-MSC auf den Scaf-

folds

Die besiedelten und mit Calcein-AM und Hoechst 33342 für 4 h gefärbten Scaf-

folds wurden unter dem Fluoreszenzmikroskop analysiert und die Bilder mittels

Image J ausgewertet (vgl. Häussling et al., 2019). Die Besiedelung wurde einer-

seits anhand einer Aufsicht und andererseits anhand eines Querschnitts des

Scaffolds beurteilt. Dazu wurde das Scaffold mittig mit einem Skalpell geteilt.

Die Beurteilung des Querschnitts zeigt die Eindringtiefe der Zellen in das Scaf-

fold.

2.18 Osteogene Differenzierung von Ad-MSC

Zur osteogenen Differenzierung wurden die besiedelten Scaffolds für 14 Tage

in Differenzierungsmedium inkubiert  (vgl. Reumann et al., 2018). An verschie-

denen Tagen erfolgten Messschritte und Medienwechsel gemäß dem Schema

in  Abbildung 9.  Alle  2 beziehungsweise 3 Tage wurde ein Mediumswechsel

durchgeführt. An den definierten Zeitpunkten T1 = 7 Tage und T2 = 14 Tage er-

folgten Messungen des DNA-Gehalts, des Resazurinumsatzes, der alkalischen

Phosphatase Aktivität (= AP) und des Glukoseverbrauchs. Die Beschreibung

der  einzelnen Methoden wird im Folgenden näher  erläutert.  Darüber  hinaus

wurden Medienüberstände bei -20 °C konserviert, um später die Menge spezifi-

scher sezernierter Proteine mittels Dot-Blot zu bestimmen. Die Mediumsüber-

stände wurden an Tag 2, Tag 7 und Tag 14 entnommen und waren hierbei im-

mer für 48 h in Kontakt zu den Zellen. Nach 14 Tagen der Differenzierung wur-

den Endpunkte hinsichtlich der Scaffold-Steifigkeit und ein CT-Wert bestimmt.
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Abbildung 9: Zeitliches Differenzierungsschema und Messpunkte während der
Differenzierung.
T=  Tag,  Präink=  Präinkubation,  AP=  Alkalische  Phosphatase,  Resazurin=
Resazurinmessung,  DNA-ISO=  DNA-Isolation,  Protein-Lys=  Gewinnung  von
Protein-Lysaten, MW= Medienwechsel

2.19 Messung der Funktionsparameter

2.19.1 Resazurinumsatz

Der blaue Farbstoff Resazurin hat die Eigenschaft von lebenden Zellen aufge-

nommen zu werden, dort zu Resorufin reduziert und wieder ausgeschleust zu

werden. Resorufin ist rosafarben. Diese Unterschiede der Farbemission können

gemessen und verglichen werden und auf diese Weise auf die Viabilität der Zel-

len verschiedener Kavitäten rückgeschlossen werden. 

Für die Messung des Resazurinumsatzes wurde pro Kavität das Medium ent-

nommen und durch 215 µl einer 3,3 %-igen Resazurin-Mediumslösung in 3D

(130 µl in 2D) ersetzt. Nach 2 h der Inkubation bei 37 °C wurde 100 µl der Re -

aktionslösung wieder entnommen. Die 100 µl wurden auf zwei Duplikate geteilt

und die Fluoreszenz bei 544 nm Exzitationswellenlänge und 590 nm Emissions-

wellenlänge für jedes Duplikat gemessen. Die Replikate jeder Bedingung wur-

den anschließend von einem Blankowert abgezogen und Ergebnis mit den Wer-

ten der verschiedenen Spender und Messzeitpunkte jeweils gemittelt.
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2.19.2 Glukoseverbrauch der besiedelten Zellen

Analog zum Resazurinumsatz kann auch der Glukoseverbrauch der Zellen eine

indirekte Aussage über die Zellviabilität, wie auch Stoffwechselaktivität geben.

Hierzu wurden mit einem Glukosometer der Firma Bayer die Menge der Gluko-

se im Medium bestimmt, wobei die Medien von den Triplikaten vor der Messung

gemischt wurden. Zur Messung der Glukose benötigt man neben dem Glukoso-

meter für jede Messung ein Glukosestreifen, auf welchen wenige µl der Probe

aufgetragen  wurden,  sobald  dieser  ins  Glukosometer  eingeführt  wurde  (vgl.

Häussling  et al., 2019). Die gemessenen Glukosewerte wurden anschließend

auf den Durchschnittswert der Bedingung 2D T0 normiert und der Mittelwert al-

ler Spender für die unterschiedlichen Messzeitpunkte aufgetragen.

2.19.3 Messung der alkalischen Phosphatase

Zur Messung der alkalischen Phosphatase (vgl. Ehnert et al., 2010, 2015) wur-

de zunächst ein Assay-Puffer hergestellt. Für den Puffer wurden 50 mM Glyci-

ne, 100 mM TRIS Base und 1 mM MgCl2 mit ddH2O bis zu einem Volumen von

900 ml vermischt und mit NaOH auf einen pH Wert von 10,5 eingestellt. Dies

wurde dann wiederum auf ein Volumen von 1 l mit ddH2O aufgefüllt. 1 ml dieses

Puffers wurden mit 1,3 mg 4-Nitrophenyl-phosphat-dinatrium Hexahydrat Salz

(= pnPP; EK 3,5 mM) vermischt.  Diese Lösung wurde bei -20 °C bis zu 2 Mo-

nate gelagert. Zu Beginn der Messung wurde pro besiedelter Kavität das Medi-

um entnommen und die Scaffolds für 1 min mit PBS gewaschen und anschlie-

ßend wieder entfernt. Nach Zugabe von 215 µl Assay-Puffer in 3D (130 µl in

2D) pro Kavität wurde nach exakt 40 min zweimal je 50 µl als Duplikat entnom-

men und die Absorption bei 405 nm gemessen. Parallel dazu erfolgte eine Blan-

komessung mit ebenfalls 215 µl in 3D (130 µl in 2D). 

Für die Auswertung des gemessenen Wertes wurde eine Standardkurve ange-

fertigt und auch von dieser die Absorption bei 405 nm gemessen. Der Wert der

alkalischen Phosphatase eines besiedelten Scaffolds ergab sich nun aus dem

Absorptionswert, der in dieser Kavität gemessen wurde abzüglich des Blanko-
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wertes und genormt auf die Standardkurve. Dieser Wert wurde gemittelt über

alle Spender für jede Bedingung als Graphik dargestellt.

2.20 Isolierung der DNA von 3D-Zellkulturen und Quantifizierung der DNA

der Kulturbedingungen mittels Absorptionsmessung

Zur Isolierung und Quantifizierung des DNA-Gehalts  (vgl. Wang  et al., 1993)

wurden die Scaffolds zunächst mit PBS gewaschen, um Medienrückstände zu

entfernen und anschließend 10 min bei 800 x g zentrifugiert. Daraufhin wurde

das besiedelte Scaffold in 160 µl 50 mM NaOH inkubiert und für 30 min bei 98

ºC erhitzt. Danach wurde zur NaOH-Lösung 160 µl ddH2O zugegeben und das

Scaffold  entnommen.  Zur  Neutralisation  des  NaOH  wurden  16  µl  100  mM

TRIS/HCl bei einem pH von 8 zur Lösung hinzugefügt, für 10 min bei 14 000 x g

und 4 °C zentrifugiert und die Lösung anschließend bei -20 °C bis zur Verwen-

dung konserviert. Für die 2D-Kultur wurde entsprechend der niedrigeren Zell-

zahl verfahren: Zunächst wurde das Medium abgesaugt anschließend mit PBS

gewaschen. Es wurden 100 µl 50 mM NaOH bei 98 ºC der Kavität zugegeben

und für 5 min inkubiert und mit der Pipettenspitze vermischt. Danach wurde die

Lösung in ein Reaktionsgefäß umgefüllt und weitere 30 min bei 98 °C erhitzt.

Zuletzt wurden 100 µl ddH2O und 10 µl TRIS/HCl bei einem pH von 8 hinzuge-

fügt und die Lösung bei -20 °C bis zur Verwendung konserviert.

Für die photometrische Quantifizierung der DNA wurden die Absorptionseigen-

schaften von DNA genutzt. Hierzu wurden auf einer LVis-Plate mit 2 µl ddH2O

ein sog. Dustcheck durchgeführt, um die Platte auf Verunreinigungen zu testen.

War der Grenzwert von 0,3 nicht überschritten, wurde mit 2 µl TRIS ein Blanko-

wert der Absorption bei 260 nm gemessen, dann die Messstelle gereinigt und

wiederum 2 µl der zu testenden Probe aufgetragen. Darauf wurde die Absorpti-

on bei 260 nm gemessen und vom Messwert der Blankowert abgezogen und

die gemittelten Werte für jede Bedingung der Spender als Graphik aufgetragen. 
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2.21 Gewinnung von Protein-Lysaten der besiedelten Scaffolds

Zur Gewinnung von Protein-Lysaten (vgl. Ehnert  et al., 2010) wurde im ersten

Schritt  das Medium abgesaugt und die Kavitäten der 2D- und 3D-Kultur mit

PBS gewaschen.  Die  Scaffolds  wurden anschließend in  ein  Reaktionsgefäß

überführt und mit 100 µl RIPA Lösung (= Radioimmunopräzipitations Assay) be-

deckt. Für die 2D-Kultur wurden in jede der drei Kavitäten je 30 µl Lösung hin-

zugegeben. Die RIPA Lösung setzt sich dabei aus einer Stocklösung und einer

Arbeitslösung zusammen. Für die Stocklösung benötigt man 10 mM TRIS Base,

10 mM NaCl, 0,5 % Tergitol-Lösung, 0,3 % Desoxycholsäure und 10 mM EDTA

in 50 ml ddH2O bei pH 7,6 ergänzt zu 100 ml Gesamtlösung durch Zugabe von

H2O. Für die Arbeitslösung ergänzt man die Stocklösung um 1 µl/ml Pepstatin

A,  5  µl/ml  Leupeptin  A,  1  mM PMSF,  5  mM NaF  Stocklösung  und  1  mM

Na3VO4. Nach Zugabe der RIPA-Gesamtlösung wurden die Scaffolds bei -80 °C

tiefgefroren.

2.22 Methodik des Dot-Blots

Ähnlich zur Methodik eines Western Blots konnte die Menge eines spezifischen

Proteins mittels Dot-Blot bestimmt werden (vgl. Guillemin et al., 2009; Putra et

al., 2014). Zunächst musste hierzu der Gesamtproteingehalt einer Probe nach

der Methode von Lowry bestimmt werden. Hierzu wurde eine Standardkurve

bestehend aus BSA (= Bovines Serum Albumin) und ddH2O angesetzt und par-

allel folgende drei Lösungen vorbereitet: Erstens eine Na-K-Stocklösung beste-

hend aus 2 g Na-K-Tartrat in 100 ml ddH2O (EK 2 %). Zweitens eine CuSO4-

Stocklösung bestehend aus 1 g CuSO4*5H2O und 100 ml ddH2O (EK 1%). Drit-

tens wurde eine Na2CO3-Stocklösung bestehend aus 20 g Na2CO3 (EK 2 %) in

950 ml ddH2O und 50 ml 2 M NaOH (EK 100 mM) vorbereitet.

Zur Bestimmung des Gesamtproteingehalts wurden nun als Triplikat je 2 µl der

BSA-Standardreihe oder der zu bestimmenden Proteinprobe in einer 96-Kavität

vorgelegt. Dazu wurden 150 µl einer sogenannten Lösung A (Zusammenset-

zung: 20 µl der Na-K-Stocklösung mit EK 0,02 % plus 20 µl CuSO4- Stocklö-
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sung mit EK 0,01 %, ergänzt auf 2 ml mit der Na2CO3-Stocklösung) hinzugefügt

und 10 min bei Raumtemperatur inkubiert. Nach Hinzufügen von 30 µl der Lö-

sung B (Zusammensetzung:  500 μl  Folin  Reagens (EK 33 %),  mit  1000 µl

ddH2O vermischt) und direktem Vermischen wurden die Proben für 1-6 h bei

Raumtemperatur inkubiert. Nun konnte die Absorption bei 750 nm gemessen

werden. Die Werte konnten anschließend anhand der mitgeführten Standard-

kurve in µg/ml umgerechnet werden.

Die maximale Gesamtproteinmenge wurde anschließend auf ein Nitrozellulose-

papier aufgetragen und bei Raumtemperatur vollständig getrocknet. Die Nitro-

zellulosemembran wurde nun mit 5 % BSA in TBS-T (= TRIS gepufferte Saline;

Zusammensetzung aus 12,1 g TRIS mit EK 100 mM, 87,66 g NaCl mit EK 1,5

M in 800 ml ddH2O und mit HCL auf pH von 7,6 eingestellt) für 1 h geblockt. Da-

nach wurde die Membran dreimal für je 10 min mit TBS-T bei Raumtemperatur

gewaschen, bevor sie zur Markierung mit Antikörpern verwendet werden konn-

te. Die Inkubation mit spezifischen Antikörpern an der Membran (0,1 % in TBS-

T) erfolgte bei 4 °C über Nacht. Im vorliegenden Projekt wurde von den ver-

schiedenen Scaffoldbedingungen und Messzeitpunkten jeweils der Proteinge-

halt von Runx 2, Osterix und Osteoprotegerin (= OPG) gemessen.

Nachdem die Membranen mit den primären Antikörpern über Nacht inkubiert

waren, wurden sie dreimal 10 min mit TBS-T gewaschen. Anschließend wurden

die Membranen für weitere 2 h mit einem zweiten, sekundären Antikörper (EK

0,1 % in TBS-T) inkubiert, an dessen Fc-Fragment eine „Horseradish-Peroxida-

se“ gebunden war. Nach Inkubation erfolgten weitere Waschschritte mit TBS-T

entsprechend dem obigen Protokoll und das Einwirken in ECL-Lösung, sodass

eine Detektion mit der CCD Kamera möglich wurde. Die ECL-Lösung wurde wie

folgt hergestellt: Vorbereitend wurde eine 100 mM TRIS-Pufferlösung mit 12,1 g

TRIS und 800 ml ddH2O hergestellt und mit HCL auf einen pH von 8,5 einge-

stellt. Außerdem wurde eine 250 mM Luminol-Stocklösung aus 0,88 g Luminol

und 20 ml DMSO hergestellt. Als drittes wurde eine 90 mM p-Coumarin-Säure-

lösung mit 0,15 g p-Coumarinsäure und 10 ml DMSO vorbereitet. Sowohl Lumi-

nol-, als auch die p-Coumarin-Säurelösung konnten bei 20 °C aufbewahrt und
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wiederverwendet werden. Zur Herstellung von ECL-Lösung wurden die Stocklö-

sungen zu einer sogenannten Lösung A und einer Lösung B zusammengesetzt.

Lösung A bestand aus 2,5 ml 100 mM TRIS, 25 µl 250 mM Luminol-Stocklö-

sung (EK 2,5 mM) und 11 µl 90 mM p-Coumarin-Säurelösung (EK 0,4 mM). Lö-

sung B bestand aus 2,5 ml 100 mM TRIS und 5 µl einer 30 %-igen H 2O2-Lö-

sung (EK 0,06 %). Mischte man zu gleichen Anteilen Lösung A und Lösung B

erhielt man die ECL-Lösung. Diese Lösung wurde auf die Blots aufgetragen und

für 1 min inkubiert. Indem die ECL-Lösung mit der Horseradish-Peroxidase re-

agierte,  entstanden  chemilumineszierende  Produkte,  die  detektiert  werden

konnten. Die gemessenen Grauwerte der Detektion wurden anschließend für

jede Bedingung gemittelt.

