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1 Kontext der Habilitationsarbeit 

1.1 Tissue Engineering 

So gut wie alle klinisch verfügbaren konventionellen medizinischen Implantate wurden einzig und 

primär entwickelt die Funktion erkrankter Organe oder Gewebe zu ersetzen. So kommt es, dass viele 

von ihnen mit bestimmten sekundären Nachteilen behaftet sind. Am Beispiel künstlicher Herzklappen 

aufgezeigt, ist dies die begrenzte Haltbarkeit biologischer Prothesen, beziehungsweise die 

Antikoagulationsindikation mechanischer Substitute (Bloomfield, 2002). Das sogenannte Tissue 

Engineering (TE) versucht nun, mittels eines ganzheitlichen Ansatzes, Implantate nicht nur eine 

bestimmte Funktion übernehmen zu lassen, sondern das jeweils erkrankte Organ oder Gewebe mit 

einer möglichst originalgetreuen funktionalen und lebenden Nachbildung zu ersetzen. Erstmals im Jahr 

1993 durch die Wissenschaftler Robert Langer und Joseph Vacanti umschrieben (Langer and Vacanti, 

1993) ist dieses Forschungsgebiet noch relativ jung und kann in unterschiedliche Ansätze unterteilt 

werden. 

 

1.2 Forschungsansätze 

1.2.1 In-vitro Tissue Engineering 

Auch als „klassischer“ Ansatz bezeichnet, versucht in-vitro TE die komplette Nachbildung und 

anschließende Implantation lebender und funktionsfähiger Gewebe oder Organe. Üblicherweise 

werden dafür spezifische, meist künstlich hergestellte Gerüstmaterialien, sog. „Scaffolds“, zur 

Struktur- und Formgebung des späteren Implantates verwendet. Diese können dabei biologischen (z.B. 

Fibrin (Jockenhoevel et al., 2001)) oder synthetischen (z.B. Polyurethan (Choi et al., 2008)) Ursprungs 

sein und je nach Art und Herkunft mit Hilfe unterschiedlicher Verfahren in die benötigte Form gebracht 

werden. Sehr oft werden dafür Elektrospinningtechniken (Vaz et al., 2005) oder Gussverfahren 

(Moreira et al., 2014) angewendet und man orientiert sich üblicherweise am histologischen Aufbau, 

sowie an der anatomischen Form des zu ersetzenden Gewebes oder Organs.  

Nach der Scaffoldherstellung werden die Trägermaterialien mit gewebetypischen Zellen besiedelt. So 

kommen zur Herstellung von vaskulären Strukturen beispielsweise Endothelzellen zum Einsatz 

(Hinderer et al., 2014), beim Knorpelersatz hingegen Chondrozyten (Cao et al., 1997), bei der 

Herstellung von Hautersatz Fibroblasten (van den Bogaerdt et al., 2002) und für das Leber-TE werden 

Hepotozyten verwendet (Mirdamadi et al., 2020). Die jeweiligen Zelltypen können als adulte Zellen 

isoliert (Scheuer, 2012) oder in Form von (induzierten) Stammzellen (Hilfiker et al., 2011) verwendet 
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werden. Zu beachten sind dabei jedoch immer mögliche spätere immunologische Probleme im Sinne 

einer Implantat- bzw Transplantatabstoßung bei unpassenden Spender-Empfänger-Kombinationen.  

Nachdem die Scaffolds mit Zellen besiedelt wurden, findet vor Implantation üblicherweise eine 

Konditionierung der Konstrukte in sog. Bioreaktoren statt. Mit Hilfe physiologischer Reize (z.B. 

mechanische Belastung oder elektrische Stimulation (Jin et al., 2015b)) versucht man dabei eine 

„Reifung“ und Adaptation an spätere Belastungen zu erreichen, so dass es nicht zu einem 

Implantatversagen durch Überbeanspruchung kommt. Die fertigen zellbesiedelten und 

konditionierten Scaffolds können dann mit Hilfe der jeweils üblichen Methoden implantiert werden. 

 

1.2.2 In-situ Tissue Engineering / Synthetische Scaffolds 

Beim in-situ TE hingegen verfolgt man einen regenerativen Ansatz und es sollen azelluläre Scaffolds 

implantiert werden, so dass anschließend die Zellbesiedelung und Funktionalisierung der Implantate 

durch den Körper selbst erfolgt. Der künstlich hergestellte Scaffold kann dabei wie beim „klassischen“ 

TE der Formgebung des späteren Gewebes dienen und wird meist sogar mit den gleichen oder 

ähnlichen Verfahren hergestellt (Voorneveld et al., 2017). Ein weiterer Ansatz des in-situ TE ist die 

Verwendung von Hydrogelen als Scaffolds (Gomez-Florit et al., 2020). Um später in-vivo eine schnelle 

und funktionale Zellbesiedelung durch den Körper zu erreichen, kann es sinnvoll sein, den Scaffold im 

Rahmen der Produktion noch bestimmten Modifikationen zu unterziehen. Dabei können 

beispielsweise Aminosäuresequenzen kovalent gebunden (Hersel et al., 2003), Wachstumsfaktoren in 

das Scaffold inkorporiert (Davies et al., 2012) oder aber das gesamte Gerüst in ein Gel eingebettet 

werden (Gualandi et al., 2016). Nach Durchführung der Modifikationen kann der azelluläre Scaffold 

implantiert werden. 

 

1.2.3 In-situ Tissue Engineering / Dezellularisation 

Dem Dezellularisations-(DZ)Ansatz liegt der Gedanke zugrunde, dass die Implantation (zellfreier) 

extrazellulärer Matrizes die ideale Grundlage zur re-Zellularisierung und Wiederherstellung der 

Funktionalität eines Gewebes oder Organs ist (VeDepo et al., 2017). Bei der Implantation 

dezellularisierter Materialien kann man daher auch von in-situ TE sprechen. Die biologischen 

Rohmaterialien können entweder humanen (Wilson et al., 2015) oder tierischen (Hashimoto et al., 

2015) Ursprungs sein, wobei durch die (im Idealfall) vollständige Entfernung von Antigenen im DZ-

Prozess keine immunologischen Reaktionen nach Implantation auftreten sollten. 

Zur DZ wird üblicherweise auf biologische (z.B. Desoxyribonukleasen; DNAsen), physikalische (z.B. 

Fluss, Ultraschall und Aggregatswechsel) und chemische (z.B. Detergentien) Methoden zurückgegriffen 
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(Crapo et al., 2011). Methodische Anpassungen, wie beispielsweise zyklische Expositionen können die 

Effektivität erhöhen und den DZ-Prozess verkürzen. Entscheidend ist jedoch immer, dass ein 

Gleichgewicht zwischen effektiver Zellentfernung und Schonung der Extrazellulärmatrix (EZM) 

gefunden wird, da sonst nach Implantation inflammatorische Prozesse hervorgerufen werden können 

(Naso and Gandaglia, 2017). Zum Nachweis des DZ-Erfolges und im Rahmen der Qualitätssicherung 

sollten vor Implantation der Gewebe üblicherweise histologische und molekularbiologische Methoden 

Anwendung finden (Gupta and Mishra).  

 

1.3 Aktueller Stand der Technik des kardiovaskulären Tissue Engineerings  

Bereits seit der Entstehung des TE-Ansatzes und bei der Definition des Begriffs durch Langer und 

Vacanti lag auch ein Einsatzfokus im Bereich der kardiovaskulären Medizin (Langer and Vacanti, 1993, 

Zund et al., 1997, Fuchs et al., 2001). So sind über die Jahre unzählige Ideen generiert, eine Vielzahl an 

Studien durchgeführt und letztendlich zahlreiche Publikationen im Bereich des kardiovaskulären TE 

veröffentlicht worden. Im November 2021 sind mit Hilfe der Suchmaschine „PubMed Central®“ 

beispielsweise über 64.000 wissenschaftliche Artikel unter dem Begriff „Cardiovascular Tissue 

Engineering“ abrufbar. Bei genauer Betrachtung findet man zu allen drei o.g. Forschungsansätzen 

Ergebnisse sowohl aus der Grundlagenforschung als auch aus dem in-vivo Einsatz (Xue et al., 2017).  

Unterschiedlichste Scaffolds die nach dem „klassischen“ in-vitro Verfahren hergestellt wurden, 

konnten bereits in verschiedenen tierexperimentellen Studien überzeugen (Emmert et al., 2012, 

Sodian et al., 2000). Auch das in-situ TE synthetischer Scaffolds konnte im Tiermodell 

vielversprechende Ergebnisse in unterschiedlichen Studien bereits für einen mittelfristigen (bis 12 

Monate) Intervall zeigen (Kluin et al., 2017, Weber et al., 2013).  

Als einziger der genannten Ansätze werden dezellularisierte Implantate im Bereich der Herzchirurgie 

bereits seit einigen Jahren beispielsweise in Form von Herzklappen und Rekonstruktionspatchen 

klinisch eingesetzt. Dabei sind bis zum heutigen Zeitpunkt jedoch kontroverse Ergebnisse 

dokumentiert worden. So wurde neben vielversprechenden „midterm“ (bis 3 Jahre) in-vivo 

Ergebnissen (da Costa et al., 2010), ebenso vom schnellen Versagen (Implantatversagen nach 2 Jahren: 

60,2 % (95 % CI: 50,1 – 69,6)) xenogener Implantate (Perri et al., 2012) berichtet.  

Resümierend lässt sich also feststellen, dass nach inzwischen jahrzehntelanger Forschung noch kein 

TE-Ansatz soweit überzeugen konnte, dass es zu einem verbreiteten klinischen Einsatz kommt.  
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1.4 Anforderungen an medizinische Implantate 

Im Entwicklungsprozess von Medizinprodukten ist es unerlässlich, bereits von Beginn an die Trias 

„Herstellung, Zertifizierung und Anwendung“ zu berücksichtigen, da hier verschiedene beteiligte  

Parteien – der Hersteller, die „benannte Stelle“ zur Zulassung (z.B. TÜV oder Dekra), der klinische 

Anwender (= Arzt) und der Patient – mit unterschiedlichen oder ggf. kollidierenden Interessen eine 

Rolle spielen. Dies gilt auch für alle tissue-engineerten Implantate mit dem Ziel einer (späteren) 

klinischen Anwendung im Menschen. 

Für den Hersteller stehen bei der Entwicklung eines Medizinproduktes meist ökonomische Aspekte an 

primärer Stelle. So sind auf der einen Seite die Kosten, welche durch Rohstoffe, Arbeitszeit 

(Komplexität des Herstellungsprozesses + regulatorische und administrative Tätigkeiten) und 

Infrastruktur bedingt werden zu verzeichnen. Für ein rentables Erzeugnis dürfen diese Kosten die 

erzielbaren Einnahmen auf der anderen Seite nicht längerfristig übersteigen. Die Erlöse (= Preis des 

Produktes) können durch den Markt, Vergleichsprodukte und den Innovationsgehalt des neuen 

Medizinproduktes beeinflusst werden. Eine Firma wird unter den Rahmenbedingungen einer freien 

Marktwirtschaft immer daran interessiert sein, einen Gewinn durch die Entwicklung und Vermarktung 

neuer Produkte zu generieren. 

Dem gegenüber steht die „benannte Stelle“, welche vom Gesetzgeber dazu verpflichtet ist, das 

Produkt im Zulassungsprozess und auch nach stattgehabter Zertifizierung in Intervallen unter 

Berücksichtigung der regulatorischen Rahmenbedingungen zu prüfen. Bei (tissue-engineerten) 

kardiovaskulären Implantaten ist so gut wie immer davon auszugehen, dass diese als 

Hochrisikoprodukt (= „Klasse III“ Medizinprodukt) eingestuft werden, da sie meist im „direkten Kontakt 

zum Herz oder dem zentralen Kreislaufsystem“ Anwendung finden (Europ.Rat“, 2020). Damit einher 

gehen hohe regulatorische Anforderungen, zur Gewährleistung der klinischen Sicherheit und des 

unbedenklichen Einsatzes des jeweiligen Produktes. Hier sind neben der Bereitstellung umfassender 

in-vitro Daten und der Durchführung klinischer Studien ggf. auch Gegenüberstellungen zu 

vergleichbaren Produkten durchzuführen. Ziel des gesamten Zulassungsprozesses ist dabei immer, 

dass nur wirksame und sichere Produkte von gleichbleibend hoher Qualität in den Verkehr kommen. 

Abschließend müssen bei der Entwicklung eines Medizinproduktes die späteren Interessen des 

Anwenders und selbstverständlich auch des Nutzers (= Patient) berücksichtigt werden. Diese sind 

durch den Rahmen der regulatorischen Anforderungen bereits grundlegend vertreten (z.B. 