2.23 Bestimmung der Steifigkeit nach Besiedelung

Äquivalent  zur  Messung  der  Steifigkeit  der  unbesiedelten  Scaffolds  anderer

Größe wurde die Steifigkeit der Scaffolds vor und nach Besiedelung getestet

und verglichen. Dazu wurde die Steifigkeit der Scaffolds mittels der Zwickma-

schine bis 10 % Verformung und 0,1 N Vordehnung die Kraft-Dehnungskurve

gemessen und anschließend entsprechend der Formel für das E-Modul (siehe

Abschnitt  oben) berechnet, wobei nur Werte innerhalb des linearen Bereichs

ausgewertet wurden. Verwendung fand von jeden der drei Spender ein Triplikat.

Entsprechend der statistischen Auswertung der Steifigkeitswerte von unbesie-

delten Scaffolds wurde für jede Bedingung der mittlere Steifigkeitswert gebildet

und die erhaltenen Mittelwerte vor und nach Besiedelung gegenübergestellt.
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2.24 CT-Messungen der Scaffolds 

Vor und nach Besiedelung mit Ad-MSCs wurden in der BG Klinik Tübingen CT-

Aufnahmen der Scaffolds durchgeführt. Die Scaffolds verblieben hierzu in der

96-Kavitätenplatte und wurden mittels der Innenohrfunktion des Siemens CT-

Gerätes „Somatom“ der BG Klinik Tübingen mit coronaren Schnitten vermes-

sen. Die Messung erfolgte einmal vor der Besiedelung und anschließend nach

14 Tagen Differenzierung ein zweites Mal.

Die erhaltenen Dicom-Dateien mit Bildern verschiedener coronarer Schnittebe-

nen  wurden  mittels  der  Image  J-Software  ausgelesen  und  im  Verlauf  nur

Schnittebenen weiterverwendet, bei denen pro Kavität ein Scaffold vollständig

coronar angeschnitten zu sehen war. 

Um jede Kavität mit Scaffold wurde anschließend auf dem Schnittbild ein Kreis

gleicher Größe gelegt und von dessen Fläche der Grauwert mittels Image J be-

stimmt.  Man  erhielt  pro  Bedingung  aus  verschiedenen  Schnittebenen  einen

Grauwert, welcher über die Schnittebenen gemittelt wurde. Das Ergebnis war

damit ein für jeden Spender, Scaffoldtyp und Differenzierungszeitpunkt über die

Schnittebenen gemittelter Grauwert. Die Differenz des Wertes nach Besiede-

lung und vor Besiedelung sollte Aufschluss darüber geben, ob Knochenmatrix

produziert wurde unter der Annahme, dass der Grauwert daraufhin steigt. Zu-

letzt wurde diese Differenz der Grauwerte der drei Spender gemittelt und in ei-

ner Graphik zusammengefasst. 
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2.25 Vergleich des Zytokingehalts in PRP und IKM

Da der  Unterschied  des  Zytokingehalts  bei  PRP und  IKM ein  wesentliches

Merkmal für die beiden Spezialzutaten und damit für das gesamte Scaffoldmili-

eu ist, wurde deren Gehalt von Zytokinen eingehender geprüft. Anhand von Zy-

tokinarrays der Firma RayBiotech (Ray-Bio C-Series) konnte der Gehalt der Zy-

tokine per Signalstärke der Chemilumineszenz entsprechend des Protokolls des

Herstellers bestimmt werden. Dazu wurden die Signalstärken detektiert und mit-

tels Image J die Signalstärken verglichen, indem in Image J ein Kreis über das

Leuchtsignal gelegt wurde und die Intensität bestimmt wurde. Von diesen Si-

gnalstärken der  verschiedenen Zytokine  wurde anschließend ein  Blankowert

abgezogen, zwischen den Replikaten jeweils der Mittelwert gebildet und zwi-

schen PRP und IKM verglichen. Zur weiteren Auswertung wurden Zytokine be-

sonders betrachtet, deren Unterschied zwischen PRP und IKM besonders groß

ist. Die Liste dieser Zytokine lässt sich dabei grob eingrenzen in Zytokine, die

überwiegend für Immunprozesse zuständig sind, und welche die Vaskularisie-

rungsprozesse unterstützen und zuletzt Zytokine, die die Proliferation steuern.

Gesondert untersucht wurden daher Angiogenin und VEGF-A als Zytokine, die

Vaskularisierungsprozesse abbilden  (Kim,  et al., 2015). Interferon-γ und Inter-

leukin-1-alpha dienten zur Abbildung von Immunprozessen  (Zha  et al., 2017)

und  Zytokine  der  FGF-Gruppe,  sowie  Leptin  zur  Abbildung der  Proliferation

(Behr et al., 2010; Floss et al., 1997; Liu, et al., 2018; Upadhyay et al., 2015).
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2.26 Statistische Auswertung

Für die statistische Auswertung wurden die  gewonnenen Rohdaten aus den

Versuchen in Excel übertragen. Dort wurden die Daten entsprechend der Be-

schreibung der jeweiligen Methode genormt, verrechnet beziehungsweise ge-

mittelt.  Die gewonnenen Datensätze wurden anschließend in  die  GraphPad-

Software übertragen und mittels Balkendiagramm dargestellt. Neben dem Mit-

telwert der Messwerte wurde das 95 %-ige Konfidenzintervall als Graphik abge-

bildet. Anschließend diente der Kruskal-Wallis Test und bei multiplen Verglei-

chen Dunn’s Test zur Überprüfung auf Signifikanz. Die Signifikanz wurde dabei

abgestuft auf eine Signifikanz höchster Stufe mit  p < 0,001, Signifikanz hoher

Stufe mit p < 0,01 und Signifikanz niedriger Stufe mit p < 0,05. Lag die Fehler-

wahrscheinlichkeit über einem Wert von 0,05 im Test, wurde das Ergebnis als

nicht-signifikant gewertet. Für den Vergleich zwischen Trocken- und Nassscaf-

folds, sowie den Vergleich der beiden Zusatzstoffe PRP und IKM in den Zyto-

kinarrays,  diente  aufgrund lediglich zweier  vorliegender,  nicht-parametrischer

Bedingungen der Mann-Whitney U Test. 

Bei der Auswertung der Daten und der Festlegung der statistischen Tests stand

Frau Inka Rösel vom Institut für Biometrie der Universität Tübingen beratend

zur Seite.
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3. Ergebnisse

3.1 Eigenschaften der Scaffolds

3.1.1 Porengröße

Nach Auswertung von je 90 Poren der Scaffolds PRP, Koll, IKM und RGD wur-

de  die  durchschnittliche  Porendurchmesser  einmal  anhand  der  Formel  für

Kreisflächen errechnet und einmal aus dem Mittelwert des kleinsten und größ-

ten gemessenen Mittelwerts bestimmt (vgl. Häussling et al., 2019; Ruoß et al.,

2018). Wie Abbildung 10 zeigt, ergibt sich meist kein signifikanter Unterschied

in der Bestimmung je nach Methode, wobei der linke Balken jedes Scaffoldtyps

die Bestimmung mittels der Flächenformel und der rechte Balken die Bestim-

mung  mittels  Durchmessermethode  aufzeigt.  Insgesamt  präsentiert  sich  der

Scaffold Koll mit durchschnittlich 80,44 µm als der mit den größten Poren. Es

folgen das Scaffold IKM mit 73,52 µm, RGD mit 45,02 µm und zuletzt PRP mit

39,03 µm. Die unterschiedlichen Scaffoldtypen zeigen mit Ausnahme zwischen

Scaffold Koll und IKM, sowie Scaffold PRP und RGD einen statistisch signifi-

kanten Unterschied in der Porengröße.
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Abbildung 10: Porendurchmesser der Scaffolds. 
Die Berechnung erfolgte jeweils  nach der  Flächenformel  (linker  Balken)  und
Durchmesserformel (rechter Balken) für jeden Scaffoldtyp mit N = 3 unabhängi-
gen Ansätzen und n = 10 Replikaten. Darstellung der Mittelwerte als Balkendia-
gramm mit 95%-Konfidenzintervall. *** = p < 0,001 im Kruskal-Wallis Test und
Dunn’s Test für multiple Vergleiche.

3.1.2 Porosität der Scaffolds

Die Wasseraufnahmekapazität der vier Scaffolds ergibt für die vier Scaffolds fol-

gende Durchschnittswerte: Scaffold PRP weist eine Kapazität von 76 % auf,

Scaffold Koll von 79 %, Scaffold IKM 77 % und Scaffold RGD liegt bei 77 % im

Durchschnitt. Die Unterschiede liegen damit sehr nahe beieinander und es er-

geben sich statistisch keine signifikanten Unterschiede zwischen den Scaffolds,

wie in Abbildung 11 zu sehen ist. Legt man den Ergebnissen das vereinfachte

Modell zugrunde, dass sich das Wasser zu großen Teilen in den Poren befin-

det, ergibt sich eine Porosität von grob 75 % bei den vier Scaffoldtypen. 
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Abbildung 11: Wasseraufnahmekapazität der Scaffolds. 
Die Messung von Trocken- und Nassgewicht erfolgte mit N = 5 unabhängigen
Ansätzen  und  n  =  3  Replikaten.  Darstellung  der  Mittelwerte  als  Balkendia-
gramm mit 95%-Konfidenzintervall. ns = nicht-signifikant im Kruskal-Wallis Test
und Dunn’s Test für multiple Vergleiche.

3.1.3 E-Modul-Werte der Scaffolds

Das mittlere E-Modul aller Scaffolds und damit die Steifigkeit ist in Abbildung 12

aufgeführt.  Dabei  präsentiert  sich das PRP-Scaffold als das mit  dem durch-

schnittlich höchsten E-Modul mit einem Wert von 36,40 kPa, gefolgt vom Koll-

Scaffold mit 26,66 kPa, dem IKM-Scaffold mit 21,47 kPa und dem RGD-Scaf-

fold mit rund 15,91 kPa. Die unterschiedlichen Steifigkeitswerte sind hier zwi-

schen allen Scaffolds statistisch signifikant auf einem Niveau von p < 0,001 im

Kruskal-Wallis Test. 
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Abbildung 12: Steifigkeit der unbesiedelten Scaffolds in kPa.
Es wurden von 5 unterschiedlichen Herstelltagen (N = 5) mindestens ein Scaf-
fold  gemessen (n  >  1).  Darstellung der  Mittelwerte  als  Balkendiagramm mit
95%-Konfidenzintervall. *** = p < 0,001 im Kruskal-Wallis Test und Dunn’s Test
für multiple Vergleiche.

3.2 Überprüfung der Kriterien für mesenchymale Stammzellen nach Domi-

nici

Für standardisierte Ausgangsbedingungen und zur Qualitätssicherung der Zell-

kulturen  mit  mesenchymalen  Stammzellen  wurden  die  Qualitätskriterien  von

Dominici  et al. (Dominici  et al.,  2006) definiert und sollten vorab entsprechend

getestet werden.

Die Adhärenz auf Plastik wurde laufend und insbesondere vor der Aussaat im

Lichtmikroskop überprüft und ist in  Abbildung 13 zu erkennen. Die Adhärenz

lässt sich daran zeigen, dass sich die Zellen beim Schwenken in der Zellkultur-

flasche nicht bewegen und sich mit rankenartigen Ausläufern an Plastik anhef-

ten. Dabei ändert die Zelle die Form von rund zu sternförmig mit Ausläufern.
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Abbildung 13: Adhärenz der Ad-MSCs auf Plastik der Kulturflasche in der Auf-
sicht.
Darstellung in 100-facher und 200-facher Vergrößerung. Anhand der Formän-
derung der Zelle von rund zu sternförmig lässt sich die Adhärenz erkennen. 
Rankenartige Zellausläufer sichern die Anheftung der Zelle auf dem Plastik der 
Kulturflasche.

Zweiter Qualitätspunkt ist der Nachweis des Differenzierungspotentials der Ad-

MSCs in Knorpel-,  Fett-  und Knochenzellen. Mittels der oben beschriebenen

Färbungen lassen sich die verschiedenen Gewebetypen nach 14 Tagen Diffe-

renzierung wie folgt darstellen:
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Abbildung 14: Differenzierung der Ad-MSCs in Knorpel-, Fett- und Knochenzel-
len an Tag 14.
Darstellung in 200- bzw. 400-facher Vergrößerung. Links zeigt sich die chondro-
gene Differenzierung mittels  Alcianblau.  Mittig  die  adipogene Differenzierung
durch Öl-Rot O angefärbte Adipozyten und rechts die osteogene Differenzie-
rung mit Alizarin-Rot gefärbten Osteozyten.

Im linken Bild der chondrogenen Differenzierung ist zu erkennen, dass die Mu-

kopolysaccharide  der  zu  Chondrozyten differenzierten Ad-MSCs bläulich ge-

färbt sind. Die adipogene Färbung mittig zeigt wie Öl-Rot O an die lipophilen

Fettvakuolen von adipogen differenzierten Ad-MSCs bindet. Hier ist außerdem

zu erkennen, dass nicht alle Zellen gleich viele gefärbte Lipide enthalten. Als

Drittes zeigt die Alizarin- Rot Färbung rechts die typisch rote Verfärbung der

Zellen, die durch das Anfärben freier Kalziumionen entsteht. Zusammenfassend

lässt sich feststellen, dass die Zellen in die jeweiligen Zelltypen differenzieren

können. 

Als drittes Qualitätskriterium wurde die aus RNA synthetisierte cDNA der Kultu-

ren mittels PCR daraufhin geprüft, ob spezielle Markergene exprimiert und wei-

tere, wie zu erwarten, nicht exprimiert werden. Nach den Kriterien von Dominici

et al. (2006) sollen die Marker CD105, CD 90, CD73 positiv sein und die Marker

CD 45, CD 34, CD 19, CD 14 und HLA-DR negativ.

Wie in Abbildung 15 zu sehen ist, exprimierten alle Spender, wenn auch in un-

terschiedlicher Konzentration, die Markergene CD 105, CD 90 und CD 73, wel-

che  nach Dominici et al. als spezifisch für mesenchymale Stammzellen gelten

(Dominici et al., 2006). Mithilfe der Negativmarker soll der Ausschluss getroffen
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werden, dass die Kultur nicht mit anderen Zellen verunreinigt ist. Dies gilt zwar

für die Marker CD 45 und CD 19, denn hier ist keine Bande bei den Spenden-

den auf Höhe der Positivkontrolle erkennbar, nicht jedoch für die Marker CD 34,

CD 14 und HLA-DR. Hier zeigen sich bei CD 34 und CD 14 bei allen, und bei

HLA-DR bei allen ausgenommen eines Spendenden Banden und damit die Ex-

pression des Markergens in den Zellen.

Abbildung 15: PCR-Banden der CD-Marker nach Dominici
Die cDNA-Proben von N = 5 Spendern (= Sp) sind von links nach rechts aufge-
tragen mit jeweils einer Positivkontrolle (=Pk) und einer Negativkontrolle ohne
cDNA Zugabe (=Nk). Die Amplikonlängen liegen für CD 105 bei 288 Bp, für CD
90 bei 346 Bp, für CD 73 bei 155 Bp, für CD 45 bei 360 Bp, für CD 34 bei 311
Bp, für CD 19 bei 132 Bp, für CD 14 bei 396 Bp und füe HLA-DR bei 183 Bp.
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3.3 Zusammenfassung der Ergebnisse aus den Vorversuchen

Die Vorversuche beinhalteten Überlegungen zur Lagerungsfähigkeit und damit

Trocknung von Scaffolds, die optimale Vorinkubationszeit der Scaffolds in Medi-

um und die optimal auszusäende Zellzahl.

Beim Resazurinumsatz von SCP-1 Zellen auf  Kollagenscaffolds zeigten sich

keine signifikanten Unterschiede des Resazurinumsatzes zwischen Zellen auf

zuvor getrockneten und dann in Medium eingelegten Scaffolds oder direkt in

Medium eingelegten Scaffolds, wie in Abbildung 16 zu sehen. 

Abbildung 16: Vergleich von Trockenscaffolds zu Nassscaffolds.
Fluoreszenzintensität  bei  Exzitationswellenlänge von 544 nm und Emissions-
wellenlänge von 590 nm. Resazurinumsatz von SCP-1 Zellen auf im Trocken-
und Nasszustand vom Typ Koll mit N = 3 unabhängigen Ansätzen und n = 3
Replikaten. Darstellung der Mittelwerte als Balkendiagramm mit 95 %-Konfiden-
zintervall. ns = nicht-signifikant im Mann-Whitney U Test.
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Weiterer Teil der Vorversuche war die Überlegung der optimalen Inkubations-

zeit der Scaffolds in Medium vor Aussaat. Wie  Abbildung 17 zeigt, profitieren

die Scaffolds nicht von einer längeren Inkubation in Medium vor der Aussaat, da

die Mittelwerte der jeweiligen Kulturbedingungen im Verhältnis zum Gesamtmit-

telwert aller Bedingungen keine deutlichen Unterschiede aufzeigen. Die Vorin-

kubation der Scaffolds wurde aufgrund dieser Ergebnisse für die weiteren Ver-

suche auf einen Tag festgelegt.

Abbildung 17: Vergleich des Resazurinumsatzes von SCP-1 Zelllen auf Kolla-
genscaffolds bei unterschiedlicher Vorinkubationszeit.
Bestimmung der Fluoreszenzintensität bei Exzitationswellenlänge von 544 nm
und Emissionswellenlänge von 590 nm mit N = 3 unabhängigen Ansätzen und
jeweils n = 3 Replikaten. Darstellung der Mittelwerte im Verhältnis zum Mittel-
wert aller Bedingungen als Balkendiagramm mit 95%-Konfidenzintervall.
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Zuletzt war es von Bedeutung mit welcher Zellzahl die Scaffolds besiedelt wer-

den. Wie Abbildung 18 zeigt, gibt es grob einen linearen Anstieg des Resazuri-

numsatzes bis knapp über 3 * 104 Zellen pro Scaffold. Eine zweite Phase des

stärker linear ansteigenden Bereichs bis zu einer Besiedelung von knapp 5* 104

Zellen und eine dritte Phase noch größerer Steigung jenseits der 5* 104 Zellen.

Im Kontext der Zahl der verfügbaren Spender wurde die Zahl der ausgesäten

Zellen infolge auf 16 666 Zellen in 3D und 104 Zellen in 2D festgelegt. 

Abbildung  18: Durchschnittlicher Resazurinumsatz von SCP-1 Zellen in unter-
schiedlicher Besiedelungszahl pro Scaffold im Verhältnis zum Gesamtmittelwert
der Scaffolds vom Typ Koll.
Auswertung von N = 3 unabhängigen Ansätzen und n = 3 Replikaten.
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3.4 Viabilität und Besiedelungsmuster der Zellen auf den Scaffolds

Lebende Zellen auf den Scaffolds wurden mittels Calcein-AM an den Mess-

punkten während der Differenzierung angefärbt. 

Folgende Bilderserie (Abbildung 19) zeigt die besiedelten Scaffolds an Tag 0 in

der Aufsicht und im Querschnitt  im Lichtmikroskop bei  100-facher Vergröße-

rung:

Abbildung 19: Scaffoldbesiedelung an Tag 0 in Aufsicht und Querschnitt
Ansicht bei 100-facher und 200-facher Vergrößerung. Ein gleichmäßiges Besie-
delungsmuster an der Scaffoldoberfläche und eine wenige µm in das Scaffold
hineinreichende Besiedelung sind zu erkennen.

In den Abbildungen ist zu erkennen, dass sich die Zellen gleichmäßig auf der

oberen Fläche verteilten,  die  Besiedelung im Inneren der  mittig,  vertikal  ge-

schnittenen Scaffolds jedoch gering ist. Von den 1,5 mm Scaffoldhöhe drangen

die Zellen bis zu 300 µm in die Scaffolds ein, sodass in diesem Bereich eine

dreidimensionale Kultur entstand.

Weiterhin ist es von großer Relevanz zu untersuchen wie sich das Besiede-

lungsmuster im Verlauf der Differenzierung ändert. Da Calcein-AM lediglich le-

bende Zellen färbt, ist die Färbung und Untersuchung an Tag 14 ein indirekter

Marker, um die Viabilität im Verlauf der Differenzierung zu beurteilen. In folgen-
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der Abbildung 20 sind die Aufsichten der Scaffolds im Verlauf der Differenzie-

rung im Fluoreszenzmikroskop bei 100-facher Vergrößerung zu sehen:

Abbildung 20: Besiedelung der Scaffoldoberfläche während der Differenzierung
an Tag 0, Tag 7 und Tag 14.
Aufsicht bei 100-facher Vergrößerung nach Färbung der lebenden Zellen mit
Calcein-AM.

In den Abbildungen ist zu erkennen, dass die Oberfläche der Scaffolds im Ver-

lauf der Differenzierung von Tag 0 bis zum Ende der Differenzierung lebende

Zellen trägt. Ein Überleben der Zellen auf den Scaffolds ist somit sichergestellt.

Die Zellzahl pro Scaffold scheint dem optischen Eindruck nach grob gleichblei-

bend zu sein. 
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3.5 Auswertung der Funktionsparameter

3.5.1 Resazurinumsatz

Der  Resazurinumsatz  der  Kulturen wurde  an den jeweiligen Messtagen  be-
stimmt und von einem Blankowert abgezogen, wie in 

 dargestellt. Auffällig ist, dass der Resazurinumsatz in der 2D-Kultur stets deut-

lich höher ist als die Werte der 3D-Kulturen. Außerdem zeigen sich die höchs-

ten Werte des Resazurinumsatzes jeweils an Tag 0, während sie im Verlauf der

weiteren Differenzierung abfallen.

Abbildung 21: Resazurinumsatz der Ad-MSCs auf den verschiedenen Scaffold-
typen.
Dargestellt ist die Fluoreszenzintensität des Resorufin bei Exzitationswellenlän-
ge von 544 nm und Emissionswellenlänge von 590 nm. Darstellung der Mittel-
werte als Balkendiagramm mit 95%-Konfidenzintervall an Tag 0,7 und 14 von
den Scaffoldtypen PRP, Koll, IKM, RGD und 2D nach Abzug eines Blankowerts
mit N =3 unabhängigen Ansätzen und n = 3 Replikaten. Die Werte zeigen keine
statistisch signifikanten Unterschiede im Resazurinumsatz zwischen den ver-
schiedenen Scaffolds  und den jeweiligen Zeiträumen im Kruskal-Wallis  Test
und Dunn’s Test für multiple Vergleiche.
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3.5.2 Glukoseverbrauch der Zellen

Von den 5 Kulturbedingungen wurde jeweils an den Tagen 0, 7 und 14 der Glu-

koseverbrauch gemessen. Hier zeigte sich ein sehr heterogener Verbrauch, wie

in Abbildung 22 zu sehen ist. Für die 3D-Kulturen ist dabei der Trend zu erken-

nen, dass der Verbrauch an Tag 14 geringer ist im Vergleich zu Beginn der Kul-

tur, während in der 2D-Kultur der genau gegenteilige Effekt zu erkennen ist. Die

Verbrauchswerte zeigen zwischen den verschiedenen Bedingungen eine erheb-

liche Streubreite auf, sodass die Unterschiede nicht signifikant waren. 

Abbildung 22: Glukoseverbrauch der Ad-MSCs auf Scaffolds.
Auswertung von N = 3 unabhängigen Ansätzen nach Poolen von n = 3 Triplika-
ten. Darstellung der Mittelwerte als Balkendiagramm mit dem Standardfehler
des Mittelwerts an Tag 0, 7 und 14 der vier Scaffoldtypen. Werte normiert auf
Tag 0 der 2D-Kultur.
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3.5.3 Aktivität der alkalischen Phosphatase

Mit Werten zwischen 0,2 bis 0,4 pmol/min in der 3D-Kultur ist die gemessene

alkalische Phosphatase Aktivität an Tag 0 in allen Bedingungen mit Ausnahme

der Bedingung PRP am höchsten und fällt im Verlauf ab (siehe Abbildung 23).

Der Wert an Tag 0 der 2D-Kultur ist mit 1,6 pmol/ min deutlich höher im Ver-

gleich zu 3D-Kultur. Während der Differenzierung nimmt die Aktivität der AP in

allen Kulturbedingungen ab, und steigt nur bei PRP und IKM zum Ende der Dif-

ferenzierung hin an. Die Werte unterliegen dabei einer sehr großen Streuung

und zeigen nur zwischen Tag 0 und 14 der 2D-Kultur signifikante Unterschiede.

Die Werte der 2D-Kultur sind von Tag 0 bis Tag 14 konstant fallend. 

Abbildung 23: AP-Aktivität der Ad-MSCs auf den vier Scaffoldtypen.
Darstellung der Mittelwerte als Balkendiagramm mit 95 %-Konfidenzintervall an
Tag 0,7 und 14 von den Scaffoldtypen PRP, Koll, IKM, RGD, sowie der 2D-Kul-
tur nach Abzug eines Blankowerts mit N = 3 unabhängigen Ansätzen und n = 3
Replikaten;  ns = nicht-signifikant im Kruskal-Wallis Test  und Dunn’s Test für
multiple Vergleiche.

68



3.6 Quantifizierung des DNA-Gehalts der besiedelten Scaffolds

Zur Bestimmung des DNA-Gehalts erfolgte eine photometrische Bestimmung,

deren Ergebnisse in der Abbildung 24 zu sehen sind. Hier zeigt sich ein nicht-si-

gnifikanter Unterschied des DNA-Gehalts zwischen den 3D- und 2D-Kulturen

zugunsten der 3D-Kultur. Generell zeigt sich in den vier Kulturbedingungen in

3D ein tendenziell gleichbleibender Gehalt der DNA im Verlauf der Differenzie-

rung. In der 2D-Kultur steigt der gemessene Wert im Verlauf der Differenzierung

kontinuierlich an.

Abbildung 24: DNA-Gehaltsbestimmung der besiedelten Scaffoldtypen im zeitli-
chen Verlauf.
Darstellung der Mittelwerte des DNA-Gehalts in ng/µl als Balkendiagramm mit
95 %-Konfidenzintervall an Tag 0,7 und 14 von den Scaffoldtypen PRP, Koll,
IKM, RGD, sowie der 2D-Kultur nach Bestimmung durch Absorptionsmessung.
Auswertung von N = 3 unabhängigen Ansätzen und n = 3 Replikaten;  ns =
nicht-signifikant im Kruskal-Wallis Test und Dunn’s Test für multiple Vergleiche.
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3.7 Messung der Transkriptionsfaktoren Runx 2, Osterix und des Faktors

OPG

Bei der Auswertung der Proteinquantifizierungen wurden die Marker Osteocal-

cin und RANKL ausgeschlossen, da die Signale bei der Detektion nicht ausrei-

chend waren. Die Proteine Runx 2, Osterix und OPG ließen sich hingegen aus-

reichend detektieren und die Leuchtintensität der verschiedenen Bedingungen

miteinander vergleichen, wie in Abbildung 25 zu sehen ist. 
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Abbildung 25: Grauwerte der Dot-Signale im Dot-Blot von Runx 2 , Osterix und
OPG.
Für Runx 2 (oben), Osterix (mittig) und OPG (unten) wurden N = 3 unabhängige
Ansätze durchgeführt. Auf die Membranen wurden pro Dot je 3 Replikate ge-
poolt aufgetragen. Die Detektion erfolgte bei Belichtungszeiten von 20 s, 30 s
und 40 s. Darstellung der Mittelwerte als Balkendiagramm mit 95 %-Konfiden-
zintervall an Tag 0, 7 und 14 von den Scaffoldtypen PRP, Koll, IKM, RGD, so-
wie der 2D-Kultur. * = p < 0,05; ** = p < 0,01; und ns = nicht-signifikant im Krus-
kal-Wallis Test und Dunn’s Test für multiple Vergleiche.

Die gemessenen Werte und damit spezifischen Proteinkonzentrationen zeigen

für nahezu alle Blots der 3D-Kultur das stärkste Signal an Tag 0, während das

Signal an Tag 7 meist abfällt. An Tag 14 kann bei einigen Blots ein Wiederan-

stieg des Signals erkannt werden. Gegenteiliges zeit sich in der 2D-Kultur: Hier

ist das Signal von Tag 0 zu Tag 7 hin meist ansteigend und gegen Tag 14 hin

wieder fallend mit Ausnahme von OPG. Diese Blots verhalten sich dazu gegen-

sätzlich mit  zwei  Hochpunkten an Tag 0 und Tag 14.  Auffällig ist,  dass die

Grauwerte zu Beginn der Differenzierung in vielen Bedingungen der 3D-Kultur

am höchsten sind.
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3.8 Vergleich der Steifigkeit der Scaffolds vor und nach Besiedelung

Zur Überprüfung, ob die osteogen-differenzierenden Zellen auf den Scaffolds

Knochenmatrix bilden, wurde die Steifigkeit vor Besiedelung und nach Differen-

zierung gemessen. Die Annahme hierbei ist,  dass die Zellen knochenspezifi-

sche Matrix bilden, die die Steifigkeit des Scaffolds steigen lassen. In Abbildung

26 ist die Entwicklung der Steifigkeit der Scaffolds vor und nach Besiedelung zu

sehen.

Abbildung 26: Steifigkeit der Scaffolds in kPa vor und nach Differenzierung.
Auswertung von N= 3 unabhängigen Ansätzen und n > 1 Replikaten. Darstel-
lung der Mittelwerte als Balkendiagramm mit 95 %-Konfidenzintervall. *** = p <
0,001 im Kruskal-Wallis Test und Dunn’s Test für multiple Vergleiche.

Unter den vier verschiedenen 3D-Kulturbedingungen zeigt sich vor und nach

Besiedelung in jeder Bedingung eine signifikante Abnahme der Steifigkeit mit

Werten bis zu etwa 23 kPa Steifigkeitsverlust beim Scaffold PRP. Auch nach

der Differenzierung bleibt die Reihenfolge der Steifigkeit zueinander unverän-

dert und PRP ist weiterhin das steifste Scaffold, gefolgt von Koll, IKM und RGD.

Der Steifigkeitsverlust scheint bei jedem Scaffold etwa im gleichen Verhältnis

stattzufinden.
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3.9 Auswertung der CT-Grauwerte der Scaffolds

Sollten knochendifferenzierte Zellen Knochenmatrix produzieren, ist davon aus-

zugehen, dass im CT die Dichte und damit der sogenannte Grauwert zunimmt.

Die erhaltenen Resultate legen jedoch anderes nahe, wie in  Abbildung 27 zu

sehen.

Abbildung  27: Delta des Grauwerts im CT zwischen unbesiedelten Scaffolds
und nach 14 Tagen Differenzierung.
Auswertung von N = 3 unabhängigen Ansätzen und n = 3 Replikaten. Darstel-
lung der Mittelwerte als Balkendiagramm mit 95 %-Konfidenzintervall. * =  p <
0,05 im Kruskal-Wallis Test und Dunn’s Test für multiple Vergleiche.