Patientensicherheit), erstrecken sich darüber hinaus jedoch auch auf Aspekte wie Nutzer-

/Anwenderfreundlichkeit oder Alleinstellungsmerkmale eines Medizinproduktes. 

Alle genannten Bedingungen und Interessen können den Prozess von der Idee über die Entwicklung 

und Vermarktung bis hin zur Anwendung eines Medizinproduktes beeinflussen oder sogar stoppen. Es 
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ist also anzunehmen, dass Gründe für den bisher ausbleibenden klinischen Einsatz und Erfolg tissue-

engineerter Implantate an einer oder mehreren Stellen dieses Prozesses zu verorten sind. 
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2 Wissenschaftliche Zielsetzung 

Im Rahmen des vorliegenden Habilitationsprojektes soll untersucht werden, ob Implantate im Sinne 

der vorgestellten TE-Ansätze (in-vitro und in-situ) herzustellen sind und welche möglichen Gründe 

deren Einsatz in der kardiovaskulären Medizin bisher verhindert haben. Durch die Berücksichtigung 

von Rahmenbedingungen der Implantatherstellung, regulatorischen Aspekten sowie den Bedürfnissen 

des klinischen Anwenders und des Nutzers wird angestrebt, eine möglichst umfassende Bewertung 

durchzuführen. Die klinische Erprobung soll nicht Bestandteil dieser Arbeit sein. 

Im Zuge der Evaluation sollen mit Hilfe der genannten TE-Methoden unterschiedliche Scaffolds 

hergestellt und getestet werden. Bei der Herstellung „klassischer“ tissue-engineerter Implantate wird 

dabei auch eine Bewertung unterschiedlicher Zellträger und -typen sowie des gesamten 

Produktionsablaufs einfließen. Ferner werden zur Beurteilung von DZ-Prozessen Untersuchungen zu 

einzelnen DZ-Faktoren ebenso wie zu den Analysemethoden in der Qualitätssicherung angestrebt. In 

diesem Zusammenhang wird es ebenso notwendig sein, Ursachen für möglicherweise unzureichende 

DZ-Ergebnisse im biologischen Rohmaterial zu suchen. Abschließend sollen mögliche Hürden in der 

(klinischen) Anwendung der tissue-engineerten Materialien/Implantate sowie Verbesserungen und 

Lösungsansätze aufgezeigt werden. 

Zusammenfassend findet eine Bewertung der TE-Ansätze mit Empfehlung eines Vorgehens und dem 

Aufzeigen möglicher Perspektiven statt. 
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3 Eigene Forschungsarbeiten 

3.1 In-vitro Tissue Engineering 

3.1.1 Bioreaktoren und Konditionierung 

“Use of a special bioreactor for the cultivation of a new flexible polyurethane scaffold for aortic valve 

tissue engineering” (Aleksieva et al., 2012) 

Autoren: Aleksieva G., Hollweck T., Thierfelder N., Haas U., König F., Fano C., Dauner M., Wintermantel 

E., Reichart B., Schmitz C., Akra B. 

 

Insbesondere im in-vitro TE kommen vielfach Bioreaktoren zur Präkonditionierung der Gewebe-Zell-

Konstrukte vor Implantation zum Einsatz. Während dieser, meist Tage bis Wochen dauernden Phase 

werden die späteren Implantate unterschiedlichen Reizen (z.B. mechanische Belastung oder 

elektrische Impulse) ausgesetzt (Jin et al., 2015a). Üblicherweise wird die Intensität der Reize über den 

Zeitraum gesteigert, so dass eine Adaptation an physiologische Bedingungen stattfinden kann, damit 

es nach der Implantation zu keinem frühzeitigen Implantatversagen kommt. Da Herzklappen im Körper 

extremen mechanischen Bedingungen ausgesetzt sind, erscheint es sinnvoll, tissue-engineerte 

Herzklappenprothesen im Herstellungsprozess auch einem Konditionierungsschritt zu unterziehen.  

Zur Überprüfung dieser These sollte daher im Rahmen einer in-vitro Studie der Effekt einer pulsatilen 

Präkonditionierung mittels eines neuartigen Bioreaktors auf tissue-engineerte Herzklappenprothesen 

untersucht werden. 

Zunächst sind vliesartige Herzklappengerüste (n = 10) im Elektrospinningverfahren hergestellt und in 

einem zweischrittigen Verfahren mit humanen Fibroblasten und Endothelzellen besiedelt (1,5 × 106 

Zellen/cm2) worden. Die Zellen konnten zuvor in einem enzymatischen Verfahren aus Reststücken der 

Vena saphena magna nach aortokoronaren Bypass-Operationen isoliert und anschließend kultiviert 

werden. Die Herzklappen wurden nach der Zellbesiedelung entweder einer statischen Kultur- (6 Tage) 

oder einer dynamischen Konditionierungsphase zugeführt. Während der dynamischen Inkubation sind 

die Herzklappen in einem Bioreaktor für 3 Tage mit 750 ml/min und für 2 Tage mit 1100 ml/min mit 

Zellkulturmedium (Viskosität: 0,738 ± 0,078 mPas) pulsatil durchströmt worden. Im Rahmen der 

Versuchsauswertung wurde die Oberflächenbeschaffenheit und –integrität mit 

rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen untersucht. Immunhistochemische Färbungen gegen 

VE-Cadherin, Connexin-43, Fibronectin und Collagen IV sind zum Nachweis von Komponenten der EZM 

herangezogen worden. Die Auswirkung der Flusskonditionierung auf die Regulation inflammatorischer 
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Prozesse (IL-1a, IL-6, IL-8, MCP-1, VCAM) wurde anhand von Genexpressionsänderungen über mRNA-

Quantifizierung mittels reverser Transkription und rt-PCR nachgewiesen. 

In der Versuchsauswertung zeigte sich, dass die faserigen Herzklappengerüste erfolgreich mit 

Fibroblasten und Endothelzellen besiedelt werden konnten. Sowohl die statisch kultivierten als auch 

die dynamisch-pulsatil konditionierten Herzklappen offenbarten einen konfluenten Zellüberzug, wobei 

eine Zellausrichtung in Flussrichtung bei den perfundierten Proben zu erkennen war (s. Abbildung 1). 

Die immunhistochemischen Färbungen offenbarten die Bildung einer EZM für beide 

Versuchsschemata, jedoch mit deutlich stärkerer Ausprägung nach pulsatiler Konditionierung. Im 

Rahmen der Genexpressionsanalyse wurde der vorteilhafte Effekt der Endothelzellbeschichtung durch 

eine Reduktion der pro-inflammatorischen Zytokine IL-6 (statisch: -66 %; dynamisch: -95 %) und MCP-

1 (statisch: -71 %; dynamisch: -56 %) deutlich. Ein positiver Effekt der Konditionierungsphase zeigte 

sich in einer signifikanten Herabregulation (-59 %; p ≤ 0,05) des stark pro-inflammatorisch wirkenden 

Zytokins IL-6. Es konnte gleichzeitig jedoch eine Hochregulation von IL-8 durch die 

Endothelzellbesiedelung (statisch: +868 %; dynamisch: +123 %) und Konditionierung (+37 %) 

beobachtet werden. Diesem Zytokin wird neben der Beeinflussung pro-inflammatorischer Prozesse 

auch eine wichtige Rolle in der Angiogenese zugeschrieben (Simonini et al., 2000).   

 

Abbildung 1: Einfluss unterschiedlicher Konditionierungsverfahren 
In rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen zeigen sich am nativen Polyurethanscaffold unausgerichtete Fasern (A); Nach 
sequenzieller Beschichtung mit Fibroblasten und Endothelzellen stellt sich nach 6-tägiger statischer Konditionierung ein 
konfluenter Zellüberzug dar (B); Nach pulsatiler Perfusion der zellularisierten Scaffolds ist zusätzlich eine strömungsabhängige 
Zellausrichtung (vertikal ausgerichtet) zu erkennen (C); Maßstabsbalken = 100 μm 

 

Die vorliegende in-vitro Studie konnten den Vorteil einer Präkonditionierung von tissue-engineerten 

Herzklappen durch die verstärkte Bildung einer EZM und die Strömungsausrichtung von Endothelzellen 

klar belegen. Die molekulargenetische Auswertung offenbarte den positiven Einfluss der 

Konditionierungsphase auf (pro-)inflammatorische Prozesse und gibt den Hinweis, dass diese 

ausgedehnt werden sollte. Der neuentwickelte Bioreaktor stellt dabei ein wertvolles Werkzeug zur 

pulsatilen Konditionierung zellbesiedelter Herzklappenprothesen dar. 
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3.1.2 Synthetische und biologische Scaffolds im in-vitro Tissue Engineering 

“In vitro comparison of novel polyurethane aortic valves and homografts after seeding and 

conditioning” (Thierfelder et al., 2013) 

Autoren: Thierfelder N., König F., Bombien R., Fano C., Reichart B., Wintermantel E., Schmitz C., Akra 

B. 

 

Hiermit wird explizit darauf hingewiesen, dass sich die im Folgenden vorgestellte Forschungsarbeit 

thematisch auf die Promotionsarbeit „In-vitro Vergleich von zellbesiedelten und konditionierten neu-

entwickelten Polyurethanaortenklappen-prothesen und Homografts“ (Nikolaus Thierfelder, 2014) 

bezieht. Sie dient nicht der Erlangung der Habilitationsleistung, sondern wird aufgrund ihrer 

thematischen Relevanz und zum Verständnis des wissenschaftlichen Kontextes hier aufgeführt. 

 

Zur Herstellung tissue-engineerter Herzklappenprothesen können unterschiedliche form- und 

funktionsgebende Zellträger verwendet werden (Xue et al., 2017). Dabei wird entweder auf 

synthetische Matrizen oder auf Materialien biologischen Ursprungs zurückgegriffen (Jana et al., 2019a, 

Puperi et al., 2016, Hof et al., 2016). Synthetische Zellträger bieten in diesem Zusammenhang den 

Vorteil, dass sie wenigen Restriktionen in der geometrischen Ausgestaltung unterliegen und von 

Beginn an hohen mechanischen Belastungen widerstehen können (Saidy et al., 2019).  

Im Rahmen einer in-vitro Studie sollte daher eine neuartige tissue-engineerte Polymerherzklappe mit 

Zellen besiedelt, unter Fluss konditioniert und mit einem biologischen Zellträger verglichen werden.  

Zu Beginn der Studie sind humane Endothelzellen und Fibroblasten in einem mehrschrittigen, 

enzymatischen Verfahren aus Bypass-Gefäßen isoliert und kultiviert worden. Diese Gefäße sind als 

Restmaterial im Rahmen von herzchirurgischen Bypass-Operationen angefallen. Faserige, synthetische 

Herzklappengerüste (Æ 24 mm; Materialstärke: 0,3 mm; n = 4) konnten mittels 

Elektrosprayingverfahren hergestellt und anschließend g-sterilisiert werden. Als Vergleichsgruppe 

dienten kryokonservierte humane Aortenklappenhomografts (Æ 27 mm; Lagerzeit: 7,33 ± 2,11 Jahre; 

n = 4). Die Zellträger beider Versuchsgruppen sind in einem dynamischen Verfahren zunächst mit den 

gewonnenen Fibroblasten (92,11 ± 11,08 x 106 Zellen) beschichtet, für 24 Stunden in eine statische 

Kultur überführt und abschließend für 5 Tage unter Fluss konditioniert worden. Die 

Konditionierungsphase wurde in einem speziellen Bioreaktor unter pulsatilen Bedingungen mit 

steigender Flussrate (750 -> 1100 ml/min) durchgeführt. Es folgte die Besiedelung mit Endothelzellen 

(96,48 ± 8,05 x 106 Zellen) sowie eine analoge Ruhe- und Konditionierungsphase zum ersten 
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Studienteil. Zur Analyse sind Proben der Zellträger mittels Rasterelektronenmikroskopie, 

Immunhistochemie und rt-PCR ausgewertet worden. 

Anhand der rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen konnte die erfolgreiche Zellularisierung 

beider Zellträger sowohl mit Fibroblasten als auch mit Endothelzellen nachgewiesen werden. 

Immunhistochemische Färbungen bestätigten dies anhand des Nachweises endothelzell- (CD31) und 

fibroblastenspezifischer (TE-7) Antigene (s. Abbildung 2). Ebenfalls immunhistochemisch konnte 

mittels zunehmender Anfärbung von Kollagen IV und Fibronectin über den zeitlichen Verlauf der 

Aufbau einer EZM in beiden Versuchsgruppen beobachtet werden. Die Abhängigkeit dieser Reaktion 

von der Konditionierung mit pulsatilem Fluss zeigte sich durch die verstärkte Ausprägung der EZM auf 

der flusszugewandten Seite. Als Indikator einer konfluenten und kompetenten Endothelzellschicht 

nach Flussexposition diente der immunhistochemische Nachweis der Interzellulärproteine Connexin-

43 und VE-Cadherin.  

 

Abbildung 2: Immunhistochemische Färbungen zellbesiedelter Polyurethanscaffolds und Homografts 
Die erfolgreiche Beschichtung mit Fibroblasten (A + E) und Endothelzellen (B + F) zeigte sich anhand positiver Färbung gegen 
TE-7 bzw. CD31; Der Aufbau einer EZM konnte anhand positiver Färbungen gegen Collagen IV (C + G) und Fibronectin (D + H) 
nachgewiesen werden; A – D: Polyurethanscaffold, E – H: Homograft; Kernfärbung mit Hämalaun, positive 
immunhistochemische Färbung durch rot-braune Bereiche dargestellt; Maßstabsbalken = 100 μm 
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Die molekulargenetische Auswertung offenbarte eine deutliche Herabregulation des pro-

inflammatorischen IL-6 (synthetischer Zellträger: -78,82 %; biologischer Zellträger: -97,42 %) durch die 

Endothelialisierung der tissue-engineerten Konstrukte in beiden Gruppen. Die Endothelialisierung 

bewirkte gleichzeitig jedoch auch auf dem synthetischen Zellträger eine signifikante Hochregulation 

der IL-8-Expression (+559,7 %).  

Anhand vergleichbarer Ergebnisse mit der biologischen Referenzgruppe konnte im Rahmen dieser in-

vitro Studie die Eignung des Polyurethanfasergerüstes zur Herstellung tissue-engineerter 

Herzklappenprothesen nachgewiesen werden. Sowohl eine gute Zellularisierbarkeit des synthetischen 

Materials als auch die Bildung einer ausgeprägten EZM während der pulsatilen Flusskonditionierung 

untermauerten dies. 

 

3.1.3 Möglichkeiten und Limitationen des klassischen Tissue Engineering 

“Is TAVI of living tissue engineered valves feasible? An in-vitro evaluation utilizing a decellularized and 

re-seeded biohybrid valve” (Koenig et al., 2016) 

Autoren: König F.*, Lee J.S.*, Akra B., Dauner M., Winterwantel E., Hagl C., Thierfelder N. 

 

Bei der Behandlung kardiovaskulärer Erkrankungen, insbesondere beim Herzklappenersatz, zeigt sich 

in den letzten Jahren ein klarer Trend weg von der chirurgischen Behandlung und hin zu 

minimalinvasiven oder interventionellen Therapieverfahren (Bourantas and Serruys, 2014, Rahhab et 

al., 2020). Neben dem Patientenwunsch spricht die geringere Komplikations- und Mortalitätsrate 

besonders bei einem alten und/oder multimorbiden Patientenkollektiv für die Durchführung der 

neuen Verfahren und wird daher in den aktuell gültigen Leitlinien für Risikopatienten empfohlen 

(Vahanian et al., 2012, Otto et al., 2017). Für den interventionellen Aortenklappenersatz (TAVI) können 

dabei aufgrund der Implantationsart nur biologische Substitute eingesetzt werden, welche, wie von 

konventionell-chirurgischen Prothesen bekannt, eine limitierte Lebensdauer aufweisen (Hoffmann et 

al., 2008). Im Gegensatz zu den avitalen, fixierten Geweben biologischer Herzklappenprothesen, 

welche zur Degeneration durch Kalzifizierung neigen, versprechen tissue-engineerte Materialien durch 

Regeneration und Wachstum eine verbesserte Therapieoption (Schoen and Levy, 2005, Fioretta et al., 

2018). 

Es wurde daher die Entwicklung und Evaluation einer neuartigen tissue-engineerten 

Herzklappenprothese zur minimalinvasiven Anwendung angestrebt. 

Für die Studie sind biohybride Zellträger (n = 6) aus vliesartigem Polyurethangewebe und den Segeln 

humaner Aortenklappenhomografts (Æ 25,5 ± 0,76 mm) hergestellt und in Cobalt-Chrom-Stents (Æ 20 
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mm) vernäht worden. Die Herzklappengerüste wurden zur DZ der biologischen Segel in einem 

nächsten Schritt für 24 Stunden mit Desoxycholsäure (DC; 0,5 %) und Dodecylsulfat (DS; 0,5 %) 

inkubiert und anschließend mehrfach gewaschen. Es folgten die zweischrittige Zellularisierung der 

Zellträger mit humanen Fibroblasten (45,23 ± 1,55 x 106 Zellen) und Endothelzellen (38,24 ± 14,91 x 106 

Zellen), eine statische Ruhephase (6 Tage) sowie ein Konditionierungsschritt unter pulsatiler Perfusion 

(500 ml/min; 5 Tage). Zur Simulation einer TAVI-Implantation wurden die tissue-engineerten 

Herzklappenprothesen für 10 Minuten „gecrimpt“ (Æ 10 mm), danach mittels Ballon dilatiert (Æ 20 

mm) und abschließend pulsatil durchströmt (1100 ml/min; 2 Tage). Rasterelektronenmikroskopische 

Aufnahmen, immunhistochemische Färbungen, Zellvitalitätsfärbung und eine Funktionsanalyse der 

Klappenprothesen dienten der Versuchsauswertung. 

Elektronenmikroskopische Aufnahmen zeigten einen konfluenten Zellüberzug der Prothesen nach 

Zellbesiedelung und Konditionierungsphase (s. Abbildung 3). In der immunhistochemischen 

Auswertung bestätigte sich dies und es wurde ein zweischichtiger Überzug mit einer kompetenten, 

oberflächlichen Endothelzellschicht (positive Färbung gegen CD31 und Connexin-43) dargestellt. 

Insbesondere während der 5-tägigen Flusskonditionierung konnte anhand einer zunehmenden 

Anfärbung mittels spezifischer Antikörper (gegen Collagen IV und Fibronectin) der Aufbau einer EZM 

nachgewiesen werden. Nach der TAVI-Simulation zeigten sich elektronenmikroskopisch starke 

Schäden der Zellschicht, im Sinne von Löchern und Fissuren. Immunhistochemisch waren zu diesem 

Zeitpunkt zwar noch Fibroblasten und Endothelzellen nachweisbar, in der Quantifizierung mittels 

Vitalitätsmessung stellten sich jedoch stellenweise über die Hälfte der Zellen (50,5 ± 17,7 %) als 

abgestorben dar. Durch die anschließende pulsatile Perfusion sind die entstandenen Schäden noch 

deutlicher geworden und in einigen Bereichen zeigte sich gar keine Beschichtung des Zellträgers mehr, 

mutmaßlich durch Wegspülen abgestorbener Zellen verursacht. Eine immunhistochemisch gleichzeitig 

nachgewiesene und eindrückliche Zunahme von ICAM-Zelladhäsionsmolekülen in diesem Zeitraum ist 

ein deutliches Indiz für eine akute inflammatorische Reaktion. In der Funktionsanalyse nach der 

Implantationssimulation zeigten sich die tissue-engineerten Herzklappen mit einer adäquate 

Öffnungs- und Schließbewegung sowie keinem Hinweis auf eine Insuffizienz. 
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Abbildung 3: Einfluss von Konditionierung, Implantationssimulation und Re-Perfusion auf zellbesiedelte Scaffolds 
Natives Polyurethanscaffold (A); Konfluente Zellschicht nach Fibroblasten und Endothelzellbeschichtung (B + G) und 5-tägiger 
pulsatiler Konditionierung (C). Nach „crimping“ und Ballondilatation zeigen sich deutliche Schäden an der Zellschicht (D + H), 
welche nach einer Re-Perfusionsphase, sichtbar durch die Freilegung des Zellträgers an Herzklappenwand (E + I) und -segel 
(F), weiter zunehmen; A – F: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen, G – I: Vitalitätsfärbung (grün = lebende Zellen, rot 
= tote Zellen); Maßstabsbalken = 100 μm 

 

In der beschriebenen Studie konnte nachgewiesen werden, dass auch funktionale TAVI-Prothesen in 

einem tissue-engineering Ansatz hergestellt werden können. Die signifikante Schädigung der 

Zellbeschichtung und die Provokation einer ausgeprägten inflammatorischen Reaktion durch die 

Simulation einer Implantationsprozedur lassen die in-vivo Anwendung mit einem minimalinvasiven 

Verfahren jedoch fraglich erscheinen. 
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3.2 Dezellularisation 

3.2.1 Biologische Varianz und Materialauswahl 

“Mapping of Bovine Pericardium to Enable a Standardized Acquirement of Material for Medical 

Implants” (Stieglmeier et al., 2021) 

Autoren: Stieglmeier F., Grab M., König F., Büch J., Hagl C., Thierfelder N. 

 

Bovines Perikard wird seit vielen Jahren als Rohmaterial für unterschiedliche kardiovaskuläre 

Implantate verwendet und kommt damit im sog. Hochrisikobereich vom Medizinprodukten zum 

Einsatz (Li et al., 2011, Attia and Raja, 2021). Mit der Zulassung solcher Implantate gehen aufgrund 

ihres Einsatzbereichs hohe gesetzlicher Vorgaben und regulatorische Anforderungen einher (Byrne, 

2019, Lauer et al., 2017). Umso erstaunlicher ist, dass in der Literaturrecherche nur sehr wenige und 

dazu noch verhältnismäßig alte Empfehlungen zur standardisierten Gewinnung des Rohmaterials zu 

finden sind (Braile et al., 1998, Simionescu et al., 1993, Sacks et al., 1994).  

Ziel der Studie war es daher, bovines Perikard hinsichtlich seiner biomechanischen und histologischen 

Eigenschaften zu kartographieren, um idealerweise eine Handlungsempfehlung zur Gewinnung des 

Rohmaterials kardiovaskulärer Implantate zu generieren.  

Im Rahmen der experimentellen in-vitro Studie ist natives und durch DZ prozessiertes Rinderperikard 

evaluiert worden. Als Vergleichsproben dienten kommerzielle, glutaraldehyd-fixierte Perikardpatche 

(Supple Peri-Guard; Synovis, St. Paul, USA) mit Zulassung zur kardiovaskulären Implantation. Als 

Versuchsmaterial sind frische Perikarde junger Bullen (Æ Alter: 19,5 ± 1,4 Monate; n = 20) eines lokalen 

Schlachtbetriebes verwendet worden. Diese wurden zunächst makroskopisch hinsichtlich ihrer Dicken 

(140 Messpunkte) und der vorherrschenden Faserausrichtung evaluiert. Auf Basis dieser Ergebnisse 

konzentrierte man sich im weiteren Verlauf auf die Untersuchung von fünf umgrenzten Arealen („A“ – 

„E“), welche entweder direkt weiteren Analysemethoden zugeführt oder davor einem DZ-Prozess 

unterzogen worden sind. Die Gewebe-DZ erfolgte in einem zyklischen Prozess mittels der Detergentien 

DC und DS (jew. 0,5 % in phosphatgepufferter Saline, PBS), gefolgt von Waschschritten und einer 

DNAse-Inkubation (1 %; 30 U/ml). DNA-Messungen sowie histologische Färbungen mit Hämatoxylin-

Eosin (H&E) und DAPI (4ʹ,6-Diamidin-2-phenylindol) dienten der Erfolgskontrolle nach DZ. Alle 

gewonnenen Proben wurden mechanischen Belastungsuntersuchungen, rasterelektronen-

mikroskopischen Aufnahmen und einer histologischen Aufarbeitung mit Färbungen nach Movat´s 

Pentachrom- und Pikrosirius-Rot-Schema unterzogen. Zur Evaluation ihrer Langzeitbelastbarkeit sind 

die Proben zudem einer zyklischen, hydrodynamischen Belastung (9,5 ± 0,5 x 106 Zyklen; 10,5 Tage) 

unter arteriellen Druckbedingungen (120 mmHg Spitzendruck) ausgesetzt worden.  
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In der Auswertung wurde deutlich, dass bovines Perikard bei vergleichbaren inter-individuellen 

Ergebnissen signifikante intra-perikardiale Unterschiede aufweist (s. Abbildung 4). Insbesondere die 

Dicke, die Faserausrichtung und die mechanische Belastbarkeit zeigten sowohl für das native als auch 

für das prozessierte Biomaterial nur in umschriebenen Arealen homogene Ergebnisse.  