Die Differenz der Grauwerte der unbesiedelten Scaffolds nach Abzug des Blan-

kowertes und der  besiedelten Scaffolds nach 14-tägiger  Differenzierung und

Abzug des Blankowertes zeigt sich negativ.  Die Unterschiede zwischen den

Scaffolds sind dabei zwischen den Bedingungen Koll und RGD, sowie IKM und

RGD signifikant. Auffällig ist, dass der Unterschied bei den Scaffolds mit den

größten Poren tendenziell höher ausfällt. 
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3.10 Auswertung von Zytokinarrays zum Vergleich des Scaffolds PRP und

IKM

Ein weiterer Fokus des Projekts bestand darin genauere Unterschiede auf Ebe-

ne der Zytokine zwischen PRP aus Blutproben und IKM von THP-1 Zellen her-

auszuarbeiten. Von den insgesamt 80 untersuchten Zytokinen ergab sich bei 42

Zytokinen ein relativer Unterschied von mehr als 20 % Signalstärke, in 38 Fäl-

len fielen die Unterschiede geringer aus. In 31 Fällen war dabei die Konzentrati -

on der Zytokine der THP-1 Zellen höher, in 11 Fällen die Konzentration des

PRP. In Abbildung 28 sind die Signalwerte der Zytokine dargestellt, bei denen

der Unterschied besonders groß ausfiel:

Abbildung  28:  Mittelwerte  der  Signalstärke verschiedener  Zytokine in  THP-1
Proben und Proben von PRP.
Bei verschiedenen Belichtungszeiten wurde die Signalintensität der verschiede-
nen Zytokine bestimmt und nach Abzug eines Blankowerts deren Mittelwert er-
rechnet. Mit rot-weißen Kontrasten wird die Größe des Unterschieds der durch-
schnittlichen Signalstärken farblich dargestellt, wobei rot einen im Verhältnis hö-
heren Wert und weiß den niedrigeren Wert repräsentiert.
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THP-1 PRP THP-1 PRP THP-1 PRP

Angiogenin 539 676 Il-10 7 12 MDC 129 28

BDNF 265 103 Il-12 75 99 MIG 36 17

BLC 74 53 Il-13 25 18 MIP-1 delta 49 61

Ck-beta 8-1 80 56 Il-1-alpha 32 25 MIP-3 53 42

EGF 233 325 Il-4 66 44 NAP-2 84 114

FGF-6 81 60 Il-5 26 19 OPN 150 75

FGF-7 40 27 Il-6 13 4 OSM 137 72

FGF-9 234 113 Il-7 38 64 SCF 70 24

G-CSF 8 4 IP-10 181 239 SDF-q 146 205

GM-CSF 10 4 l-8 24 8 TGF beta 1 44 32

GRO alpha 103 56 Leptin 92 135 TGF beta 2 168 322

HGF 81 41 MCP-1 42 32 TNF beta 64 166

IFN-gamma 81 61 MCP-3 62 43 TPO 62 28

IGFBP-3 39 31 M-CSF 109 30 VEGF-A 123 80



Herausgreifend sollen einige Zytokine in Gegenüberstellung genauer betrachtet

werden,  da diese für  die  Differenzierungsprozesse von Ad-MSCs besonders

entscheidend sein können (vgl. Ducy et al., 2000; Kim et al., 2015; Upadhyay et

al., 2015; Zha et al., 2017; Zheng et al., 1992) und in Abbildung 29 aufgeführt

sind. Angiogenin als Zytokin zur Unterstützung der Angiogenese  (Kim  et al.,

2015) ist nicht signifikant höher in PRP im Vergleich zu THP-1, VEGF-A ist hin-

gegen signifikant höher im Überstand von THP-1. Das Zytokin Interferon-γ als

Modulator von Immunprozessen (Zha et al., 2017) ist im Überstand von THP-1

signifikant höher vertreten. Auch bei der Liste der Interleukine zeigt sich eine

höhere Konzentration beim Kulturüberstand von THP-1, während hemmende

Interleukine wie IL-10 (Zheng et al., 1992) im THP-1 Medium geringer vorhan-

den sind. Der Blick auf die Zytokinde der FGF-Gruppe, die die Zellproliferation

beeinflussen (Zheng et al., 1992), zeigt teils signifikant, aber mitunter auch nicht

signifikant höhere Konzentrationen bei THP-1. Leptin als Zytokin mit einem ent-

scheidenden Einfluss auf den Fettstoffwechsel (Ducy et al., 2000; Upadhyay et

al., 2015) zeigt signifikant höhere Konzentrationen im Zusatzstoff PRP. 

75



Abbildung  29: Gegenüberstellung der Mittelwerte der Signalstärke von Zytoki-
nen jeweils von Angiogenin, vaskulär-endothelialem Wachstumsfaktor-A (=VE-
GF-A),  Interferon-γ  (=IFN-  γ),  Interleukin-1-α  (=IL-1-α),  Fibroblasten-Wachs-
tumsfaktor 6 (= FGF-6), FGF-7, FGF-9 und Leptin im THP-1 Medium im Ver-
gleich zu PRP.
Darstellung der Mittelwerte als Balkendiagramm mit Standardfehler. *** =  p <
0,001, ** = p < 0,01, * = p < 0,05 im Mann-Whitney U Test.
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4. Diskussion

Für die bessere Versorgung von Knochendefekten wurden vier verschiedene

Kryogeltypen, die zuvor im Labor entwickelt wurden, auf Ihre physikalischen Pa-

rameter überprüft und die Inhaltsstoffe des PRP und IKM Scaffolds nochmals

speziell mittels Zytokinarrays verglichen.

Auf dieser Basis wurden die Scaffolds mit mesenchymalen Stammzellen aus

dem Fettgewebe besiedelt  und für  14 Tage differenziert.  Aus verschiedenen

Perspektiven wurden mittels  Resazurinmessung,  Glukoseumsatzbestimmung,

Messung der AP-Aktivität und der Sekretion verschiedener Proteine die Stoff-

wechselaktivität gemessen. Die Bestimmung des DNA-Gehalts diente zur Über-

wachung des Überlebens. Zuletzt wurde durch Messung der Steifigkeitsverän-

derungen und Änderungen des Grauwerts im CT untersucht, ob die 3D- Kultur

der 2D- Kultur überlegen ist und welcher Scaffoldtyp hierbei die besten Ergeb-

nisse liefert. 

4.1 Rezeptur und Herstellung der Scaffolds

In  Vorversuchen  des  Siegfried-Weller-Instituts  wurde  die  Grundrezeptur  der

Scaffolds entwickelt. Hierbei konnte von Häussling et al. gezeigt werden, dass

sich bei Änderung der Rezeptur, Verhalten und physikalische Parameter, insbe-

sondere die Steifigkeit und Porengröße, verändern (Häussling et al., 2019). Auf

diese Weise können die Scaffolds für die Erfordernisse eines adäquaten Kno-

chenersatzes weiterentwickelt werden und an die physiologischen Bedingungen

im Körper bezüglich Nährstoffaustausch und Funktionalität angepasst werden.

Bei der Rezeptur der Scaffolds wurden mit TEMED und Bisacrylamid sehr toxi-

sche Substanzen dem Scaffold hinzugefügt, sodass gewährleistet sein muss,

dass diese Substanzen zu nicht toxischen Produkten reagieren  (Jain und Ku-

mar, 2013). Dies kann durch eine vollständige Polymerisation erreicht werden.

Daher gelten die verwendeten Scaffolds als nicht-toxisch und sind bei der Be-

siedelung für die Zellen nicht schädlich (Kumari und Kumar, 2017).
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4.2 Die Wahl der Zusatzstoffe PRP, Koll, IKM und RGD

Mithilfe der Grundrezeptur der Scaffolds wurden durch Zusatz verschiedener

Proteinquellen vier verschiedene Scaffolds entwickelt. PRP im ersten Scaffold

sollte durch die im Plasma enthaltenen Zytokine die osteogene Differenzierung

verbessern. Zukünftig könnte hier  direkt patienteneigenes Plasma verwendet

werden und nicht wie im vorliegenden Fall eine Standardprobe, so dass sich

weitere Vorteile bei der Biokompatibilität und Transplantationsakzeptanz erge-

ben könnten (Nikolidakis und Jansen, 2008). PRP konnte bereits einen Zusatz-

nutzen hinsichtlich der Knochenneubildung in anderen Versuchen zeigen (Ya-

mada et al., 2004). Die hier beschriebenen Ergebnisse zeigen auf, dass PRP

als Zutat günstige Wachstumsbedingungen für das Scaffold erbringen kann, da

es Scaffolds  akzeptabler  physikalischer  Parameter  hervorbrachte,  auf  denen

die Zellen 14 Tage überlebten. Die Zellen wurden in ihrem Stoffwechsel durch

die enthaltenen Zytokine angeregt und die Differenzierung und Zellaktivität da-

durch unterstützt.

Beim zweiten Scaffold  wurde Kollagen aus Rattenschwänzen extrahiert  (vgl.

Knobeloch  et al.,  2012) und der Scaffoldgrundrezeptur zugefügt. Kollagen ist

das am häufigsten vorkommende Protein im menschlichen Knochen  (Clarke,

2008) und soll daher eine physiologische Umgebungsbedingung für die Zellen

erbringen. Kollagen wurde zugleich bereits vielfach im Tissue Engineering ein-

gesetzt und gilt  als bewährtes Material  (Chen  et al.,  2015; Rodrigues  et al.,

2003). Allerdings verhält sich Kollagen als Material komplex, dadurch dass es

relativ leicht durch Zellen abgebaut werden kann (Ferreira et al., 2012). Die im

CT gezeigten Befunde der Matrixdegradierung könnten deshalb mit der Materi -

alwahl Kollagen zusammenhängen. 

Die dritte Proteinquelle, das IKM, bietet ähnlich wie PRP verbesserte Umge-

bungsbedingungen  durch  die  darin  enthaltenen  Zytokine  (Braddock  et  al.,

2001), allerdings in anderer Konzentration. Die Gegenüberstellung dieser bei-

den Proteinquellen kann daher den Nutzen der Beiden im Vergleich herausar-

beiten. Hier zeigte sich in den Versuchen, dass das Scaffold IKM mehr Zytokine

beinhaltet, die die Proliferation stützen, allerdings auch inhibierende Zytokine
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wie INF-γ- und IL-1-α (Zha et al., 2017). Auf Seiten der Zytokine, die die Vasku-

larisierung verstärken, konnte kein eindeutiger Vorteil zwischen den beiden Zu-

satzstoffen ausgemacht werden. Insgesamt sind beim Scaffold IKM mehr Zyto-

kine der Zellproliferation aktiviert (FGF-Gruppe), während gleichzeitig die osteo-

gene Differenzierung hemmende Zytokine wie Interferon-γ höher vorliegen.

Beim  vierten  Scaffold  wurden  RGD-Peptide  der  Grundrezeptur  hinzugefügt.

RGD-Peptide werden vielfach benutzt, um Zellen die Anheftung an Materialien

zu erleichtern (Bellis, 2012; Hersel et al., 2003; Muduli et al., 2017). Im Projekt

wurde bei  der  Konzentration  der  RGD-Peptide  auf  den Versuchsansatz  von

Mackova  et al. (Mackova  et  al.,  2016) zurückgegriffen.  Dabei  sollen ausrei-

chend RGD-Peptide nicht  nur in der Tiefe der Matrix,  sondern auch an den

Wandoberflächen vorhanden sein.  Da die  Scaffolds  RGD in  der  Gesamtbe-

trachtung, sowohl bei den physikalischen Parametern, als auch bei den Para-

metern der Zellaktivität und Differenzierung hinter den anderen Scaffolds zu-

rückblieben, ist die RGD-Dosis nochmals zu überprüfen.

4.3 Die physikalischen Parameter der Scaffolds

Für die Versuchsreihen wurden Kryogele produziert  und mit  einem Hobel  in

Scaffolds mit 6 mm Durchmesser und 1,5 mm Höhe geschnitten. Aufgrund die-

ser Maße passt das Scaffold passgenau in eine 96-Kavitätenplatte.  Für das

Fernziel der Verwendung als Knochenersatzmaterial wirft diese Form Vorteile

und Risiken auf. Je kleiner das Scaffold, desto besser sind Vaskularisierung

und gleichmäßige Besiedelung zu erreichen, weil die nötige Eindringtiefe von

Zellen und neu ausgebildeten Gefäßen geringer ist  (Ko, 2007). Für die Kno-

chenrekonstruktion sind daher diese beiden Effekte besonders wichtig (Hutma-

cher,  2001).  Gleichzeitig verlässt  das Produkt immer weiter  die  Zielvorgabe,

nämlich den menschlichen Knochen zu rekonstruieren, der sich in der Regel mit

deutlich größeren Maßen präsentiert. Für Modellsysteme könnte das kleine For-

mat jedoch ideal sein, um viele Kulturbedingungen parallel zu erstellen. Für das

Rekonstruieren eines Knochendefekts könnte es jedoch von Vorteil sein größe-

re Matrices zu verwenden, weil diese direkt an die menschliche Knochenkontur
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angepasst werden könnten (Hutmacher, 2001). Die Perspektive zukünftig Matri-

ces direkt mittels 3D-Druck in der physiologischen Knochenkontur zu drucken,

eröffnet  daher  neue Therapiepotentiale  (De Mori  et  al.,  2018;  Huang  et  al.,

2017; Wang et al., 2020). 

Besonders untersuchenswert wäre außerdem ein Vergleich zwischen großen

und kleinen Scaffolds dieser Herstellungsart, da sie anteilsmäßig einen unter-

schiedlich hohen Anteil  an Oberfläche bieten. Da die Kulturbedingungen zwi-

schen randständig und profund angesiedelten Zellen hinsichtlich Zell-Zell-Inter-

aktion und Nährstoffversorgung womöglich sehr unterschiedlich ausfallen, wä-

ren die Unterschiede von großem Interesse. Ein kleines Scaffold bietet relativ

zum Volumen betrachtet viel Oberfläche, ein großes Scaffold im Verhältnis zum

Volumen wenig, sodass die physikalischen Ausgangsbedingungen daher stark

variieren (Kapfer et al., 2011). Außerdem konnte gezeigt werden, dass die Ent-

wicklung der Zellen zudem von der Rauigkeit der Scaffolds abhängt, weshalb

auch hier die Scaffoldstruktur und der Schneidevorgang das Besiedelungsver-

halten beeinflussen (Faia-Torres et al., 2014).  

Die in diesem Projekt verwendeten Scaffolds wurden in den Dimensionen Po-

rengröße, Steifigkeit und Porosität vermessen. 

Die Porengröße lag dabei bei den verwendeten Scaffolds rund 20 % unterhalb

des in der Literatur für Knochenzellen als minimal angesehenen Wertes von

100 µm (Bose et al., 2012; Murphy und O’Brien, 2010) beim Scaffold mit den

größten Poren. Diese Abweichung von rund 20 µm bzw. 61 µm bewirkt für die

Zellen eine veränderte Stoffwechselumgebung. Bei kleinen Poren können Zel-

len wesentlich schlechter in das Innere des Scaffolds eindringen. Entscheidend

ist hier zudem die Interkonnektivität der Poren. Zellen, die ins Innere eingedrun-

gen sind, werden durch geringeren Nährstoffaustausch wesentlich schlechter

versorgt (Murphy und O’Brien, 2010). Zusätzlich werden Vaskularisierungspro-

zesse im Scaffold bei geringer Porengröße behindert. Einige Studien legen des-

halb sogar nahe Porengrößen von über 300 µm zu produzieren, da hier Vasku-

larisierungsprozesse  und  die  osteogene  Differenzierung  verbessert  werden

können (Roosa et al., 2010; Tsuruga et al., 1997). Entscheidend ist außerdem,
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dass Zellen je nach Porengröße ebenfalls ein verändertes Differenzierungsver-

halten zeigen können  (Di Luca  et al., 2016; Karageorgiou und Kaplan, 2005;

Kim et al., 2010). Die Ursache wird von den Autoren in Nährstoffmangelzustän-

den vermutet, welche wiederum die Differenzierung in Knorpelzellen begünstigt

(Matsiko et al., 2015). Diese Tatsache würde die osteogene Differenzierung ne-

gativ beeinflussen und die Knochenfunktionsparameter und Stoffwechselprofile

verändern.