 

Abbildung 4: Kartierung von Dicken und Faserausrichtungen an nativem, bovinem Perikard 
Es zeigen sich signifikante Dickenunterschiede (A) und interindividuelle Varianzen (Standardabweichungen einzelner 
Messpunkte; B) über die Perikarde. In der Faseranalyse (C) wurden unterschiedliche Bereiche mit ausgerichteten („A“, „C“ und 
„D“) und ungerichteten Fasern („B“ und „E“) detektiert. 

 

Die histologische Aufarbeitung hingegen offenbarte keine relevanten lokalisationsbezogenen 

Unterschiede. Der Erfolg des DZ-Prozesses konnte durch die signifikante Reduktion des DNA-Gehaltes 

um 84 % (Æ Nativ: 72,14 ± 34,63 ng/mg Gewebe; Æ DZ: 11,59 ± 4,39 ng/mg Gewebe; p ≤ 0,01; s. Tabelle 

1) und die Abwesenheit von Kernstrukturen in den histologischen Färbungen nachgewiesen werden. 

Im Rahmen der zyklischen Langzeittestung kam es zu keinem „Implantatversagen“ und alle 

untersuchten Perikarde zeigten sich am Ende der Belastungssimulation intakt. Die dezellularisierten 

Proben erschienen makroskopisch jedoch etwas mürbe, was bei reduzierter mechanischer 

Belastbarkeit (Fmax-Belastungssimulation: 19,3 ± 10,44 N vs. Fmax-DZ: 26,84 ± 17,73 N; s. Tabelle 1) durch eine 

verminderte Dehnbarkeit (Belastungssimulation: 36,6 ± 13,3 % vs. DZ: 52,34 ± 15,61 %) quantifiziert 

werden konnte. 
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Tabelle 1: DNA-Mengen und mechanische Belastbarkeiten nativer und dezellularisierter Perikarde 
DNA-Messungen (ng/mg Gewebe) der nativen und dezellularisierten Perikarde (DZ), sowie Erhebung der maximalen 
mechanischen Belastbarkeit (in N) in den 5 definierten Arealen („A“ – „E“). Angabe der Messungen als 
Mittelwerte ± Standardabweichung. * = p ≤ 0,001 im Vergleich zu den jeweiligen Nativwerten; † = p ≤ 0,05 im Vergleich zum 
Nativwert; # = signifikante Unterschiede (p ≤ 0,05) zwischen maximaler Längs- und Querbelastung der jeweiligen Gruppe. 

Areal DNANativ DNADZ Fmax-Nativ Fmax-DZ Fmax-Belastung 

 [ng/mg Gewebe] [ng/mg Gewebe] [N] [N] [N] 

„A“ 82,42 ± 49,59 12,37± 7,09* 23,82 ± 16# 22,84 ± 15,71# 17,85 ± 12,54 

„B“ 75,96 ± 28,15 10,76 ± 3,37* 31,85 ± 16,29 26,70 ± 10,51 16,57 ± 9,77 

„C“ 61,59 ± 30,52 11,09 ± 2,48* 26,36 ± 18,09# 22,87 ± 18,41# 17,62 ± 8,55 

„D“ 75,52 ± 31,39 11,54 ± 3,92* 40,98 ± 20,87 33,34 ± 20,59 15,58 ± 5,08 

„E“ 61,23 ± 24,39 12,16 ± 3,93* 30,06 ± 20,10 28,42 ± 20,13 28,86 ± 10,54 

 Æ 72,14 ± 34,63 11,59 ± 4,39* 30,61 ± 19,15 26,84 ± 17,73 19,30 ± 10,44† 

 

Die durchgeführte Studie zeigte anhand signifikanter, intraperikardialer Unterschiede die 

Notwendigkeit einer sorgfältigen Materialselektion bei der Verwendung von bovinem Perikard. In 

Zusammenschau der Daten ist außerdem ersichtlich, dass die Berücksichtigung von histologischen 

Ergebnissen allein nicht ausreichend ist und das Hauptaugenmerk bei der Materialauswahl auf die 

mechanische Belastbarkeit gelegt werden sollte. Abschließend kann anhand aller gewonnenen Daten 

ein umschriebener Bereich, welcher sich auf den linken Ventrikel projiziert, zur Verwendung für 

kardiovaskuläre Implantate empfohlen werden. 

 

3.2.2 Prozessierungsmethoden für biologische Materialien 

“Pericardial tissue for cardiovascular application: an in-vitro evaluation of established and advanced 

production processes” (Grefen et al., 2018) 

Autoren: Grefen L., König F., Grab M., Hagl C., Thierfelder N. 

 

In der modernen kardiovaskulären Chirurgie hat sich der Einsatz von Perikard als Biomaterial zur 

Rekonstruktion oder als Gewebeersatz, beispielsweise bei Herzklappenerkrankungen, angeborenen 

Herzfehlern oder Gefäßdefekten, bewährt (Texakalidis et al., 2018, RJ et al., 2020, Li et al., 2020). Am 

häufigsten greift man dafür aufgrund seiner einfachen Verfügbarkeit und vorteilhafter 

biomechanischer Eigenschaften auf bovines Perikard zurück. Die Verwendung von Perikard anderer 

Spezies (z.B. equinen Ursprungs) lässt sich in der Literatur jedoch ebenso finden wie ein autologer 
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Einsatz beispielsweise bei der sogenannten Ozaki-Methode (Baird et al., 2020, Elassal et al., 2021) oder 

bei der Rekonstruktion angeborener Herzfehler (RJ et al., 2020). 

Zur Optimierung der Materialeigenschaften hinsichtlich der mechanischen Belastbarkeit (Aguiari et al., 

2016, Yamashita et al., 2012), der Sterilisierung (Fidalgo et al., 2018, Walker et al., 2020) sowie zur 

Reduktion immunologischer Prozesse nach Implantation (Kim et al., 2016a) sind bereits eine Vielzahl 

an unterschiedlichen Behandlungsmethoden veröffentlich worden und/oder im klinischen Einsatz. 

Aktuell werden dabei meist Fixierungslösungen (z.B. Glutaraldehyd) verwendet, aber auch Verfahren 

der Gewebe-DZ kommen neben chemischen Desinfektionslösungen immer häufiger zum Einsatz. Diese 

unterschiedlichen Verfahren zeigen individuelle Vor- und Nachteile, so dass eine direkte 

Gegenüberstellung der Ansätze untereinander unerlässlich ist.  

Um einen umfassenden in-vitro Vergleich von unterschiedlichen Behandlungsmethoden bovinen 

Perikardes mittels Fixierung, DZ und Sterilisation zu erstellen, ist daher eine experimentelle Studie 

durchgeführt worden.  

Als Rohmaterial diente dabei Rinderperikard eines lokalen Schlachthofes, welches den 

unterschiedlichen Versuchsgruppen zugeteilt wurde (jew. n = 5). Diese sind entweder mittels 

Glutaraldehyd (0,1 %) für 48 Stunden fixiert (Versuchsgruppe „GA“) oder in einem mehrschrittigen, 

vorbeschriebenen Verfahren (0,5 % DC und 0,5 % DS in PBS) über 16 Stunden dezellularisiert worden. 

Das Protokoll sah mehrere Zyklen von Detergentien- und Ultraschallexposition, sowie zum Abschluss 

eine Serie von repetitiven Waschschritten mit PBS vor. Nach Abschluss des DZ-Prozesses sind die 

Perikarde entweder einem Fixierungsprozess unter genannten Bedingungen (s.o.; Versuchsgruppe 

„DZ-GA“) oder einer chemischen Sterilisation (0,5 % Octenidin gefolgt von 0,1 % Peressigsäure; 

Versuchsgruppe „DZ“) für jeweils eine Stunde zugeführt worden. Als Vergleichsgruppen dienten 

kommerziell erhältliches (als Medizinprodukt zugelassenes) equines, dezellularisiertes Perikard 

(Kontrollgruppe „KEP“), sowie mit demselben Verfahren behandeltes bovines Perikard (Kontrollgruppe 

„KBP“). 

Zur Evaluation sind mechanische Belastungsuntersuchungen, rasterelektronenmikroskopische 

Aufnahmen, eine photometrische DNA-Quantifikation und Sterilitätsnachweise durchgeführt worden. 

In der histologischen Aufarbeitung konnte die EZM durch H&E, Movat-Pentachrom- und 

Pikrosiriusfärbungen beurteilt, sowie residuelle DNA durch DAPI-Fluoreszenz nachgewiesen werden. 

Zur Bestimmung der Biokompatibilität sind ferner humane Endothelzellen gewonnen und für 72 

Stunden auf die gewonnenen Biomaterialien gegeben worden (3 x 104 Zellen/cm2). Die Auswertung 

dieser Proben erfolgt analog zu den unbesiedelten Perikarden. 

Im Vergleich zu den gewonnenen Nativproben zeigte keines der prozessierten Perikarde in der 

histologischen Aufarbeitung offensichtliche Veränderungen oder Degenerationen der EZM durch den 
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Behandlungsprozess. In den dezellularisierten Versuchsgruppen konnten keine Zellkerne mehr 

angefärbt werden, was sich in der photometrischen DNA-Quantifizierung bestätigen ließ (s. Tabelle 2). 

Die geringsten Konzentrationen an residueller DNA zeigte die equine Kontrollgruppe. Im Gegensatz 

dazu offenbarte die bovine Kontrollgruppe interessanterweise sowohl im histologischen als auch 

quantitativen Nachweis große Mengen an verbliebener DNA im Gewebe. Passend dazu zeigten sich die 

bovinen Kontrollperikarde mit einer im Vergleich zu den Perikarden der Versuchsgruppen deutlich 

dickeren Materialstärke. Hinsichtlich der mechanischen Belastbarkeit war insgesamt keine Korrelation 

zur Perikarddicke zu erkennen und es konnten zwischen den Messwerten der Versuchs-, Kontroll- 

sowie den Nativproben keine signifikanten Unterschiede erhoben werden. Einzig die 

glutaraldehydfixierten Perikarde imponierten mit einer signifikant erhöhten Maximalbelastbarkeit 

sowohl längs als auch quer zur vorherrschenden Faserrichtung, was bisherige Ergebnisse unterstützt 

(Yamashita et al., 2012). In den Sterilitätsuntersuchungen konnte bei keiner der dezellularisierten 

Proben nach 14 Tagen Inkubation mikrobielles Wachstum nachgewiesen werden. Eine unzureichende 

Sterilisation durch die Glutaraldehydexposition zeigte sich sowohl nach Inkubation im Nährmedium als 

auch durch eine rasterelektronenmikroskopisch nachgewiesene bakterielle Besiedelung einiger 

Perikarde. In den Biokompatibilitätsuntersuchungen war es bei keiner der glutaraldehydbehandelten 

Proben möglich adhärente, lebende Endothelzellen nachzuweisen, entweder aufgrund von Unsterilität 

oder Zytotoxizität der Behandlung. Auf allen nur dezellularisierten Materialien wurde eine adhärente 

Zellschicht detektiert (s. Abbildung 5). 

 

Abbildung 5: Dezellularisierte, sterilisierte und zellbesiedelte Perikarde 
Bovines Perikard der Versuchsgruppe (A + D), sowie das equine (B + E) und das bovine (C + F) Perikard der Kontrollgruppen 
zeigten nach Dezellularisierung und Sterilisation eine gute Zellularisierbarkeit. Es zeigte sich keine bakterielle Kontamination; 
A – C: H&E-Färbung, D – F: Elektronenmikroskopische Aufnahmen; Maßstabsbalken = 100 μm 

 

 



Kardiovaskuläres Tissue Engineering - Möglichkeiten, Limitationen und Innovationen 
 Habilitationsschrift 

 

 25 

Tabelle 2: Vergleich von Dicken, DNA-Gehalt und maximalen Belastbarkeiten dezellularisierter und fixierter Perikarde 
Es sind die Dicken, der DNA-Gehalt, sowie die maximale mechanische Belastbarkeit längs und quer zur Hauptfaserrichtung 
sowohl für native, fixierte („GA“) und dezellularisierte (sterilisiert: „DZ“ oder fixiert: „DZ-GA“) Perikarde als auch für equine 
(„KEP“) und bovine („KBP“) Kontrollen gemessen worden. Angabe der Messungen als Mittelwerte ± Standardabweichung. * 
= p ≤ 0,05 im Vergleich zum jeweiligen Nativwert 

Gruppe Dicke DNA Fmax-längs Fmax-quer 

 [μm] [ng/mg Gewebe] [N] [N] 

Nativ 419,90 ± 84,77 85,19 ± 6,28 40,54 ± 3,30 33,70 ± 9,04 

GA 258,53 ± 28,65 82,48 ± 6,12 73,78 ± 9,46* 67,66 ± 12,93* 

DZ 451,10 ± 64,63 58,69 ± 4,06* 28,72 ± 3,80 11,96 ± 1,70 

DZ-GA 374,01 ± 37,53 - 31,75 ± 10,55 15,20 ± 1,86 

KBP 824,16 ± 159,50 70,60 ± 12,32 24,37 ± 3,10 25,24 ± 4,49 

KEP 390,10 ± 38,95 38,51 ± 1,82 8,80 ± 1,14 4,54 ± 1,06 

 

In Zusammenschau der experimentellen Ergebnisse konnte durch die Gewebe-DZ sowohl eine 

effektive Reduktion von zellulären Bestandteilen, insbesondere DNA, als auch eine bessere 

Biokompatibilität im Vergleich zur Glutaraldehydbehandlung erreicht werden. Kommerzielle equine, 

dezellularisierte Perikarde bestätigten diese Ergebnisse. Interessanterweise konnte in ebenso 

behandelten bovinen Perikarden der Kontrollgruppe keine effektive DZ erreicht werden, mutmaßlich 

zurückzuführen auf die deutlich höhere Materialdicke dieser Perikarde. Diese Beobachtung 

untermauernd, offenbarten sich bereits im gewonnenen Rohmaterial deutliche interperikardiale 

Unterschiede, was die Durchführung einer minutiösen Materialselektion und strengen 

Qualitätskontrolle in der Herstellung von perikardbasierten Implantaten zwingend notwendig 

erscheinen lässt. 