Gleichzeitig ist eine Porengröße von 20 % unterhalb des Zielwertes in einer

Reichweite, bei  dem man durch Änderung des Produktionsverfahrens mögli-

cherweise Poren erreichen kann, welche den Größekriterien entsprechen. Die

Möglichkeiten zur Optimierung der Porengröße sind dabei mannigfaltig: Anpas-

sung der Rezeptur, Änderungen des Produktionsprozesses wie der Einfrierge-

schwindigkeit oder Verwendung eines anderen Materials, in dem die Scaffolds

produziert werden, konnten die physikalischen Parameter deutlich verändern,

wie nicht publizierte Vorversuche in der Arbeitsgruppe zeigten. Durch weitere

Anpassung der Produktion könnten wahrscheinlich Scaffolds noch größerer Po-

rengröße generiert werden. Li et al. (Li et al., 2002) ist es beispielsweise gelun-

gen durch Anpassung eines Produktionsschritts die Porengröße durch Schaum-

bildung um 70 % zu erhöhen. 

Zu beachten ist ebenfalls, dass die negativen Versorgungseffekte überwiegend

die Zellen, die profund im Scaffold liegen, betreffen. Zellen, die den Rand des

Scaffolds  besiedeln,  könnten  sich  davon  unbeeindruckt  zeigen  und  bei  den

Messtechniken negative Effekte von kleinen Poren überlagern. Ziel gerade für

die spätere Anwendung am Patienten sollte es jedoch sein, das Material gleich-

mäßig zu besiedeln. Nur auf diese Weise entfalten die Kulturen das Potential

der  Dreidimensionalität.  Außerdem könnte  nicht  besiedelte  Matrix  den  Kno-

chenheilungsprozess stören.

Die erreichte  Porengröße reicht  aber  grundsätzlich  aus,  dass Ad-MSCs das

Scaffoldinnere erreichen können. Da eine Stammzelle im adhärierten Zustand

nach im Labor durchgeführter Messung im Mikroskop einen Durchmesser von

~50 µm misst, ist die vorhandene Porengröße für die Penetration grundsätzlich
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ausreichend. Die Literatur beschreibt die Größe von mesenchymalen Stamm-

zellen mit Werten zwischen circa 18 µm bis 30 µm sogar als noch kleiner, so-

dass die Zellgröße alleine nicht das Limit für das Eindringen in die produzierten

Scaffolds zu sein scheint (Ge et al., 2014).

In den Versuchen wurde anhand der  Wasseraufnahmekapazität die Porosität

der Scaffolds abgeschätzt. Ohne dass die genaue Bindungskapazität des Was-

sers an die Scaffoldmatrix bekannt ist, bleibt die Messung jedoch ein Richtwert,

da unklar bleibt wie viel Wasser gebunden vorliegt. Unter der Annahme, dass

das meiste Wasser frei in den Poren vorliegt, ergeben sich Werte, die geeignet

für eine 3D-Kultur erscheinen. Diese Annahme wird zusätzlich durch die Bild-

aufnahmen der Scaffolds gestützt, die eine Porosität von rund 75 % realistisch

erscheinen lassen. Werte in diesem Bereich sind für das Tissue Engineering

des Knochens optimal, da sich gezeigt hat, dass niedrige Porositätswerte mit

schlechterer Zelldifferenzierung einhergehen (Karageorgiou und Kaplan, 2005). 

Die Steifigkeitswerte der Scaffolds lagen zwischen 15,91 kPa und 36,40 kPa.

Die Steifigkeit eines Trägermaterials hat generell einen entscheidenden Einfluss

auf die osteogene Differenzierung (Chen et al., 2015). So konnten Chen et al. in

Ihren Versuchen aufzeigen, dass Stammzellen bei Steifigkeitswerten zwischen

11 kPa und 30 kPa am besten differenzieren. Da sich 3 von 4 Scaffolds inner-

halb dieser Spanne befinden, sind die Gegebenheiten zur osteogenen Differen-

zierung aus Sicht der Scaffoldsteifigkeit optimal. Die obere und untere Spanne

des Optimums lässt sich durch die drei Scaffolds sogar breit abbilden. Dadurch

könnten Erkenntnisse für das optimale Spektrum der Steifigkeit vertieft werden,

wobei jedoch immer auch die weiteren Parameter bei der Differenzierung ins

Urteil  miteinbezogen werden müssen. Scaffold PRP, dessen Steifigkeit leicht

oberhalb der Referenzschwelle liegt, kann verwendet werden, um eine Matrix

abzubilden, die näher am Steifigkeitswert einer Spongiosa von bis zu 0,5 GPa

liegt (Gao, 2017). Die Steifigkeit hat neben der Differenzierungskapazität auch

einen Einfluss auf die Expression verschiedener Gene wie beispielsweise Runx

2 (Murphy et al. 2012). Murphy et al. beschreiben hier, dass eine höhere Steifig-
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keit mit höherer Expression von Runx 2 einhergeht. Diese Erkenntnis konnte

anhand der vorliegenden Daten nicht bestätigt werden.

4.4 Vorinkubation und Lagerung der Scaffolds

Wie Abbildung 16 und 17 gezeigt haben, profitieren die Zellen nicht von einer

mehrtägigen Vorinkubation der Scaffolds in Medium und zeigen nach Trock-

nung ähnliche Eigenschaften. Diese beiden Tatsachen machen die Scaffolds

für die Zukunft gerade in Hinblick auf logistische Prozesse besonders handlich.

So könnten Scaffolds an zentraler Stelle vielfach produziert, verpackt und ver-

schickt  werden und beim Endanwender  eingesetzt  werden.  Dies  könnte  die

Versorgung auch von peripheren Einrichtungen sichern und Kostenvorteile in

der Produktion aufweisen. Die Zeit von der Entnahme aus der Packung bis zur

Einsatzbereitschaft  ist  dabei  vernachlässigbar,  da  eine  lange Inkubationszeit

keinen Mehrwert bietet. Diese Eigenschaften können sich als vorteilhaft für die

maschinelle Massenproduktion erweisen.

4.5 Wahl der mesenchymalen Stammzelle und Kulturverhalten

Für die Reproduktion von Knochengewebe wurden mesenchymale Stammzel-

len verwendet, da diese ein hohes osteogenes Potential aufweisen (Wei et al.,

2013). Aufgrund der geringen Invasivität, der einfachen Entnahmemöglichkeiten

und des guten Differenzierungspotentials fiel  in diesem Projekt die Wahl auf

mesenchymale Stammzellen aus dem Fettgewebe mit einem Schwerpunkt auf

dem Bauchfett, da dieses in den Versuchen von Reumann et al. (Reumann et

al., 2018) neben anderen ein gutes Differenzierungspotential aufzeigen konnte.

Auch in den vorliegenden Versuchen differenzierten sich die Zellen in die unter-

schiedlichen Gewebetypen.  Weiterhin  ist  das Spenderalter  und der  Gesund-

heitszustand hinsichtlich Vorerkrankungen der Spendenden im Kontext des Dif-

ferenzierungspotentials  stets  zu  berücksichtigen  (Labunets,  2014).  Da  das

Spenderalter im vorliegenden Fall bei 55 Jahren liegt, kann von einem guten

Differenzierungspotential ausgegangen werden, gerade weil die Patienten in ei-
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nem guten Gesundheitszustand waren. Es zeigte sich jedoch auch im Labor bei

wenigen, sehr alten Spendern eine limitierte Proliferation der mesenchymalen

Stammzellen. Diese Spenderzellen wurden für die Versuche ausgeschlossen.

Auch andere Zellen neben mesenchymalen Stammzellen des Fettgewebes ha-

ben sich beim Tissue Engineering bewährt. Da verschiedene Autoren die Über-

legenheit  der  mesenchymalen  Stammzellen  aus  dem  Knochenmark  zeigen

konnten (Liao, 2014; Niemeyer et al., 2010), wäre eine Besiedelung mit diesen

Zellen oder auch Osteoblasten untersuchenswert, um das Potential der vorlie-

genden Scaffoldtypen weiter zu untersuchen. Ebenso besteht die Möglichkeit

durch Co-Kulturen das Zusammenspiel  von verschiedenen Zelltypen auf den

Scaffolds nachzubilden (Zhu et al., 2018).

Je nach Anwendung des besiedelten Scaffolds kann es von großer Bedeutung

sein wie lange die Zeitperiode bis zur letztlichen Besiedelung beziehungsweise

Anwendung am Patienten ist. Gerade für Anwendungen in der Akutversorgung

von Patienten der Wiederherstellungschirurgie ist es günstig diese Zeit gering

zu halten. Die Dauer der Zellkultur in der Expansionsphase hängt stark von der

Menge des entnommenen Fettgewebes, dem generellen Teilungsverhalten der

Zellen und den Kulturbedingungen ab. Für eine schnelle Anwendung sollten

deshalb möglichst viel Fettgewebe aus Körperbereichen mit hoher Teilungsrate

entnommen werden,  die  bei  häufigen Medienwechseln  inkubiert  werden um

eine hohe Ausbeute zu erreichen (Musina et al., 2005). Neben der reinen Kul-

turzeit muss nach vorliegender Strategie zusätzlich die Zeit der osteogenen Dif-

ferenzierung hinzugerechnet werden. Deshalb müssen weitere 14-21 Tage vom

Zeitpunkt der Zellaussaat einkalkuliert werden, um das besiedelte Scaffoldpro-

dukt zu entwickeln (Sundelacruz et al., 2008). Manche Autoren schaffen es die-

se Zeitspanne zu verkürzen, indem dem Medium Substanzen wie Antioxidanti-

en hinzugefügt werden (Sun et al., 2013). Im vorliegenden Projekt dauerte die

Phase der Zellexpansion rund vier Wochen, sodass man von einer Zeitspanne

von knapp zwei  Monaten rechnen muss, bis zur möglichen Anwendung des

Endprodukts samt Differenzierung, sofern man patienteneigene Ad-MSCs ver-

wendet. Für Anwendungen an chronisch kranken Patienten wie bei Fällen von
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Pseudarthrosen oder auch osteolytischen Tumoren kann diese Zeitspanne ak-

zeptabel sein, für die zukünftige Anwendung in der akuten Traumaversorgung

ist es allerdings anzustreben diese Zeit zu verkürzen. Dies kann über die er-

wähnten Parameter Wahl des Zelltyps, Menge der Zellentnahme, Ort der Zel-

lentnahme und Kulturbedingungen erfolgen. 

4.6 Erfüllung der Qualitätskriterien der Stammzellen vor der Aussaat

Häufig erfolgt die Bestimmung der Qualitätskriterien mittels Durchflusszytome-

trie, indem die jeweiligen Marker mit Antikörpern markiert werden und anschlie-

ßend mittels Laser nach Fluoreszenz, Größe oder Granularität sortiert werden

(Araña et al., 2013). Im vorliegenden Projekt wurde auf die alternative Bestim-

mung mittel RT-PCR zurückgegriffen. Nach Analyse lassen sich einige Marker

entgegen der Qualitätskriterien nachweisen  (Dominici  et al.,  2006). Dies sind

CD 34, CD 14 und HLA-DR. Die Tatsache, dass diese Marker positiv sind, lässt

nicht zwingend darauf schließen, dass sich in der Kultur noch Immunzellen be-

finden müssen, schließt sie aber auch nicht aus. Mesenchymale Stammzellen

beschreiben keinesfalls eine immer identische Population, sondern es existie-

ren zahlreiche Subpopulationen mit teils unterschiedlich exprimierten Markerge-

nen, wie bei Mo et al. (Mo et al., 2016) beschrieben.  Es scheint daher genauso

möglich, dass die Ad-MSCs Markerproteine an der Oberfläche tragen, die sonst

üblicherweise von Immunzellen getragen werden (Szade et al., 2011). Szade et

al. Beschrieb hier beispielsweise eine Population von MSCs, die die Marker CD

45 nicht trugen, dafür hingegen CD 14 und CD 34. In üblichen MSC-Kulturen,

wie auch beim Autor Dominici beschrieben, ist dies genau gegenteilig (Dominici

et al., 2006). 

Die in den Versuchen verwendeten Kulturen exprimierten die beschriebenen

charakteristischen Gene von mesenchymalen Stammzellen, sodass davon aus-

gegangen werden kann, dass es sich bei den Zellen im Wesentlichen um me-

senchymale Stammzellen gehandelt hat. Allerdings werden in der Kultur auch

weitere Gene exprimiert, die nach Dominici et al. nicht exprimiert werden sollen

(Dominici et al., 2006). 
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4.7 Besiedelungsverhalten der Zellen auf den Scaffolds

Beim Besiedelungsverhalten zeigte sich eine gleichmäßige Verteilung der Zel-

len auf der Scaffoldoberfläche, bei einer Eindringtiefe von etwa einem Fünftel

der Scaffoldhöhe ins Scaffoldinnere. Die Eindringtiefe hängt direkt von der Po-

rengröße,  der  Interkonnektivität  und  der  Besiedelungsstrategie  ab  (Logeart-

Avramoglou et al., 2005; Zeltinger et al., 2001).  Da die Eindringtiefe der Scaf-

folds begrenzt war, würden die Scaffolds womöglich von einer veränderten Re-

zeptur, die größere Poren hervorbringt, profitieren. Auch Wahl  et al.  (Wahl  et

al., 2015) konnten zeigen, dass die Eindringtiefe in manchen Scaffolds begrenzt

ist. Beim Vorgang der Besiedelung kann es bereits einen großen Unterschied

machen mit welcher Technik die Zellen auf das Scaffold aufgetragen werden

(Schieker et al., 2006). So konnten Schieker et al. dabei durch direktes Wenden

des Scaffolds oder Spülen mit Medium ein tieferes Eindringen der Zellen errei-

chen. Mit einem ähnlichen Ansatz konnten Godbey et al. (Godbey et al., 2004)

zeigen, dass ausgesäte Zellen nach Zentrifugation tiefer in das Scaffold eindrin-

gen. Der zusätzliche Zentrifugationsschritt birgt allerdings auch das Risiko für

mögliche  Kontaminationen.  Ein  Antrocknen  des  Scaffolds  könnte  ähnliche,

wenn auch schwächere, Kräfte durch Sog entwickeln, sodass man die Scaffold-

besiedelung  durch  Optimierung  der  vorbereitenden  Prozesse  steuern  kann.

Dieser Effekt wurde durch das Antrocknen der Scaffolds vor Besiedelung ge-

nutzt, da Vorversuche ein positives Ergebnis gezeigt haben.

Zur  gleichmäßigeren Besiedelung der  Scaffolds  besonders  in  der  Tiefe liegt

nach Analyse unserer Ergebnisse noch ein großes Optimierungspotential vor,

das darin besteht Scaffolds größerer Poren zu konstruieren und die Aussaat zu

modifizieren. Druck- oder Saugeffekte könnten die Eindringtiefe erhöhen.

Für die Weiterentwicklung wäre es zudem ein großer Fortschritt, die Nährstoff-

verhältnisse  zwischen  zentralen  und  oberflächlichen  Scaffoldlagen  anzuglei-

chen, da hier ein großer Versorgungsgradient bestehen kann (Botchwey et al.,

2003). So könnten gleiche Nährstoffbedingungen sowohl für die Zellen in der

Tiefe des Scaffolds, als auch an der Oberfläche geschaffen werden (Yeatts und
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Fisher, 2011). Dies wäre sehr gut in einem Bioreaktorsystem möglich, indem

man aus einer statischen 3D-Kultur eine dynamische 3D-Kultur entwickelt. Hier

konnte in anderen Versuchen gezeigt werden, dass die Überlebensrate der Zel-

len ansteigt und die Sauerstoffversorgung verbessert ist (Volkmer et al., 2008).

Gleichzeitig wird der Versuchsaufbau durch derartige Vorhaben immer komple-

xer und bietet Eintrittspforten für Kontaminationen. Auch ein Transfer des Pro-

dukts in die klinische Anwendung ist erschwert, solange die Zellen vom dynami-

schen Kultursystem abhängig sind.

4.8 Messung der Funktionsparameter nach Besiedelung

Die Parameter Resazurinumsatz, Glukoseverbrauch und AP-Aktivität dienten im

Kontext der Differenzierung dazu die Stoffwechselaktivität der Zellen zu bewer-

ten. Resazurin diente als Marker der Viabilität, der Glukoseverbrauch als Mar-

ker des Metabolismus und die AP-Aktivität als repräsentativer Marker des kno-

chenspezifischen Stoffwechsels. 

Die Übertragung der Arbeitsschritte von 2D in 3D ist komplex, da das in der 3D-

Kultur vorhandene Scaffold die Ausgangsbedingungen tiefgreifend verändert.

Es führt dazu, dass Flüssigkeiten wie das Medium nicht vollständig aus der Ka-

vität  entfernt  werden können,  da  immer ein  Restvolumen in  den Poren des

Scaffolds verbleibt. Dieses Restvolumen ist dabei variabel, weil es von der Po-

rengröße und der Wasseraufnahmekapazität abhängig ist. Auch Kapillarkräfte

halten in der 3D-Kultur Mediumvolumen in der Kavität.  Außerdem zeigt sich

durch die 3D-Anordnung der Zellen ein ganz anderer Interaktionsspielraum zwi-

schen  Zelle  und  Medium beziehungsweise  Messsubstrat,  wenn  man  davon

ausgeht, dass Zellen an der Scaffoldoberfläche stärker am Kontaktaustausch

teilnehmen. Zellen im Inneren des Scaffolds sind an diesen Austauschprozes-

sen geringfügiger beteiligt. Hier bedarf es einer Analyse wie unterschiedlich sich

Zellen in verschiedenen Scaffoldlagen bezüglich ihres Stoffwechsels verhalten.

So könnten Zellen in einer  oberflächlichen Lage beispielsweise eine höhere

Stoffwechselaktivität aufgrund besserer Nährstoffversorgung aufweisen (Zhu et

al., 2018; Volkmer et al., 2008). Umgekehrt könnten Zellen im Inneren des Scaf-

87



folds einen höheren knochenspezifischen Stoffwechsel zeigen, da sie einen po-

sitiven  Effekt  durch  die  dreidimensionale  Umgebung  erfahren  (Kale  et  al.,

2000).

Ein weiterer möglicher Aspekt für Messverzerrungen ist, dass es beim Entfer-

nen und Hinzufügen von Flüssigkeiten in den Kavitäten durch das geringe Ei-

gengewicht der Scaffolds gelegentlich zur Drehung der Scaffolds auf den Kopf

kam. Beim gleichmäßig besiedelten Scaffold wäre dies nicht so bedeutend, im

Kontext von ungleichmäßig besiedelten Scaffolds verändert es jedoch Interakti-

onsprozesse zwischen Flüssigkeit und Zelle. Es ändert Sauerstoffpartialdrücke,

die auf die Zelle einwirken und könnte damit zur Streuung der Werte beitragen

(Gomes et al., 2016). Die Komplexität der 3D-Kultur nimmt deshalb um ein Viel-

faches zu und Messmethoden, die in der 2D- Kultur als präzise galten, unterlie-

gen plötzlich zahlreichen Verzerrungseffekten (Bouet et al., 2015). 

Die beschriebenen Probleme lassen sich möglicherweise dadurch lösen, dass

das Scaffold vor Messung in ein neues Reaktionsgefäß transferiert wird. Hier-

durch könnten die Kapillarkräfte minimiert und eine Drehung verhindert werden.

Auch die Möglichkeit das Scaffold vor Messung auszuwringen und damit ver-

bliebenes Medium im Scaffold zu minimieren besteht als Option, birgt jedoch

ein großes Risiko für Schwankungen und Zelltod. Eine Änderung der Reakti -

onsgefäßgröße oder der Scaffoldgröße könnte Handlingseffekte ebenfalls posi-

tiv beeinflussen.

Für die Resazurinmessung kann festgestellt werden, dass die Werte im Verlauf

der Differenzierung abnehmen und damit die gesamte mitochondriale Aktivität

abnimmt. Die Ursache der verminderten Aktivität im Verlauf der Differenzierung

kann verschiedene Ursachen haben: Einerseits können weniger lebende Zellen

insgesamt vorhanden sein oder die Zellen weisen eine erniedrigte mitochondri -

ale Aktivität auf (Sathishkumar et al., 2010; Silva et al., 2016). Eine erniedrigte

mitochondriale Aktivität wäre bei ausdifferenzierten Zellen durchaus zu erwar-

ten. Eine erhöhte mitochondriale Aktivität kann bei Stress der Zellen beobachtet

werden (McMilian et al., 2002). Welche Ursache im Fall der Versuche vorliegt

oder ob sich beide Effekte überlagern, lässt sich nicht direkt ableiten. In Kombi-
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nation mit der DNA-Gehaltsbestimmung und der optischen Beurteilung, die sich

eher  gleichbleibend entwickeln,  liegt  jedoch die  Vermutung einer  geringeren

Stressrate näher. In der Messung sind auch negative Werte zu identifizieren.

Der Effekt des Restvolumens im Scaffold kann hier für unterschiedliche Verdün-

nungseffekte des Substrats führen und so Werte nach Abzug des Blankowerts

mit negativen Vorzeichen ergeben. Die höheren Werte in 2D können möglicher-

weise auf eine unterschiedliche Substratinteraktion zurückgeführt werden. Da

die Zellen alle in einer Schicht liegen und direkten Kontakt zum Substrat haben,

ermöglicht eine höhere Umsatzrate (Duval et al., 2017).

Der Glukoseverbrauch der Zellen zeigte keine klare Tendenz. Bei den meisten

Bedingungen zeigte sich in der Frühphase der Differenzierung ein höherer Ver-

brauch als zum Ende der Differenzierung. Ein fraglicher Befund waren die teils

negativen Glukoseverbrauchswerte nach Abzug des Blankowerts. Sofern man

Messfehler ausschließt,  wäre davon auszugehen, dass die Zellen gerade an

Tag 14 des IKM und RGD Scaffolds Glukoneogenese betreiben, ein Befund,

der sich in der Literatur nicht bestätigen ließ.

Die Messwerte der alkalischen Phosphatase zeigen eine sehr große Streuung

auf. Gerade bei dieser Messung reagiert das Substrat aufgrund seiner chemi-

schen Eigenschaften besonders sensibel auf Verdünnungseffekte und Verände-

rungen der Zell-Substrat-Interaktion. Daher ist diese Messung für Störfaktoren

besonders anfällig (Sabokbar et al., 1994). Rückschlüsse aus den Ergebnissen

lassen sich hier nur sehr vage ziehen. Grundsätzlich konnte eine höhere Aktivi-

tät in der Frühphase der Differenzierung beobachtet werden, wie auch eine hö-

here Aktivität in 2D. Diese Tatsache könnte damit zusammenhängen, dass die

alkalische Phosphatase ein Frühmarker der Differenzierung ist (Štefková et al.,

2015). Die höhere Aktivität in 2D lässt sich mit dem Effekt der 2D-Kultur mit

besserer Zell-Substrat-Interaktion erklären (Duval et al., 2017). Die Entwicklung

der AP-Aktivität im zeitlichen Verlauf zeigt zwischen den verschiedenen Scaf-

folds unterschiedliche Trends. Bei PRP und IKM steigt sie zum Ende wieder an,

bei Koll und RGD fällt sie weiter ab. Diese Kurvenverläufe könnten anzeigen,

dass bei Koll und RGS die Differenzierung abgeschlossen ist, beziehungswei-
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se, dass PRP und IKM den höheren knochenspezifischen Stoffwechsel aufwei-

sen.

4.9 Veränderung der Besiedelungszahl im Verlauf der Differenzierung

Das Überleben der Zellen wurde durch Anfärbung lebender Zellen mittels Cal-

cein-AM und Bestimmung des DNA-Gehalts gemessen. Ein langfristiges Über-

leben der Zellen ist jedoch essentiell für die spätere klinische Anwendung. Ver-

gleicht man die mikroskopischen Bilder während der Differenzierung ergibt sich

eine Übereinstimmung des gleichbleibenden DNA-Gehalts in 3D.

Mittels der DNA-Messung wurde gezeigt, dass die DNA-Konzentrationen in 3D

höher sind als in 2D. Da dieser Effekt bereits für Tag 0 darstellbar ist, wo nach

Aussaat die gleiche Konzentration vorlag, wäre es möglich, dass die Messung

in 3D von Scaffoldrückständen in der Probe beeinflusst wird. Ebenso wäre es

denkbar, dass das Ablösen der Zellen vom Scaffold und dem Boden einer Kavi-

tät unterschiedlich erfolgreich ist. Eine höhere DNA-Konzentration in den 3D-

Kulturen steht damit offen. Um die Fehlerquellen der Messung zu untersuchen,

wäre eine Alternative DNA-Gehaltsbestimmung denkbar wie beispielsweise die

PCR basierte Methode nach Ruoß et al. (Ruoß et al., 2019). 

Bei den 2D-Kulturen ist festzustellen, dass der DNA-Gehalt im Laufe der Diffe-

renzierung weiter steigt, während er in 3D eher konstant bleibt. Auch hier ist der

Verunreinigungseffekt der Scaffoldreste in der Messung in Erwägung zu ziehen,

doch öffnet es auch Interpretationsspielraum dafür, dass die Zellzahl in 2D wäh-

rend der Differenzierungszeit weiter steigt, während sie in 3D konstant bleibt. 

Insgesamt zeigt sich bei der Bestimmung des DNA-Gehalts ein ähnliches Bild

wie bei den Funktionsparametern: Der Vergleich zwischen 2D- und 3D-Kulturen

ist keineswegs trivial und die grundlegend unterschiedlichen Bedingungen ma-

chen einen Vergleich schwierig.
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4.10 Sekretion spezifischer Marker 

Das knochenzellspezifische Sekretionsprofil  verschiedener  Proteine  kann die

Aktivität von Knochenzellen widerspiegeln (Wright et al., 2009). Im vorliegenden

Projekt wurden deshalb die Marker Runx 2, Osterix und OPG ausgewählt, um

Knochenstoffwechselprozesse genauer zu analysieren. Runx 2 wird besonders

früh in der Differenzierung stark exprimiert, während Osterix eher im Verlauf der

Differenzierung von Entscheidung ist  (Huang, 2007). Eine hohe Sekretion von

Runx 2, Osterix und OPG deutet auf eine knochenaufbauende Stoffwechsellage

hin (Huang, 2007).

Blickt man auf die Ergebnisse der Dot-Blots zeigt sich, dass Runx2 in der Früh-

phase der Differenzierung höhere Werte aufweist, die im Verlauf sinken. Dieser

Befund deckt sich mit der Literatur (Huang, 2007). Die erwartete höhere Aktivi-

tät von Osterix in der Spätphase der Differenzierung lässt sich allerdings so

nicht zeigen. Bei OPG zeigen sich hohe Werte zu Beginn und am Ende der Dif-

ferenzierung, was dahingehend interpretiert werden kann, dass womöglich eine

hohe osteoanabole Aktivität vorliegt (Wright et al., 2009). 

Für die präzise Messung der Marker bleibt die Technik des Dot-Blots jedoch

weiter zu optimieren. So konnten 2 der 5 erstellten Blots nicht ausgewertet wer-

den, da die Signalintensität nicht ausreichte. Auch bei den verbleibenden 3 Mar-

kern zeigen sich mögliche Fehlereffekte. Einerseits blieb das Signal von den

Dots gerade am Bildrand oft dunkel. Andererseits zeigten sich auch zentral in

der Messplatte Verwaschungen, die die Signale verfälschten. Da die Signale

zuletzt mittels der Image J-Software auf Signalstärke durch Bestimmung des

Grauwerts  gemessen wurden,  zeigen sich  durch diese beiden Faktoren be-

trächtliche Fehlerquellen (siehe Anhang). 

Die Messung der Signale mittels Dot-Blot und deren Veränderung im zeitlichen

Verlauf bleiben aber auch eine günstige Methode, um ein Profil  sezernierter

Proteine zu erheben. Neben den ausgewählten Markern können viele weitere

Marker  zur  Zusammenfügung  eines  Gesamtbildes  dienen.  Marker  wie  Atf4,

Wnt/Notch, BMPs, TGF-β, IGF, FGF oder Osteopontin könnten hier für weitere
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Untersuchung in den Fokus rücken und das Wissen um den Knochenstoffwech-

sel erweitern (Rutkovskiy et al., 2016). 

Die Methode des Dot-Blots enthält Teilschritte des Western Blots und kann ähn-

lich wie dieser Proteinkonzentrationen bestimmen (Dennis-Sykes et al., 1985).

Der Dot-Blot bietet dabei den Vorteil, dass er zeitlich und technisch weniger auf-

wendig ist und dabei dem Western Blot in der Quantifizierung von Proteinex-

pressionen gleichwertige Ergebnisse liefern kann, allerdings kann nicht anhand

eines Markers überprüft werden, ob ob das Signal wirklich vom gesuchten Pro-

tein stammt (Guillemin et al., 2009; Putra et al., 2014). Beim Western Blot kann

hingegen auf jahrelange Erfahrung zurückgegriffen werden und es handelt sich

um eine sehr  etablierte  Methode mit  hoher  Messgenauigkeit,  besonders bei

nicht-sezernierten Proteinen, die jedoch einen höheren Arbeitsaufwand erfor-

dert (Dennis-Sykes et al., 1985).

4.11 Veränderung der Scaffoldmatrix im Verlauf der Differenzierung 

Andere Projekte konnten bereits zeigen, dass die Vermessung der Scaffolds im

µCT Zusatzinformationen über den Mineralisierungsgrad bringen kann  (Tuan

und Hutmacher, 2005; van Lenthe, 2006). Deshalb wurden die Scaffolds auch

im vorliegenden Projekt vor und nach Besiedelung im CT vermessen, um Ent-

wicklungen herauszuarbeiten. Die beschriebene Veränderung der Scaffoldma-

trix hin zum Dichteverlust in der CT-Messung gehörte zu den unerwarteten Er-

gebnissen der Versuchsreihen. 