 

3.2.3 Einflussfaktoren der Dezellularisation 

“Tissue-engineering acellular scaffolds – The significant influence of physical and procedural 

decellularization factors” (Starnecker et al., 2018) 

Autoren: Starnecker F., König F., Hagl C., Thierfelder N. 

 

Im DZ-Prozess biologischer Gewebe kommt immer eine Kombination unterschiedlicher Methoden zum 

Einsatz (Boroumand et al., 2018). Diese beinhalten die Immersion oder Perfusion des Gewebes in, bzw. 

mit der DZ-Lösung, welche die chemischen (meist Detergentien) oder biologisch (z.B. DNAse) aktiven 
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Substanzen enthält (Kawecki et al., 2017, Gilbert et al., 2006). Die Wirkung dieser Substanzen kann 

durch die Verwendung physikalischer Verfahren, wie Temperatur (Cheng et al., 2019) oder Ultraschall 

(Azhim et al., 2014) unterstützt werden. Es ist bekannt, dass zudem prozedurale Faktoren, wie 

beispielsweise repetitive Waschschritte, hinsichtlich der Biokompatibilität der generierten Materialien 

eine wichtige Rolle spielen (Cebotari et al., 2010). 

Während der Einsatz unterschiedlichster Detergentien und die Auswirkung von biologischen 

Substanzen bereits vielfach systematisch untersucht wurden, sind über den Einfluss physikalischer und 

prozeduraler Faktoren auf die DZ-Effektivität bisher wenige Daten verfügbar. 

Ziel der folgenden Studie war daher eine systematische Evaluation unterschiedlicher physikalischer 

und prozeduraler Einflussfaktoren auf die DZ porziner Aorten. Durch Protokollvariationen sollte die 

Auswirkung von Ultraschall, Immersionsregime und zyklischen Prozeduren untersucht werden. 

Zur Versuchsdurchführung sind Segmente (n = 72) der porzinen Aorta ascendens von einem lokalen 

Schlachtbetrieb bezogen und unterschiedlichen Versuchsgruppen zugeteilt worden. Die Gruppen 

wurden mittels einem von drei Immersionsregimen (GC: Schüttelinkubation = Kontrollgruppe; G1: 

Flussinkubation; G2: Flussinkubation + Ultraschallexposition) entweder für 4 oder 8 Stunden 

kontinuierlich oder zyklisch behandelt (jeweils n = 6). Zur Flusserzeugung ist eine handelsübliche 

Zentrifugalpumpe (10 l/min) eingesetzt worden und für die kontinuierliche Ultraschallexposition 

diente ein kommerzielles Ultraschallbad (120 W; 45 kHz). Als Detergentien kamen in dieser Studie DC 

(0,5 %) und DS (0,5 %) zu Einsatz. Alle Protokolle sind bei 37° C durchgeführt worden, wobei bei 

Ultraschalleinsatz aufgrund der generierten Abwärme eine aktive Kühlung eingesetzt werden musste. 

Gewaschen wurden die Materialien mit isotoner Natriumchloridlösung (0,9 %), bei den zyklischen 

Protokollen für jeweils 2 Stunden zwischen den DZ-Schritten und zum Abschluss aller Prozeduren 

jeweils zehnmal für 15 Minuten. 

Zur Auswertung der Versuche sind die Proben einerseits histologisch aufgearbeitet und andererseits 

deren Topografie mittels Rasterelektronenmikroskopie untersucht worden. Nach der Anfertigung von 

Paraffinschnitten wurden diese entweder zur Darstellung der Zellkerne mittels H&E-Protokoll oder 

DAPI-Farbstoff angefärbt und zur Beurteilung der EZM mit den Übersichtsfärbungen Movats 

Pentrachrom oder Pikrosiriusrot behandelt. Zur Quantifizierung der DZ-Effektivität sind die 

Eindringtiefen der Detergentien im Querschnitt der Proben, ausgehend von deren Oberflächen (innen: 

ETi; außen: ETa) vermessen worden. Als Eindringtiefe ist dabei der zellfreie Bereich definiert worden, 

in dem keine DAPI-Fluoreszenz und keine Zellkerne in der H&E-Färbung mehr nachgewiesen werden 

konnten. 

Basierend auf den Ergebnissen der genannten Versuchsgruppen ist im Anschluss ein weiteres Protokoll 

(G3) erstellt worden, um zu untersuchen, ob eine weitere Effektivitätssteigerung des DZ-Prozesses 
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durch Kombination der Methoden möglich ist. Dieses Protokoll beinhaltete eine leistungsfähigere 

Pumpe (20 l/min) für die DZ-Flüssigkeit, eine Ultraschallexposition von 30 Minuten zu Beginn jedes 

Inkubationsschrittes sowie die zyklische Exposition in den o.g. Detergentien (insg. 24 Stunden) und 

Natriumchlorid als Waschlösung. Als Material dienten wiederum porzine Aorten und die Auswertung 

ist analog zur bereits beschriebenen Methodik durchgeführt worden. 

In der Auswertung zeigten sich sowohl erhebliche Unterschiede in der DZ-Effektivität der einzelnen 

Versuchsgruppen (s. Tabelle 3) als auch im Vergleich der DZ-Eindringtiefen von der luminalen 

Oberfläche zur Außenseite der Aortenstücke (außen 61.3 ± 6.5 % höhere Eindringtiefe; p ≤ 0,001). 

Mittels physikalischer Modifikation der DZ-Protokolle ließ sich im Vergleich zur Kontrollgruppe durch 

die Flussinkubation (G1: + 19 %; p ≤ 0,05) und mittels Ultraschall (G2: + 49 %; p ≤ 0,001) jeweils eine 

signifikante Effizienzsteigerung der DZ erzielen. Die Änderung des Protokolls in eine zyklische 

Inkubation bei gleicher Dauer resultierte ebenfalls in einer signifikanten Steigerung der DZ-Effizienz 

(G1: + 39 %, p ≤ 0,001; G2: + 17 %, p ≤ 0,01; GC: + 43 %, p ≤ 0,001). Durch die Kombination der 

unterschiedlichen Einflussfaktoren, d.h. Flussinkubation, Ultraschall und zyklische Behandlung, ließ 

sich die Effektivität sogar um maximal 74 % (p ≤ 0,001) steigern. Durch Verlängerung der 

Behandlungszeiten von 4 auf 8 Stunden erhöhten sich die gemessenen Eindringtiefen bei allen 

Versuchsproben. Insgesamt bestätigten sich dabei alle effizienzsteigernden Effekte ebenfalls durch 

signifikante Zunahmen der Eindringtiefen. Mittels spezifische Modifikation (G3) konnte die DZ-

Effektivität um weitere 46 % (p ≤ 0,001) erhöht werden. In allen Versuchsproben deckten sich die 

Messergebnisse hinsichtlich der Eindringtiefen zwischen DAPI- und H&E-Färbung. 
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Tabelle 3: Auswirkung physikalischer und prozeduraler Faktoren auf den DZ-Erfolg  
Quantitativer Vergleich der Auswirkung von Flussinkubation (G1), Ultraschall (G2), zyklischen Prozeduren („zyk.“) und 
Prozessdauer auf die DZ-Effektivität. In der Vergleichsgruppe (GC) ist ein konventionelles Immersionsverfahren durchgeführt 
worden. Alle Angaben sind als Mittelwerte ± Standardabweichung in μm dargestellt und sind die Distanzen von der Innen- 
bzw. Außenoberfläche der Aorten (im Querschnitt gemessen) innerhalb derer kein DAPI-Signal detektiert werden konnte. 
* = p ≤ 0,05 im Vergleich zu den jeweiligen Werten der Vergleichsgruppe; # = p ≤ 0,05 beim Einsatz zyklischer Inkubation; 
† = p ≤ 0,05 bei Verdopplung der Inkubationszeit. 

Gruppe 4 Stunden 4 Stunden zyk. 8 Stunden 8 Stunden zyk. 

 [μm] [μm] [μm] [μm] 

Au
ße

n 
(E

T a
) Gc 213,1 ± 24,1 304,7 ± 18,1# 452,6 ± 58,3† 547,6 ± 91,9#† 

G1 253,2 ± 28,1* 351,0 ± 33,4# 514,3 ± 28,2*† 493,7 ± 43,8† 

G2 317,1 ± 17,4* 370,3 ± 32,8# 519,6 ± 27,7*† 600,4 ± 41,2#† 

      

In
ne

n 
(E

T i)
 GC 159,3 ± 33,2 180,0 ± 21,4 231,3 ± 67,2† 341,8 ± 43,2#† 

G1 186,9 ± 15,4 179,1 ± 35,1 270,6 ± 106,6 370,6 ± 14,8#† 

G2 178,6 ± 60,8 244,1 ± 22,6# 307,6 ± 82,9† 384,5 ± 38,1#† 

 

Nach allen durchgeführten DZ-Prozeduren konnte anhand der histologischen Übersichtsfärbungen der 

Erhalt des mehrschichtigen Aufbaus der Aortenwände nachgewiesen werden. Die Struktur der 

Aortenwände erschien im Querschnitt nach der DZ an der Oberfläche etwas aufgelockert. Am ehesten 

war dies auf das Auswaschen der zellulären Bestandteile zurückzuführen. Insgesamt zeigten sich dabei 

aber sowohl kollagene als auch elastische Fasern in ihrer mikroskopischen Erscheinung unverändert. 

Mit Hilfe elektronenmikroskopischer Aufnahmen konnte die Freilegung der Faserstruktur der EZM 

durch die Behandlungen dargestellt werden. Relevante Schädigungen der sichtbaren Fasern waren 

jedoch nach keiner der beschriebenen DZ-Methoden erkennbar.  

Anhand dieser systematischen Studie konnte nachgewiesen werden, dass sowohl physikalische als 

auch prozedurale Faktoren einen signifikanten Einfluss auf DZ-Prozeduren haben. So können durch 

den Einsatz von Ultraschall, zyklischen Prozeduren und aktiver Perfusion biologische Gewebe 

effektiver dezellularisiert werden. 
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“Successful decellularization of thick-walled tissue: Highlighting pitfalls and the need for a 

multifactorial approach” (Koenig et al., 2019) 

Autoren: König F., Kilzer M., Hagl C., Thierfelder N. 

 

Die erfolgreiche DZ biologischer Gewebe geht immer mit einer schwierigen Balance zwischen 

effektiver Zellentfernung und möglicher Schädigung der EZM einher. Um die Bestandteile der Zellen 

aus dem Gewebe zu entfernen, werden diese mittels eines Lösungsmittels, oft angereichert mit 

Detergentien, ausgewaschen (Guruswamy Damodaran and Vermette, 2018). Insbesondere bei 

dickeren, bindegewebsreichen und wenig vaskularisierten Materialien gestaltet sich deren 

Durchdringung mit dem DZ-Medium jedoch schwierig (González-Andrades et al., 2015). Im Kontext des 

kardiovaskulären TE sei hier insbesondere das Gewebe der Aortenwand genannt, welches einen hohen 

Anteil an kollagenen und elastischen Fasern zeigt, was eine schonende und effektive DZ 

herausfordernd macht (Sierad et al., 2015).  

Es wurde daher angestrebt, einen multifaktoriellen Ansatz zur effektiven und schonenden DZ von 

Aortengewebe zu entwickeln. 