Interessanterweise ist dieser Befund in Einklang zu bringen mit dem Ergebnis

des gemessenen Verlusts der Steifigkeit vor und nach Besiedelung. Hier zeigt

sich während der Differenzierung eine Abnahme der Steifigkeit.  Die Ursache

des Verlusts von Grauwert und Steifigkeit könnte in einem Abbau der Scaffold-

matrix über die Zeit hinweg liegen, beispielsweise durch Auswaschung der Ma-

trix bei Medienwechseln. Das Scaffold würde dieser Interpretation zufolge über

die Zeit hinweg an Substanz verlieren. Gerade bei Kollagen ist dieser Protein-

abbau bekannt (Ferreira et al., 2012), doch konnte die Tatsache hier bei sämtli-
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chen Scaffolds beobachtet werden. Diese Entwicklung kann von Vorteil  sein,

wenn man sich vorstellt, dass ein im Patienten implantiertes Scaffold nicht auf

Dauer persistieren soll, sondern biologisch abbaubar sein soll.  Dies kann für

den Wundheilungsprozess günstig sein und Vaskularisierungsprozesse unter-

stützen (Amini  et al., 2011). Allerdings kann ein solcher Substanzverlust auch

einen Nachteil bedeuten, dadurch, dass das Scaffold damit auch Steifigkeit ver-

liert und damit die Differenzierung aufgrund seiner veränderten physikalischen

Eigenschaften weniger stützen kann. 

Als weitere spekulative Möglichkeit erscheint, dass die Scaffolds in Medium an-

schwellen könnten und so der Grauwert in der CT-Messung pro Schnittebene

abnimmt. Verzögerte Schwellungsprozesse wurden bereits bei anderen Materi-

alien beschrieben (Draghi et al., 2015). Dieser Fall der Anschwellung würde mit

einer Vergrößerung der Poren einhergehen, was den Ernährungszustand der

Zellen und Vaskularisierungsprozesse positiv beeinflussen würde. Es bleibt da-

her zu prüfen, ob sich die Porengröße und das Scaffoldvolumen über die Zeit

ansteigen. Als weitere Möglichkeit ist denkbar, dass sich die Substanz des Kal-

zium-Phosphats vom Scaffolds löst. Dies ließe sich testen, indem als Gegen-

probe Scaffolds verwendet werden, die nicht-lösliches Hydroxylapatit enthalten.

Derartige  Scaffolds  wurden  in  unserer  Arbeitsgruppe  bereits  hergestellt  und

könnten diese Fragestellung beantworten  (Häussling  et al., 2019). Ein extrem

hochauflösendes CT könnte dem Problem der Substanzablösung ebenfalls vali-

de nachgehen.

Dennoch würde eine gleichbleibende oder sogar steigende Steifigkeit der Scaf-

folds die osteogene Differenzierung aus Sicht der Zellen stützen und es sollte

daher eher Ziel sein diese Steifigkeit zu erhalten. Guvendiren et al. (Guvendiren

et al., 2012) konnte zeigen, dass es möglich ist Scaffolds herzustellen, die wäh-

rend der Differenzierung an Steifigkeit gewinnen. Dies konnte durch ein Material

erreicht werden, das sekundär nach Produktion durch UV-Licht gesteuerte Poly-

merisation weiter aushärtet. Auch wenn zu prüfen bleibt wie sich dies auf die

physikalischen Parameter im Gesamten auswirkt, wäre es denkbar diesen Ef-

fekt durch Rezeptanpassung auf die vorliegenden Scaffolds zu übertragen.
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4.12 Zytokinarrays zur Untersuchung von Scaffold-Zusatzstoffen

Parallel zur Besiedelung der Scaffolds wurden die Scaffold-Zusatzstoffe PRP

und IKM mittels Zytokinarrays auf ihren Nutzen untersucht. Dabei konnte ein

breites Spektrum an Zytokinen untersucht werden und ein Vergleich zahlreicher

Inhaltsstoffe gezogen werden. 

Beim Vaskularisierungspotential ließen sich keine eindeutigen Vorteile für einen

der Zusatzstoffe finden und das Urteil der Überlegenheit bleibt vom jeweiligen

Zytokin abhängig. 

Für Zytokine, die die Proliferation unterstützen, zeigte sich insgesamt für das

IKM ein leichter Vorteil, wenngleich hier die hemmenden Zytokine ebenfalls hö-

her ausfallen. Die Ergebnisse der AP-Aktivität, des DNA-Gehalts und der Prote-

inmarker Runx2, Osterix und OPG können die These der höheren Proliferation

stützen, da sie zu vielen Messzeitpunkten bei IKM höhere Werte aufweisen als

bei PRP.

Der Inhaltsstoff Leptin war beim immuzellkonditionierten Medium geringer, was

günstig ist, da sich in Versuchen von Ducy et al. (Ducy et al., 2000) zumindest

an Mäusen gezeigt hat, dass Leptin über indirekte Wege der Hypothalamus-

Achse den Knochenaufbau hemmt. 

Insgesamt kann so ein leichter Vorteil zugunsten des Scaffold Typ IKM ange-

nommen werden. Dieses zeigt hinsichtlich Proliferation und Knochenaufbau ein

geringfügig besseres Abschneiden als die Zusatzstoffe für das Scaffold PRP.

Gerade für PRP konnte die Literatur bei der Unterstützung der Knochenbruch-

heilung zuletzt nur in begrenzten Rahmen einen Nutzen nachweisen und dem-

entsprechend  ist  die  Anwendungsempfehlung  in  der  Klinik  eingeschränkt

(Arpornmaeklong et al., 2004; Griffin et al., 2009; Kasten et al., 2008; Malhotra

et al., 2013).
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4.13 Welche Kulturbedingung ist am geeignetsten?

Die entscheidendste Frage ist es herauszufinden, welche der vorliegenden Kul-

turbedingungen nun die Stoffwechselprozesse eines Knochens am besten wi-

derspiegelt. Ein Vergleich zwischen 3D und 2D ist anhand dieser Experimente

nur sehr schwer zu ziehen, da sich gezeigt hat, dass hier die Messbedingungen

kaum vergleichbar sind. In vielen Fällen würde die 2D-Kultur im Vergleich zu 3D

die  besseren Parameter  aufzeigen,  wobei  Substratinteraktions-  und  Verdün-

nungseffekte gerade bei den Funktionsparametern die Messwerte derart beein-

flussen, dass es zu vage wäre hieraus einen Schluss zu ziehen. Weiterhin gel -

ten die theoretischen Überlegungen, dass eine 3D-Kultur die wichtigen Interakti-

onsprozesse der Zellen deutlich besser widerspiegelt als eine 2D-Kultur. Kno-

chenzellen sind bei ihrem Stoffwechsel stark abhängig von ihrer Umgebungs-

struktur (Griffith und Swartz, 2006). Nicht nur die Matrixeigenschaften, sondern

auch die mechanischen und chemischen Einflüsse sind entscheidend (Bouet et

al., 2015). Diese Einflüsse sind in 3D-Kulturen deutlich vorteilhafter, weil Zellen

dreidimensional von anderen Zellen umgeben sind, die wichtige Stoffe sezer-

nieren (Pampaloni et al., 2007). Ein höher gemessener DNA-Gehalt an Tag 14

in 3D im Vergleich zu 2D-Kultur könnte dies stützen.

Die Frage welche der getesteten 3D-Kulturbedingungen am geeignetsten ist,

sollte hinsichtlich der Vergleichbarkeit deutlich leichter sein. Allein aus Perspek-

tive der physikalischen Eigenschaften weist das Scaffold Koll die günstigsten

Bedingungen auf. Mit den größten Poren sind Nährstoffaustausch und Eindrin-

gen der Zellen bei Besiedelung am günstigsten. Bei der Steifigkeit weisen alle

Scaffolds Werte auf,  die  günstige Ausgangsbedingungen zur  Differenzierung

bieten (Chen et al., 2015). Die Tatsache, dass die Scaffolds während der Diffe-

renzierung Steifigkeit verlieren, ist dabei zu berücksichtigen und eher ein Wert

im oberen Bereich anzustreben. Bei der Wasseraufnahmekapazität schneiden

die Scaffolds ähnlich gut ab, wobei der Kollagenscaffold minimal höhere Werte

im Vergleich zu PRP und IKM aufweist.

Diese physikalischen Grundwerte allein heranzuziehen wäre nicht ausreichend,

sodass auch die Betrachtung unter Besiedelung herangezogen werden muss.
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Das Gesamtbild der Messungen im Verlauf der Differenzierung ist heterogen,

sodass es auf den jeweiligen Parameter Messung ankommt, welches Scaffold

die besten Eigenschaften aufweist.

Hinsichtlich des Wachstums und des Zellüberlebens lässt sich zusammenfas-

sen, dass in allen Kulturbedingungen die Zellen 14 Tage überleben. Die höchs-

ten Werte beim DNA-Gehalt weist hier zu vielen Zeitpunkten das Scaffold Koll

auf. Dies spiegelt sich auch besonders an Tag 14 beim Glukoseverbrauchs wi-

der,  an  dem die  Zellen  des  Scaffold  Koll  einen  überdurchschnittlichen  Ver-

brauch haben. Aus dem Blickwinkel  der Differenzierung mit  dem Marker der

AP-Aktivität, können die Scaffolds PRP und IKM stärker überzeugen. Bei den

Profilen der Proteine im Dot-Blot ist das Bild sehr heterogen. Für den Marker

Osterix weist das Scaffold Koll überdurchschnittlich hohe Werte auf, bei Runx 2

und OPG schneiden die Scaffolds IKM und RGD-Peptide höher ab. Die Ergeb-

nisse der Matrixuntersuchungen im Verlauf der Differenzierung zeigen bei den

CT-Messungen einen synchronen Substanzverlust der Scaffolds, der sich bei

den  Steifigkeitsmessungen  vor  und  nach  Besiedelung  ebenfalls  feststellen

lässt.

In der Gesamtperspektive zeigt das Scaffold vom Typ Kollagen aufgrund der

günstigsten physikalischen Parameter und während der Differenzierungsphase

hohem DNA-Gehalt  und hohem Glukoseverbrauch die  besten Eigenschaften

auf. Kollagen ist das wesentliche Protein zum Aufbau von Knochenmaterial und

vielfacher Strukturgeber (Clarke, 2008).

Allerdings handelt es sich bei dem verwendeten Kollagen um ein tierisches Pro-

dukt. Ist es Ziel ein Scaffold ohne tierische Produkte zu erzeugen, rückt das

Scaffold PRP in den Fokus. Es bietet zusätzlich den Vorteil, dass es möglich ist

das Plasma ganz patientenindividuell zu verwenden. Wie das Scaffold Koll be-

sitzt das Scaffold PRP eine hohe Steifigkeit, wohingegen die Porengröße noch

zu optimieren wäre. Großer Vorteil hier wäre, dass die Knochenformation durch

entsprechende Zytokine unterstützt wird, auch wenn der biomechanische Nut-

zen hinsichtlich Stabilität letzten Endes begrenzt ist laut Kasten et al. (Kasten et

al., 2008). 
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Eine Überlegung, die in diesen Versuchen nicht getestet wurde, aber bei weite-

ren Versuchen in Betracht gezogen werden könnte, ist es die jeweiligen Prote-

inzusatzstoffe zu mischen und beispielsweise so ein Scaffold zu konstruieren,

das Kollagen und PRP enthält. Hier könnte das Potential eines noch besseren

Scaffolds liegen, welches die Struktureigenschaften des Kollagenproteins mit

den Signalstoffen wie sie in PRP beispielsweise enthalten sind zu kombinieren.

Auch in der 3D-Kultur wäre es denkbar weitere Zellen des Knochenstoffwech-

sels mit anzusiedeln. Knochenzellen stehen auch physiologischerweise in Inter-

aktion mit diversen anderen Zellen, die nur zusammen den Knochenstoffwech-

sel betreiben (Bar-Shavit, 2008; Takayanagi, 2009). Viele Versuche solcher so-

genannten Co-Kulturen existieren bereits und versuchen den Nutzen, den Zel-

len durch Interaktionsprozesse mit  anderen Zellen in der  Umgebung haben,

aufzuzeigen (Penolazzi et al., 2016; Schmid et al., 2018; Schulze et al., 2018).

Osteoblasten-Osteoklasten Co-Kulturen können das physiologische Gesamtbild

vollständiger darstellen, aber auch weitere Zellen können unterstützend wirken.

Immunzellen einerseits können einen Stimulus für die Differenzierung und Ent-

wicklung darstellen, aber auch Endothelzellen können Vaskularisierungsprozes-

se vorantreiben (Choi et al., 2017; Zhang et al., 2018). 
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5. Zusammenfassung

Im vorliegenden Projekt wurden vier verschiedene Scaffolds für die Anwendung

als Knochenersatz im Rahmen des Tissue Engineerings getestet und mit einer

2D-Kultur verglichen. Hierzu wurden die vier Scaffoldtypen durch Zugabe von

entweder PRP, Koll, IKM oder RGD-Peptiden hergestellt und auf ihre physikali-

schen Grundparameter Steifigkeit, Porengröße und Porosität getestet. Das Zy-

tokinprofil von PRP und IKM wurden genauer auf dessen Inhaltsstoffe überprüft.

Parallel dazu wurden aus Fettgewebsproben mesenchymale Stammzellen kulti-

viert, vermehrt und qualitativ überprüft. In Passage 3 wurden die Zellen auf den

verschiedenen Scaffolds ausgesät und parallel zu einer 2D-Kultur 14 Tage dif-

ferenziert. 

An Tag 0, 7 und 14 der Differenzierung wurde die Entwicklung der Zellen aus

vielerlei  Blickwinkeln  überprüft,  indem einerseits  Bilder  der  Besiedelung und

Funktionsparameter gemessen wurden und andererseits von den Zellen produ-

zierte Proteine, wie auch die Veränderung der Scaffoldmatrix genauer unter-

sucht wurden. 

Auf Basis der physikalischen Scaffoldcharakterisierung konnte das Scaffold Typ

Kollagen aufgrund seiner großen Porengröße gepaart mit sehr günstigen Stei-

figkeitswerten  am  meisten  überzeugen.  Während  die  Steifigkeitswerte  aller

Scaffolds als sehr geeignet gewertet werden können und auch die Porosität zu-

friedenstellend ist, zeigte sich bei der Porengröße aller Scaffolds, dass sie von

größeren Poren profitieren würden. 

Bei den Eigenschaften der Zusatzstoffe des PRP und des IKM konnte mithilfe

von Zytokinarrays gezeigt werden, dass das IKM ein leicht günstigeres Profil

aufweist, da hier ein höherer Anteil an Zytokinen wie aus der Gruppe der Fibro-

blasten-Wachstumsfaktoren vorliegt, die von den Immunzellen in das Medium

sezerniert wurden und so den osteogenen Stoffwechsel induzieren (Behr et al.,

2010; Floss et al., 1997; Liu, et al., 2018). 

Die Qualitätssiccherung bei der Kultur der mesenchymalen Stammzellen zeigte,

dass in der Kultur Ad-MSCs vorliegen, jedoch auch Negativmarker unerwarte-
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terweise positiv sind. Dies kann entweder auf Verunreinigung der Kultur oder ei-

nen speziellen Subtyp an Ad-MSCs zurückzuführen sein. 

Die gemessenen Funktionsparameter wie auch die Profile der produzierten Pro-

teine der ausgesiedelten Zellen lassen keinen eindeutigen Rückschluss zu, wel-

che Kulturbedingung die Geeignetste ist. Ein Vergleich zu 2D ist schwierig, da

die Bedingungen kaum vergleichbar gemacht werden können. Die Messungen

selbst zeigen verschiedene Verzerrungseffekte auf, die die komplexe 3D Kultur

mit sich bringt. Zukünftig sollten diese Verzerrungseffekte durch Änderung der

Kulturbedingungen, Präzision der Messtehniken und Erhöhung der unabhängi-

gen Durchführungen überwunden werden.

Dennoch können Tendenzen der Ergebnisse abgeschätzt werden. Insgesamt

weist das Scaffold Koll bei den physikalischen Parametern die besten Bedin-

gungen auf und zeigt nach Besiedelung einen hohen DNA-Gehalt und Glukose-

verbrauch.

In der Überprüfung der Matrices vor und nach Besiedelung mittels CT- und Stei-

figkeitsmessungen kam es zu dem nicht  erwarteten Effekt,  dass sich Matrix

während der Differenzierung zu lösen scheint und kein anaboler Effekt durch

die Zellen mit höherer Dichte der Matrix und Steifigkeit vorliegt. Ein Nachweis

wie sich die Scaffolds bei noch längeren Kulturzeiträumen verhalten steht dabei

noch aus. 

Insgesamt  können  3D-Kulturbedingungen  physiologische  Gegebenheiten  ge-

nauer abbilden, wobei die Verfahren hier deutlich an Komplexität gewinnen. Um

gleichbleibende Produktqualität und präzise Messung durch Verringerung der

Verzerrungseffekte zu garantieren sollte zukünftig vermehrt auf technische Her-

stellungs- und Messverfahren zurückgegriffen werden.
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6. Ausblick

Auch für die Zukunft bleiben Kryogele ein vielversprechendes Material für das

Tissue Engineering. Sie sind einfach und kostengünstig zu produzieren, sind

aus Sicht der Biokompatibilität verträglich und in ihrer physikalischen Ausgestal-

tung sehr geeignet. Dennoch muss die Suche nach der optimalen Scaffoldzu-

sammensetzung weiter fortgeführt werden, damit die Eigenschaften für eine Be-

siedelung noch näher an die physiologischen Parameter wie Porengröße und

Steifigkeit heranreichen. 3D Kulturen sind die Kulturen, die die Zellanordnung

und -interaktionen physiologischer widerspiegeln und sollen deshalb in Zukunft

weiter untersucht werden. Die in diesem Projekt angewandten Methoden und

Rezepturen sollten weiter ausreifen, um der Komplexität der 3D-Kultur gerecht

zu werden. Der maschinelle Einsatz von 3D-Druck kann in Zukunft helfen Er-

kenntnisse schneller zu gewinnen, indem die Produktionstypen auf ein Vielfa-

ches skaliert werden können. Die Messmethoden bringen in 3D-Kulturen teil-

weise  veränderte  Bedingungen mit  sich,  sodass  deren Messpräzision  durch

Verringerung der Verzerrungseffekte in Zukunft noch erhöht werden muss.

Vorerst bleiben die verwendeten Scaffolds nur für den außerklinischen Bereich

von Nutzen, können aber hier wichtige Erkenntnisse in Bezug auf den Knochen-

stoffwechsel liefern. Wenn die Eigenschaften der Kulturen weiter optimiert wer-

den können, ist der Einsatz am Patienten anzustreben. Denn auf Patientenseite

gibt es eine große Gruppe derer, die von klinischen Anwendungen des Tissue

Engineering am Knochen profitieren können.
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8. Anhang

8.1 Material

8.1.1 Chemikalienliste

Name Hersteller

2-(4-(2-Hydroxyethyl)-1-piperazinyl)-
ethansulfonsäure (HEPES)

Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Agarose Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Alcianblau Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Alizarin-Rot Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Ammonium Persulfat (APS) Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Bis-Acrylamid Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Borsäure Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Bromphenol Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

BSA (Bovines Serum Albumin) Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Calcein-AM Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Chloroform Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Cholechalciferol Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Demineralisiertes Wasser (ddH2O) Apotheke  der  Universitätsklinik  Tübin-
gen, Deutschland

Diethylpyrocarbonat (DEPC) Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Dexamethason Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Dinatriumcarbonat (Na2Co3) Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Dimethylsulfoxid (DMSO) Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

DNA des Kälberthymus Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Dulbecco´s Phosphat gepufferte Sa-
line  ohne  Kalzium und  Magnesium

PAA Laboratories, Cölbe, Deutschland
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(DPBS)

Ethylendiamintetraessigsäure
(EDTA)

Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Ethanol 70% SAV  Liquid  Production,  Flintsbach  am
Inn, Deutschland

Ethidiumbromid Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Fetales Kälberserum (FCS) Thermo Fisher Scientific, Waltham, USA

Formaldehyd Bezogen  über  BG  Klinik  Tübingen,
Deutschland

Glutaraldehyd Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Glycerol Otto Fischar, Saarbrücken, Deutschland

Hydroxy-ethyl-methacrylat (HEMA) Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Hoechst 33342 Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Isopropanol Honeywell, Morris Plains, USA

Kalziumchlorid Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Kollagenase Nordmark  Biochemicals,  Uertersen,
Deutschland

Kupfersulfat Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

L-Ascorbinsäure-2-phosphat Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Leupeptin Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Luminol Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Natrium-Kalzium Tartrat (Na-Ca-Tar-
trat)

Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Natriumfluorid Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Öl-Rot O Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Penicillin  (1000E/ml)  /Streptomycin
(10mg/ml)

PAA Laboratories, Cölbe, Deutschland

Pepstatin A Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Phenylmethylsulfonylfluorid (PMSF) Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland
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Plättchenreiches Plasma Gewonnen aus laborinternen Blutproben

Ponceau S Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Rattenschwanz-Kollagen (2,5g/l) Eigene  Herstellung  nach  Knobeloch  et
al.(2012)

Resazurin Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

RGD Peptide Art. 4009173 Bachem, Bubendorf, Schweiz

Sodium-dodecyl-sulfat (SDS) Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

TEMED Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Tergitol-Lösung Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

TriFast VWR LifeSciences, Radnor, USA

Trinatriumorthovanadat (Na3VO4) Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Tris(hydroxymethyl)-

aminomethan Base (TRIS)

Sigma-  Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land

Trypsin/EDTA PAA Laboratories, Cölbe, Deutschland

Tween-20 Puffer Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

β-Glycerophosphat AppliChem, Omaha, USA

8.1.2 Primer, Antikörper und PCR-Kits

Die Primer wurden mithilfe der Software Primer-BLAST von Pubmed designed

und  bei Eurofins Genomics, Ebersberg, Deutschland, bestellt.

Verwendete Primer

Marker Amplikon 
mit Länge in
Basenpaare 
(Bp)

Sequenz Gen-ID

CD 
105

288 Bp Fw:TGACCCGCGCTTCAGCTTCC 
Rv:TTGCTGGGGGAACGCGTGTG

NM_001114753.2

CD 90 346 Bp Fw:GTCTCCCGAGGGCAGAAG NM_001311162.2
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Rv:CACACTTGACCAGTTTGTCTCT

CD 73 155 Bp Fw:GAAGGCCTTTGAGCATAGCG

Rv:AACTGGGCACTCGACACTTG

NM_002526.4

CD 45 360 Bp Fw:TCTTCAGTGGTCCCATTGTG

Rv:TTCCAATGTGCTGTGTCCTC

NM_002838.5

CD 34 311 Bp Fw:AGAAAGGCTGGGCGAAGACCC

Rv:AGTGGGGAAGGGTTGGGCGT

NM_001025109.2

CD 19 132 Bp Fw:GTGGTGAAGGTGGAAGAGGG

Rv:CAGCCCCAGGCTGAGTTTTA

NM_001770.6

CD 14 369 Bp Fw:AGCATTGCCCAAGCACACT

Rv:CTTGGCTGGCAGTCCTTTAG

NM_001174105.2

HLA-
DR

183 Bp Fw:GTTTACGACTGCAGGGTGGA

Rv:GCTTTTGCGCAATCCCTTGA

NM_019111.5

Verwendete Antikörper Hersteller

Anti-Mouse IgG HRP-gebundener Anti-
körper: sc-7076

Santa  Cruz  Biotech,  Heidelberg,
Deutschland

Anti-Rabbit IgG HRP-gebundener Anti-
körper: sc-7074

Santa  Cruz  Biotech,  Heidelberg,
Deutschland

OPG (IgG Kaninchen): sc-11383 Santa  Cruz  Biotech,  Heidelberg,
Deutschland

Osterix AK (IgG Maus): MAB7547 R&D Systems, Minneapolis, USA

Runx 2 AK (IgG Kaninchen): sc-10758 Santa  Cruz  Biotech,  Heidelberg,
Deutschland

PCR-Kits Hersteller

Biozym  Red  HS  Master  Mix  Art.-Nr.:
331126S

Biozym, Oldendorf, Deutschland

Erststrang cDNA Synthese Kit für RT-
PCR

Thermo Scienific, Langenselbold, 
Deutschland
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8.1.3 Verbrauchs- und Gebrauchsmaterial

Material Hersteller

24-, 48-, 96-KavitätenPlatte Corning LSE, Corning, USA

15 ml, 50 ml Reaktionsgefäße Eppendorf,  Wesseling-Berzdorf,
Deutschland

Gelelektrophoresekammer BIO-Rad, Hercules, USA

Glukosemessstreifen Contour Next Bayer, Leverkusen, Deutschland

Handschuhe Paul  Hartmann,  Heidenheim,  Deutsch-
land

Kassette für Western Blot: Rothipho-
rese PROclamp MINI System

Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Neubauer-Zählkammer Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Nitrozellulose Papier Biostep, Burkhardtsdorf, Deutschland

Parafilm Bemis, Oshkosh, USA

Pasteur-Pipette Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

PCR- Gefäße Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland

Pipettenspitzen 10 µl, 200 µl, 1000 µl Greiner  Bio-One,  Frickenhausen,
Deutschland

Reaktionsgefäße  (0,5  ml,  1  ml,  1,5
ml, 2 ml)

Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland

Rasierklinge Wilkinson sword, Solingen, Deutschland

Skalpell Feather 20 Dr.  Junghans  Medical,  Bad  Lausick,
Deutschland

Spritze 10 ml B.Braun  Melsungen,  Melsungen,
Deutschland

Sterilfilter Greiner  Bio-One,  Frickenhausen,
Deutschland

Stripette (5ml, 10ml, 25ml, 50 ml) Corning LSE, Corning, USA

Zellkulturflasche  Cellstar  T25,  T75,
T175

Greiner  Bio-One,  Frickenhausen,
Deutschland

Zytokinarray  Testset  „RayBio  C-Se-
ries – Human Cytokine Antibody Ar-
ray C5“

RayBiotech, Norcross, USA
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8.1.4 Geräte

Gerät Hersteller

Abzugshaube Secuflow 1200 Thermo  Scienific,  Langenselbold,
Deutschland

ChemoCam Imager 3.2 INTAS Science Imaging Instruments,

Göttingen, Deutschland

Computertomograph Somatom Siemens,  Berlin,  München,  Deutsch-
land

Eismaschine Scotsman Ice  Systems,  Vernon  Holls,
USA

Elektrophoresekammer Peqlab Biosysteme, Erlangen, Deutsch-
land

Fluoreszenzmikroskop, AMG evos fl Thermo  Scientific,  Langenselbold,
Deutschland,

Fluostar Omega BMG Labtech, Ortenberg, Deutschland

Gefrierschrank -20 °C Liebherr,  Kirchberg  an  der  Iller,
Deutschland

Gefrierschrank -80 °C Thermo  Scientific,  Langenselbold,
Deutschland

Glukosometer Contour Next Bayer, Leverkusen, Deutschland

Inkubator Binder, Tuttlingen, Deutschland

Kühlschrank 4 °C Liebherr,  Kirchberg  an  der  Iller,
Deutschland

LVIS-Platte BMG Labtech, Ortenberg, Deutschland

Mikroskop,  Licht  Typ  Primo  Vert
415510-1101-000

Carl Zeiss, Jena, Deutschland

Mikroskop,  Phasenkontrast  Typ
EVOS-fl

Peqlab Biosysteme, Erlangen, Deutsch-
land

Mikrowellenofen Severin, Sundern, Deutschland

Mikrozentrifuge Typ Fresco 17 Heraeus Instruments, Hanau, Deutsch-
land

PH-Meter Typ Five Easy FE 20 Mettler-Toledo, Columbus, USA

Pipettierhilfe Rota- Filler Sigma-Aldrich,  Taufkirchen,  Deutsch-
land
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Plate Reader BMG Labtech, Ortenberg, Deutschland

Sicherheitswerkbank Maxisafe S2020 Thermo  Scientific,  Langenselbold,
Deutschland

Thermocycler Thermo  Scientific,  Langenselbold,
Deutschland

Vortex Mixer Corning LSE, Corning, USA

Waage Kern PCB 250-3 Kern & Sohn, Balingen, Deutschland

Waage Typ PCB 250-3, Typ ABJ 120-
4 M

Kern und Sohn, Balingen, Deutschland

Wasserbad Aqualine AL25 LAUDA,  Lauda-Königshofen,  Deutsch-
land

Zentrifuge Megafuge 40 R Thermo  Scientific,  Langenselbold,
Deutschland

Zwickmaschine ZwickiLine Z 2.5TN Zwick, Ulm, Deutschland
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8.1.5 Verwendete Zelllinien

Zelltyp Hersteller

SCP-1 Zelllinie Bereitgestellt von Dr. Schieker (Böcker
et al., 2008)

THP-1 Zelllinie Erhalten von Leibniz-Institut-Deutsche 
Sammlung für Mikroorganismen und 
Zellkulturen GmbH, Braunschweig, 
Deutschland

Jeko-1 Zelllinie LGC Standards GmbH, Wesel, 
Deutschland

8.1.6 Medien und Lösungen

Medium Herstellung/ Hersteller

Bovines Serumalbumin (BSA) Blo-
ckierlösung

5% BSA in TBS-T

Dulbecco‘s modifiziertes Eagles Medi-
um (DMEM Medium)

Thermo Scientific, Langenselbold, 
Deutschland

Immunzellkonditioniertes Medium Gewonnen aus THP-1 Zellen in Kultur
mit RPMI-1640 Medium mit L-Glutamin
(Daigneault et al., 2010)

Minimum Essential Medium (MEM Al-
pha Medium)

Thermo Scientific, Langenselbold, 
Deutschland

Phosphat gepufferte Saline (PBS) Sigma-Aldrich, Taufkirchen, Deutsch-
land

Penicillin/ Streptomycin Sigma-Aldrich, Taufkirchen, Deutsch-
land

Plättchenreiches Plasma Gewonnen  aus  Blutproben von Mitar-
beitern  des  Siegfried-Weller-Instituts
nach Häussling et al., 2019)

Radioimmunoprezipationsassay

(RIPA- Stocklösung)

10 mM TRIS Base, 100 mM NaCl, 0,5 
% Tergitol, 0,5 % Desoxycholische 
Säure, 10 mM EDTA
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8.1.7 Software

Excel Softwareprogramm, Microsoft, Redmond, USA

Graphiken von servier (https://smart.servier.com/), Suresnes, Frankreich

GraphPad Prism Version 8.00, San Diego, USA 

Image J, Version 1.52e, Bildbearbeitungsprogramm

testXpert II, Testsoftware von Zwick, Ulm, Deutschland

Word Softwareprogramm, Microsoft, Redmond, USA

zotero 5.0.80, Literaturverwaltungsprogramm, Washington DC, USA
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8.1.8 Übersicht der Dot-Blot Signale

Anordnung und Übersicht über die Dot-Signale der verschiedenen Dot-Blots.
Entsprechend dem Pipettierschema links oben folgend Runx 2 (rechts oben),
Osterix (links unten) und OPG (rechts unten)
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10. Veröffentlichungen

Erste Daten des vorliegenden Projekts wurden in Form eines Posters auf den
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Die Daten des vorliegenden Projekts wurden am 07.08.2019 im Journal Bioen-
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