Im Rahmen der in-vitro Studie sind porzine Aorten (n = 20) eines lokalen Schlachtbetriebes zufällig 

einer von drei Versuchsgruppen zugeordnet worden. Diese sind in unterschiedlich langen (G1 = 24 h, 

G2 = 48 h und G3 = 72 h), zyklischen Verfahren mittels den Detergentien DC und DS (jew. 0,5 % in PBS) 

unter Fluss und Ultraschallexposition dezellularisiert worden. Es folgten mehrere Waschschritte mit 

isotoner Natriumchloridlösung (0,9 %), sowie Inkubationen mit DNAse (30 U/ml; 24 h) und α-

Galaktosidase (0,1 U/ml; 24 h). Zur Quantifizierung der DZ-Effektivität wurden im Anschluss DAPI- und 

H&E-Färbung durchgeführt, sowie die residuelle DNA-Menge photometrisch bestimmt. Mittels 

Movat´s Pentachrom- und Pirkrosirius-Rot-Färbung konnte die Integrität der EZM evaluiert werden. 

Eine immunhistochemische Färbung gegen α-Gal-Epitope (Galactose-alpha-1,3-galactose), die 

Messung des Glykoaminoglykananteils der Gewebe und rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen 

komplettierten die Versuchsauswertung. 

Nach Abschluss der Versuche konnten bereits nach 24 Stunden in den meisten Aorten histologisch 

keine residuellen Zellen mehr nachgewiesen werden, einige Proben zeigten jedoch auch nach 48 

Stunden noch verbliebene Zellreste in der DAPI-Färbung an. Erst nach 72 Stunden ließen sich in den 

Versuchsproben mit keiner der verwendeten Methoden mehr relevante Mengen an DNA nachweisen. 

Es zeigte sich, dass nur durch eine multifaktorielle Auswertung der Proben verlässliche Resultate 

erhoben werden konnten, da beispielsweise in der H&E-Färbung oft bereits keine Zellkerne mehr 

erkennbar waren, während sich diese in der DAPI-Färbung klar darstellten (s. Abbildung 6).  
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Abbildung 6: Histologischer Nachweis unzureichender Dezellularisierung an porzinen Aorten 
Die histologischen Färbungen von nativen Aorten zeigen eine homogene Zellkernverteilung (A + C) und den Nachweis von α-
Gal-Epitopen (E); Nach 24-stündiger DZ und DNAse-Behandlung (G1) stellen sich in der DAPI-Färbung (B) noch deutliche DNA-
Residuen dar, diese sind mittels H&E-Färbung nicht mehr zu detektieren (D); Auch nach 72-stündiger DZ (G3) sind noch α-Gal-
Epitope nachweisbar, insbesondere in der Vasa vasorum der porzinen Aorten (F); A + B: DAPI-Fluoreszenzfärbung, C + D: H&E-
Färbung, E + F: Immunhistochemische Färbung gegen α-Gal-Epitope (braun); Maßstabsbalken = 100 μm 

 

Auch die, eigentlich als sehr sensitive Methode bekannte, photometrische DNA-Quantifizierung 

scheiterte daran, einzelne verbliebene Zellen oder DNA-Reste verlässlich zu detektieren (DNA-Gehalt 

in ng/mg Gewebe: G1: 38,07 ± 18,24; G2: 31,53 ± 27,49; G3: 27,43 ± 18,53; Nativ: 453,39 ± 83,96; s. 

Abbildung 7). Hier zeigte sich auch der signifikante Einfluss der DNAse-Exposition (366,13 ± 102,51 vs. 

38,07 ± 18,24 ng/mg Gewebe nach 24 Stunden DZ; p ≤ 0,05). Insgesamt stellte sich die entwickelte DZ-

Methode für alle Versuchsgruppen als schonende dar, da anhand der histologischen 

Übersichtsfärbungen und den rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen visuell keine Schädigung 

der Gewebe festgestellt werden konnte. Ein primär signifikanter Verlust von Glykosaminoglykanen 

(GAG) durch die DZ nahm jedoch auch bei längerer Behandlung in keinem relevanten Ausmaß zu (Im 

Vergleich zu Nativ: G1: -48,63 ± 37,7 %; G2: -56,38 ± 18,12 %; G3: -50,01 ± 37,44 %; s. Abbildung 7). Die 

Inkubation mit α-Galaktosidase erwies sich als effektiv und konnte das Antigen insbesondere bei 

längeren DZ-Dauern stark reduzieren. Insbesondere im Bereich der Vasa vasorum der porzinen Aorten 

waren jedoch in allen Versuchsgruppen residuelle α-Gal-Epitope nachweisbar. 
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Abbildung 7: Quantitativer DNA- und GAG-Nachweis in porzinen Aorten 
Photometrische DNA-Quantifikation (A) der Nativproben, sowie nach 24-stündiger DZ ohne DNAse (DZ, w/o DNAse) und nach 
jeweils 24 (G1), 48 (G2) und 72 Stunden (G3) mit DNAse-Inkubation; Kolorimetrische GAG-Messung (B) der Versuchsgruppen 
G1-3; * = p ≤ 0,001. 

 

Durch die entwickelten multifaktoriellen Protokolle war somit eine zuverlässige und EZM-schonende 

DZ von porzinen Aorten in einem Zeitraum von 72 Stunden reproduzierbar möglich. Da sich jedoch die 

vollständige Entfernung der immunologisch hoch-relevanten α-Gal-Epitope als schwierig gestaltete, 

sollte über die Verwendung von Gewebe von knock-out Tieren nachgedacht werden (Wilczek et al., 

2015), um inflammatorische Reaktionen zu reduzieren. Hohe biologische Varianzen und mangelnde 

Sensitivität mancher Auswertungsmethoden zeigen die Notwendigkeit einer umfangreichen 

Qualitätssicherung bei der Herstellung dezellularisierter Implantate auf. 
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3.3 Innovationen und neue Lösungsansätze 

3.3.1 Eine alternative Zellquelle 

“The cardiotomy reservoir – a preliminary evaluation of a new cell source for cardiovascular tissue 

engineering” (Nathusius et al., 2018) 

Autoren: von Nathusius S., König F., Sodian R., Born F., Hagl C., Thierfelder N. 

 

Neben einem adäquaten Zellträger müssen im „klassischen“, bzw. in-vitro TE auch entsprechende 

Zellen eingesetzt werden (Chaudhuri et al., 2017). Diese können aus einer Vielzahl an Quellen 

gewonnen werden und sind mit unterschiedlichsten Vor- und Nachteilen behaftet. So bieten 

embryonale Stammzellen eine nahezu universelle Differenzierbarkeit, zeigen jedoch ein gewisses 

Entartungspotential und werden darüber hinaus gelegentlich ethisch-moralisch kontrovers diskutiert 

(Volarevic et al., 2018). In vielen Ländern ist ihre Gewinnung und Verwendung daher verboten oder 

stark eingeschränkt. Postembryonale Stammzellen, zu denen adulte und induzierte Stammzellen 

gezählt werden, unterliegen weniger ethischen Bedenken und können daher unter geringeren 

ethischen Restriktionen verwendet werden (Ohnuki and Takahashi, 2015). Sie sind jedoch in ihrer 

Differenzierbarkeit eingeschränkt. Adulte, ausdifferenzierte Zellen, die zu den somatischen Zellen 

gehören, stellen die dritte Zellgruppe dar. Sie sind durch ihre Differenzierung in einen bestimmten 

Zelltypus für ein bestimmtes Gewebe und entsprechende Funktionen spezifisch (Jana et al., 2016). 

Meist kommen sie in großer Anzahl vor und sind ohne Restriktionen einsetzbar, was sie für die 

Verwendung im TE auszeichnet. Im Bereich des kardiovaskulären TE kommen vielfach adulte, 

differenzierte Zellen zum Einsatz (A. M. Schnell, 2001). Diese müssen jedoch durch einen extra Eingriff 

gewonnen werden oder als Ausschuss bei geplanten Operationen (z.B. Gefäßreste bei aortokoronaren 

Bypass-Operationen) anfallen.  

Ziel einer experimentellen Studie war daher zu evaluieren, ob Endothelzellen und Fibroblasten zur 

Verwendung im kardiovaskulären TE auch im Rahmen der extrakorporalen Zirkulation einer 

herzchirurgischen Operation gewonnen werden können. 

Die experimentelle Studie wurde im Zusammenhang mit konventionellen, offenen herzchirurgischen 

Operationen durchgeführt. Dabei sind bei 10 Patienten 20 ml heparinisiertes Vollblut im letzten Drittel 

der Operation aus der extrakorporalen Zirkulation entnommen und nach Beendigung der OP die 

Kardiotomiereservoire der Herz-Lungen-Maschinen verwendet worden. Aus dem 

Kardiotomiereservoiren wurden nach Ende der Operationen die enthaltenen Filter herausgetrennt und 

diese entweder direkt in eine Petrischale mit Zellkulturmedium gegeben oder die Zellen mittels 

Waschung und Dichtegradientenzentrifugation daraus isoliert. In mehreren Schritten sind die 
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Bestandteile des Vollblutes durch Zentrifugation voneinander getrennt und das Zellpellet 

mononukleärer Zellen gewaschen worden. Nach der Kultivierung fand die Identifikation der Zellen und 

die Evaluation zur Eignung im kardiovaskulären TE statt. Zur Typisierung wurden die Zellmorphologie 

beurteilt und immunhistologische, bzw Immunfluoreszenz-Färbungen gegen CD31, von Willebrand-

Faktor (vWF; endothelzellspezifisch) und TE-7 (fibroblastenspezifisch), sowie SMC-Myosin und VE-

Cadherin angefertigt. Mit Hilfe von Tetrazoliumassays (WST-1) konnten Vitalität und Wachstumsraten 

der einzelnen Zellkulturen evaluiert werden. Durch eine zweizeitige Besiedelung von faserigen 

Polyurethanscaffolds mit den gewonnenen Zellen (7,5 x 105 Zellen/cm2) wurde abschließend deren 

Eignung für den Einsatz im TE untersucht. Nach 14 Tagen statischer Kultivierung sind die zellularisierten 

Kontrukte Rasterelektronenmikroskopie sowie Immunfluoreszenz- und Vitalitätsfärbung unterzogen 

worden.  

Mittels der durchgeführten Isolationsmethoden war es möglich, Fibroblasten (n = 7 / 10) und 

Endothelzellen (n = 3 / 10) aus der Herz-Lungen-Maschine zu gewinnen. Anhand von entsprechenden 

immunzytologischen Färbungen und ihrer typischen Morphologie (Endothelzellen = Pflastersteinrelief, 

Fibroblasten = spindelförmig) konnten die Zellen identifiziert werden (s. Abbildung 8). 

 

Abbildung 8: Isolation und TE-Anwendung von Fibroblasten und Endothelzellen aus dem Kardiotomiereservoir 
Aus den Kardiotomiereservoiren ließen sich erfolgreich Fibroblasten (A + C) und Endothelzellen (B + D) isolieren. Diese konnten 
konfluent auf ein Polyurethanscaffold gesiedelt (E) und der Aufbau einer EZM nachgewiesen werden (F). A + B: 
Hellfeldmikroskopie (Phasenkontrast); C – F: Immunfluoreszenzfärbungen (blau = Zellkerne, grünC = TE-7, grünE = 
Endothelzellen, gelbD = vWF, gelbF = Kollagen IV, rotC+D = Aktin, rotE = Fibroblasten); Maßstabsbalken: A + B = 100 μm, C – F = 
200 μm 

 

Proliferationsuntersuchungen zeigten hohe Wachstumsraten, welche nicht mit klinischen Daten 

(EuroScore II: 1,7 ± 1,1 %) und Patientencharakteristika (z.B. Alter: 66,7 ± 10,1 Jahre; Bypasszeit: 129,3 

± 38,4 Minuten) zu korrelieren waren. In der elektronenmikroskopischen Untersuchung konnten 

konfluente Zellschichten auf den besiedelten Polymerscaffolds nachgewiesen werden. Diese 

korrelierten in den Immunfluoreszenzfärbung mit einem zweischichtigen Zellüberzug aus den 
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genannten Endothelzellen und Fibroblasten. Die Vitalitätsfärbung zeigte dabei einen Anteil lebender 

Zellen von 88,9 ± 9,9 %. Zusätzlich wurde anhand weiterer positiver Färbungen gegen Kollagen IV, 

Laminin und Fibronektin der Aufbau einer intakten EZM bestätigt. 

Es konnte somit eindeutig nachgewiesen werden, dass die extrakorporale Zirkulation im Rahmen von 

herzchirurgischen Eingriffen zur Zellgewinnung genutzt werden kann. Diese Zellen eignen sich für den 

Einsatz im kardiovaskulären TE und könnten insbesondere in der mehrstufigen Therapie von 

komplexen, angeborenen Herzfehlern Anwendung finden. Hier bietet sich die Gewinnung in der 

Initialoperation an, um anschließend mit Hilfe der isolierten Zellen ein tissue-engineertes Konstrukt zu 

erstellen und dieses in einer weiteren oder der finalen Korrekturoperation einzusetzen. 

 

3.3.2 Neuartige Qualitätssicherung im Tissue Engineering 

“Noninvasive analysis of synthetic and decellularized scaffolds for heart valve tissue engineering” 

(Haller et al., 2013) 

Autoren: Haller N., Hollweck T., Thierfelder N., Schulte J., Hausherr J.M., Dauner M., Akra B.  

 

Medizinprodukte, und damit auch tissue-engineerte Implantate, unterliegen höchsten 

Qualitätsstandards, was sich in klar definierten Produktionsprozessen und strengen, genormten 

Qualitätssicherungsmaßnahmen widerspiegelt (Yano et al., 2018, Galgon, 2016). Diese Maßnahmen 

beinhalten neben einer lückenlosen Dokumentation der Prozesse meist auch nicht-invasive Prüfungen 

(z.B. Geometrie oder Ramanspektroskopie) und können bei invasiven Messungen (z.B. 

Maximalkraftbestimmung, Histologie oder zytologische Untersuchungen) bis zur Zerstörung einzelner 

Produkte gehen (Zuncheddu et al., 2021). Da beim in-vitro TE einzelne, individualisierte Implantate in 

langwierigen und teuren Produktionsverfahren hergestellt werden, erscheint es nicht sinnvoll, diese 

invasiven oder gar zerstörenden Prüfmethoden zu unterziehen. 

Im Rahmen einer in-vitro Studie sollte daher die Eignung von µ-CT-Aufnahmen als neuartige 

Qualitätssicherungsmaßnahme im Herstellungsprozess von tissue-engineerten Herzklappenprothesen 

untersucht werden. 

Als Herzklappengerüste dienten ein faseriges Polyurethanpolymer (Æ 18 mm), ein humanes 

Aortenklappenhomograft (Æ 19 mm) und eine kommerziell erhältliche, porzine Herzklappenprothese 

(Æ 19 mm; Medtronic Freestyle®). Die biologischen Herzklappen sind zunächst einem DZ-Prozess 

(0,5 % DC + 0,5 % DS) unterzogen worden und im Anschluss, wie die synthetische Klappe, in einem 

zweistufigen Verfahren mit humanen Fibroblasten und Endothelzellen besiedelt worden (1,5 x 106 
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Zellen/cm2). Die Zellen wurden zuvor mittels enzymatischer Isolation aus Reststücken der Vena 

saphena magna nach aortokoronaren Bypass-Operationen gewonnen. Zur Auswertung sind unter 

sterilen Bedingungen native, dezellularisierte und zellbesiedelte Herzklappenprothesen in einem µ-

Computertomographen (120 kV; 150 µA) durchleuchtet worden. Das Verfahren ermöglichte eine 

allgemeine räumliche Auflösung von 35 µm mit einer Detailauflösung von 9 µm in umschriebenen 

Bereichen. Zu Vergleichbarkeit mit etablierten Methoden wurden die Proben außerdem der invasiven 

und destruktiven (= Fixierung) Analyse mittels Rasterelektronenmikroskopie und 

immunhistochemischen Färbungen unterzogen. 

Histologische Färbungen zeigten die Zellfreiheit der biologischen Herzklappenprothesen nach dem DZ-

Schritt und konnten anhand der zelltypspezifischen, immunologischen Anfärbung von Endothelzellen 

und Fibroblasten eine erfolgreiche Re-Zellularisierung nachweisen. Dies wurde durch den Nachweis 

von konfluenten Zellschichten in elektronenmikroskopischen Aufnahmen zu diesem Zeitpunkt 

bestätigt. Im Rahmen der µ-CT-Auswertung konnte bei der kommerziell erhältlichen 

Herzklappenprothese durch den DZ-Prozess eine Volumenabnahme von 0,5 %, gefolgt von einem 

Volumenanstieg von 8,6 % nach der Zellbesiedelung detektiert werden (s. Abbildung 9).  

 

Abbildung 9: µ-CT-Aufnahmen einer tissue-engineerten Herzklappenprothese 
Mit der nicht-invasiven Analysemethode können deutliche Dickenänderungen einer biologischen Herzklappenprothese (A + D) 
nach DZ (B + E) und insbesondere nach anschließender Zellbeschichtung (C + F) dargestellt werden. Im Bereich der mittigen 
Segel ist dies am eindrücklichsten nachzuvollziehen; Maßstabsbalken = 10 mm 

 

Dickenmessungen der Herzklappensegel bestätigten diese Daten (exemplarisch: nativ = 0,36 mm; 

dezellularisiert = 0,26 mm; re-zellularisiert = 0,63 mm), welche sich in der Untersuchung der humanen 

Homografts vergleichbar zeigten. Auch in der computertomografischen Untersuchung der 

Polymerherzklappen konnte die Zellbesiedelung eindeutig nachgewiesen und in den entsprechenden 

Bildern sogar visuell nachvollzogen werden. In der kumulativen Analyse wurde auf einem 
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Oberflächenanteil von 90 % der Herzklappe eine Dickenzunahme um 210 µm und mehr nachgewiesen, 

was als ein klarer Indikator für eine konfluente Zellschicht in diesen Bereichen zu werten ist. 

Die erhobenen Daten zeigen die Möglichkeit, mittels µ-CT-Aufnahmen Zellbeschichtungen von tissue-

engineerten Herzklappenprothesen nachzuweisen und bestätigen damit die Eignung dieser 

Analysemethode zur Qualitätssicherung anhand von Dicken- und Volumenänderungen. 

 

3.3.3 Standardisierung und Kostenreduktion 

“Customized 3D-Printed Bioreactors for Decellularization – High Efficiency and Quality on a Budget” 

(Grab et al., 2021) 

Autoren: Grab M., Stieglmeier F., Emrich J., Grefen L., Leone A., König F., Hagl C., Thierfelder N. 

 

Die DZ biologischer Gewebe zur Verwendung als medizinisches Implantat stellt sich meist als zeit- und 

arbeitsaufwändiger Prozess dar (He et al., 2017, Ghassemi et al., 2019, Gilpin et al., 2014). Insofern ist 

es folgerichtig, dass nach Möglichkeiten gesucht wird, diese Prozesse zu vereinheitlichen und zu 

automatisieren, meist unter der Zuhilfenahme von spezialisierten Bioreaktoren (Choudhury et al., 

2020). Aufgrund der Fertigung von Bioreaktoren meist als Prototypen, selten in der Kleinserie, sind die 

Kosten beim Einsatz konventioneller maschinenbaulicher Verfahren (beispielhaft: drehen, bohren, 

fräsen und schleifen) sehr hoch. 

Ziel der folgenden Studie war es daher, zwei kostengünstige Systeme zur DZ von Perikard und 

großlumigen Gefäßen zu konzipieren, mittels additiver Fertigung herzustellen und im Vergleich mit 

konventionellen DZ-Verfahren zu validieren. Weitere Anforderungen waren der Einsatz eines 

biokompatiblen Werkstoffes und die gleichzeitige Prozessierung von mindestens 5 Proben während 

eines DZ-Vorgangs. 

Zunächst sind im CAD-Verfahren („Computer aided design“; Solidworks®) zwei kastenförmige 

Reaktoren konzipiert und deren Durchströmung mit Prozessflüssigkeit in einer CFD-Analyse 

(„Computational fluid dynamics“; Ansys Workbench 2019 R2) analysiert worden (s. Abbildung 10). 

Hierbei lag der Fokus auf einer gleichförmigen Exposition der Biomaterialien gegenüber den DZ-

Flüssigkeiten. Im Rahmen einer Materialanalyse wurden zudem Polymilchsäure (PLA; Ultimaker) und 

ein Silikonpolymer (AR-M2; Keyence) hinsichtlich ihrer Biokompatibilität, Kosten, Druckeigenschaften 

und Oberflächencharakteristik miteinander verglichen. Anhand der erhobenen Daten konnten 

präferierte Design-, Material- und Druckeigenschaften erhoben und die entworfenen Bioreaktoren im 

FDM-Verfahren („Fused deposition modeling“) aus PLA 3D-gedruckt (Ultimaker 3 extended) werden. 
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Abbildung 10: 3D-gedruckte Bioreaktoren zur Dezellularisierung von Perikarden und Aorten 
Bioreaktoren zur DZ von Perikarden (A – C) und Aorten (D – F); Explosionszeichnung mit Darstellung aller Einzelbauteile der 
CAD-designten Bioreaktoren (A + D); Flusssimulation (CFD) zur Beurteilung der Exposition der Gewebe gegenüber der 
Prozessflüssigkeit (B + E); Probenhalterungen mit einem Perikard (C) bzw. fünf Aorten (F). 

 

Abschließend sind zur in-vitro Validierung bovine Perikarde (n = 10) und porzine Aortensegmente (n = 

10) in einem dynamischen Verfahren unter Detergentienexposition (0,5 % DC + 0,5 % DS) 

dezellularisiert worden. Die Probenevaluation wurde mittels Rasterelektronenmikroskopie, 

histologischen Färbungen, uniaxialen Zugversuchen und photometrischer DNA-Quantifizierung 

durchgeführt. Die Kontrollgruppe aus Perikard- und Aortenproben (jew. n = 10) ist mit einem 

konventionellen Immersionsverfahren behandelt worden. 

Es war möglich, im CAD-Verfahren zwei unterschiedliche Bioreaktorsysteme mit einer DZ-Kapazität 

von 10 Perikarden, bzw. 5 Aortenstücken zu konzipieren. Durch den Einsatz perforierter 

Einstromplatten zeigten sich in der CFD-Analyse gerichtete und homogene Flussmuster entlang der 

Proben (Perikarde: 1,784 ± 0,064 m/s; Aortenluminal: 5,547 ± 0,2 m/s, Aortenextraluminal: 0,540 ± 0,152 

m/s). In der Materialanalyse konnten eine vergleichbare maximale Zugbelastbarkeit (PLA: 49,5 MPa; 

AR-M2: 40 – 55 MPa), eine höhere Zytotoxizität des Silikonpolymers nach 48 Stunden Inkubation (PLA: 

- 10.7 ± 8.9 % Zellvitalität vs. AR-M2: -85.6 ± 25.7 % Zellvitalität) sowie signifikante Unterschiede 

hinsichtlich der Beschaffungskosten (PLA: 53,27 €/kg vs. AR-M2: 449,33 €/kg) erhoben werden. Die 

Materialien zeigten sich gegenüber der Exposition mit 70 %-igem Ethanol zur Desinfektion inert. Die 

Kosten des 3D-Druckmaterials betrugen 20,13 € für den Bioreaktor zur Perikard-DZ (kum. Druckzeit: 

87:50 Stunden), bzw. 22,07 € für das System zur Aortenprozessierung (kum. Druckzeit: 108:00 

Stunden).  

Die Validierung der Bioreaktorsysteme zeigte für beide Aufbauten eine hochsignifikante Reduktion der 

DNA-Menge (s. Tabelle 4) während der DZ (DNA-Gehalt in ng/mg Gewebe: in Perikard: 135,2 ± 62,7 -> 
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6,35 ± 4,4; p ≤ 0,001; Aortenstücke: 217,6 ± 86,5 -> 23,8 ± 4,2; p ≤ 0,001). In den Kontrollgruppen 

konnte für die DZ von Perikarden eine ähnliche und signifikante Reduktion (DNA: 1.5 ± 1.8 ng/mg 

Gewebe; p ≤ 0,001) erhoben werden, während im Aortengewebe kein relevanter Effekt deutlich wurde 

(DNA: 251,1 ± 86,4 ng/mg Gewebe). Die genannten Messwerte korrelierten mit der histologischen 

Aufarbeitung zum Nachweis von Nukleinsäure mittels DAPI-Färbung. In weiteren Färbungen 

(Pikrosirius Rot, H&E und Movat´s Pentachrom) und rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen 

konnte kein schädigender Einfluss der DZ-Prozeduren auf die EZM der Biomaterialien nachgewiesen 

werden. Dies bestätigte sich durch vergleichbare Werte der unterschiedlichen Perikard- und 

Aortenversuchsgruppen in der maximalen mechanischen Belastbarkeit. 

Tabelle 4: DNA-Reduktion durch die 3D-gedruckten Bioreaktoren 
Messung der DNA-Menge in Aorten und Perikardgewebe vor und nach DZ mit den 3D-gedruckten Bioreaktoren (DZ-
Bioreaktor) sowie mit Hilfe konventioneller Immersionstechnik (Kontrollgruppe). Angabe der Messungen als Mittelwerte ± 
Standardabweichung. * = p ≤ 0,001 

Versuchsgruppe Perikard Aorta 

 DNANativ DNADZ DNANativ DNADZ 

 [ng/mg Gewebe] [ng/mg Gewebe] [ng/mg Gewebe] [ng/mg Gewebe] 

DZ-Bioreaktor 135,2 ± 62,7 6,35 ± 4,4* 217,6 ± 86,5 23,8 ± 4,2* 

Kontrollgruppe 112,9 ± 47,8 1,5 ± 1,8* 236,7 ± 89,4 251,1 ± 86,4 

 

In einem interdiziplinären Entwicklung- und Validierungsansatz war es somit möglich, zwei 

kostengünstige und effiziente Bioreaktormodelle zur DZ von bovinem Perikard und porzinen 

Aortensegmenten herzustellen. Im Vergleich zu herkömmlichen Prozessierungsmethoden zeigten sich 

die neuentwickelten Systeme bei besserer Prozesskontrolle hinsichtlich ihrer Effektivität gleichwertig 

oder überlegen. 

 

3.3.4 Hydrogele als alternative Scaffolds 

“Tuning Tissue Ingrowth into Proangiogenic Hydrogels via Dual Modality Degradation” (Chokoza et al., 

2019) 

Autoren: Chokoza C., Gustafsson CA., Goetsch KP., Zilla P., Thierfelder N., Pisano F., Mura M., Gnecchi 

M., Bezuidenhout D., Davies NH. 
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Eine weitere große Gruppe von funktionellen Scaffolds zum Einsatz im (kardiovaskulären) TE stellen 

sog. Hydrogele dar (Gomez-Florit et al., 2020). Durch ihren strukturellen Aufbau aus langen, zum Teil 

verzweigten Polymeren mit hydrophilen Gruppen sind sie in der Lage, große Mengen an Wasser 

aufzunehmen und imitieren so morphologisch die EZM. Neben natürlichen Bestandteilen der EZM wie 

beispielsweise Hyaluronsäure (Chircov et al., 2018) oder Chondroitin (Yang et al., 2020), werden 

Hydrogele für das TE dafür auch auf Basis von Polyethylenglykol (PEG) hergestellt (Zhu, 2010).  

Bei der Wahl eines entsprechenden Scaffolds für einen TE-Ansatz muss im Kontext der späteren 

Anwendung auch immer berücksichtigt werden, ob dieses biostabil oder abbaubar sein soll (Zhang and 

King, 2020, Jana et al., 2014). Die Abbaubarkeit der Materialien wird dabei durch die Degradationsrate 

bestimmt und hat im Allgemeinen Auswirkungen auf die Persistenz im Körper, beeinflusst im Speziellen 

aber auch die Infiltration von Zellen in das Material selbst. 

Ziel einer experimentellen Studie war daher zu untersuchen, wie sich die Degradationsrate eines PEG-

Hydrogels biochemisch steuern lässt und welche Auswirkungen dies in-vivo auf Gewebeinfiltration und 

Neoangiogenese hat. 

Hierfür sind zwei unterschiedliche biochemische Mechanismen gewählt worden: Der hydrolytische 

Abbau, welcher an bestimmten Acrylatgruppen stattfinden kann, sowie die Implementierung 

matrixmetalloproteinasenspezifischer Peptid-Querverbindungen (Sequenz: GCREGPQGIWGQERCG) 

zwischen den PEG-Molekülen zur proteolytischen Degradation. Über unterschiedliche 

Mischungsverhältnisse zweier PEG-Typen, eines mit Vinylsulfon- (PEG-VS; biostabil) das andere mit 

den genannten Acylatgruppen (PEG-AC; hydrolytisch abbaubar) modifiziert, wurde angestrebt, die 

Geschwindigkeit der Materialdegradation zu steuern. Zur weiteren Modifikation und für ein 

optimiertes EZM-Mimikry sind an die Polymere definierte Polypeptide (Sequenz: GCGYGRGDSPG) und 

Heparin kovalent gebunden worden. 

Für die Versuche sind 5 Gruppen mit jeweils unterschiedlichen Konzentrationen der PEG-AC- mit PEG-

VS-Polymeren gemischt (PEG-AC100: 100/0; PEG-AC75: 75/25; PEG-AC50: 50/50; PEG-AC25: 25/75 und 

PEG-AC0: 0/100) und damit Hydrogele (4 % m/v) hergestellt worden. So lagen Hydrogele mit einer 

allgemeinen proteolytischen Abbaubarkeit vor, welche durch variierende PEG-AC-Konzentration 

zudem eine unterschiedliche Anzahl hydrolytischer Angriffspunkte boten. Zur in-vitro 

Charakterisierung der Gele wurden das Speichermodul, sowie der hydrolytische Abbau mittels 

Quantifizierung der Wasseraufnahme bestimmt. Ferner sind Endothelzellen aus Nabelschnüren 

(HUVEC) isoliert und Sphären dieser Zellen in den Hydrogelen eingeschlossen worden, um die 

Zellinfiltration in der Fluoreszenzmikroskopie quantifizieren zu können.  

Im Rahmen einer Seitenstudie ist außerdem die Inkorporation von Wachstumsfaktoren (80 ng/μL VEGF 

= vascular endothelial growth factor; 80 ng/μL bFGF = basic fibroblast growth factor) in PEG-Hydrogele 
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(PEG-AC50-VEGF/bFGF) und deren Einfluss auf Zellwachstum und Neoangiogenese untersucht worden. 

Dafür wurde zunächst in-vitro die Wachstumsfaktorfreisetzung aus dem Hydrogel über einen Zeitraum 

von 28 Tagen mittels ELISA quantifiziert sowie deren Aktivität durch 72-Stündige Inkubation mit 

HUVECs und dermalen Fibroblasten im Zellproliferationsassay bestimmt. 

Zur Durchführung von in-vivo Versuchen war es zum Handling notwendig, den Hydrogelen (PEG-AC0-

100 und PEG-AC50-VEGF-bFGF) durch Infiltration in poröse Polyurethanscheiben (Æ: 5,4 mm; Höhe: 1 mm; 

Porosität: 82 %; Porendurchmesser: 157 μm) mechanische Stabilität zu verleihen. Diese Scheiben 

konnten für maximal 28 Tage subkutan in männlichen Wistar-Ratten implantiert und anschließend 

histologisch (H&E, Pikrosirius-Rot-Färbung, sowie immunhistochemisch gegen 

endothelzellspezifisches CD31-Antigen) evaluiert werden.  

Hinsichtlich ihrer mechanischen Eigenschaften, zeigten alle 5 Versuchsgruppen bei der 

Speichermodulmessung (Æ G´: 1398 ± 171 Pa) keine signifikanten Unterschiede. Während die 

hydrolysevermittelte in-vitro Degradation bei beiden Versuchsgruppen mit den höchsten PEG-AC-

Anteilen nach 10-12 Tagen (PEG-AC100) bzw. 16-18 Tagen (PEG-AC75) zum Zerfall des Materials führte, 

bewahrten alle anderen Materialien ihre strukturelle Integrität bis zum Ende des Messzeitraumes. In-

vitro zeigte sich außerdem eine starke Korrelation (R2: 0,9) zwischen PEG-AC-Anteil und Zellinfiltration 

nach 5 Tagen Inkubation. Diese Abhängigkeit konnte durch die in-vivo Ergebnisse bestätigt werden, 

wo signifikante Unterschiede zwischen den Versuchsgruppen gemessen wurden und sowohl nach 14 

als auch nach 28 Tage ein höherer PEG-AC-Anteil mit stärkerer Gewebsbildung und höheren 

Kollagenanteilen (maximal 39 ± 2 % bei PEG-AC100) assoziiert war. Für die Hydrogele mit 

Wachstumsfaktoren konnte in-vitro eine konstante Abgabe ebendieser gemessen und auch zu späten 

Freisetzungszeitpunkten (Tag 22-28) noch ein signifikanter Wachstumseffekt auf HUVEC (+27 % 

Wachstum; p ≤ 0,01) und Fibroblasten (+40 % Wachstum; p ≤ 0,01) festgestellt werden. Auch diese in-

vitro Erkenntnisse sind durch die in-vivo Versuchsreihe untermauert worden und zeigten eine 

signifikant höhere Neoangiogeneserate (VEGF: +44 %; bFGF: +59 % und VEGF+bFGF: +55 %; p ≤ 0,05) 

in Anwesenheit von Wachstumsfaktoren. 

In Zusammenschau der Ergebnisse lässt sich schlussfolgern, dass durch die Implementierung 

spezifischer hydrolytischer Angriffspunkte in PEG-Hydrogele deren Degradationsrate sowie Zell- und 

Gewebeinfiltration gezielt steuerbar ist. Mittels biochemischer Modifikationen, beispielsweise durch 

die Inkorporation von Wachstumsfaktoren ist zudem eine signifikante Beeinflussung der 

Zellproliferation und der Neoangiogenese möglich. Die untersuchten PEG-Hydrogele bieten somit 

großes Potential zum Einsatz im kardiovaskulären TE, aber auch für andere regenerative 

Anwendungen. 
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3.3.5 Tissue Engineering 2.0 – Elektrospinning und 3D-Druck 

“Combining 3D-Printing and Electrospinning to Manufacture Biomimetic Heart Valve Leaflets” 

Am 02.02.2022 zur Publikation angenommen, JOVE Journal 

Autoren: Freystetter B., Grab M., Grefen L., Bischof L., Isert L., Bezuidenhout D., Mela P., Hagl C., 

Thierfelder N. 

 

Eine Vielzahl an unterschiedlichen Produktionstechniken, wie Elektrospinning (Maurmann et al., 2018), 

DZ (Naso and Gandaglia, 2017) oder Gussverfahren (van Velthoven et al., 2020), werden heutzutage 

im kardiovaskulären TE zur Herstellung der benötigten Scaffolds eingesetzt. Fast ausschließlich verfolgt 

man dabei das Ziel, ein poröses, meist faseriges Gerüst mit einer Strukturgröße im Mikrometerbereich 

zu fertigen (Jana et al., 2014). Nachdem aufgrund von Limitierungen der Fertigungstechniken initial 

nur die Produktion homogener Scaffolds möglich war (Sodian et al., 2000), rückt nun mehr und mehr 

die Optimierung der Scaffoldarchitektur und die Herstellung von „designten“ Strukturen in den Fokus 

der Forschung (Chen et al., 2020, Chung et al., 2020). Berücksichtigt man diesbezüglich den 

mikroanatomischen und histologischen Aufbau einer gesunden menschlichen Herzklappe so wird 

deutlich, dass hier drei verschiedene Schichten mit variierender Faserausrichtung und jeweils 

spezifischen Funktionen nachzubilden sind (Buchanan and Sacks, 2014, Wiltz et al., 2013). Hierbei fällt 

insbesondere auf, dass die äußeren Schichten eine um 90° gedrehte Hauptausrichtung der Fasern der 

EZM aufweisen aber auch, dass die mittige Schicht ungeordnete Fasern zeigt und eine 

Dämpfungsfunktion innehat. Erste Studien beschreiben Versuche, den Aufbau menschlicher 

Aortenklappen zu imitieren, wobei es an dieser Stelle bisher nicht gelang, gleichzeitig den 3-

dimensionalen anatomischen Aufbau der Herzklappensegel korrekt nachzubilden (Masoumi et al., 

2014, Jana et al., 2019b).  

Idealerweise sollte also bei der Herstellung eines tissue engineerten Herzklappensubstitutes nicht nur 

die Struktur der EZM mit ihrem spezifischen Faserverlauf nachgebildet, sondern auch die 

makroskopische, räumliche Konfiguration des menschlichen Originals berücksichtigt werden. Um dies 

zu erreichen, sind in einem neuartigen Verfahren die Fertigungstechniken 3D-Druck und 

Elektrospinning miteinander kombiniert und in einer Validierungsstudie hinsichtlich der Eignung für 

das kardiovaskuläre TE evaluiert worden.  

Als Basis für das neuartige Fertigungsverfahren diente ein konventioneller Elektrospinningaufbau mit 

Rotationskollektor. Dieser wurde so modifiziert, dass neun einzelne und jeweils um 90° drehbare 

Negativformen (drei Negative auf drei 120° gekippten Oberflächen) von Herzklappensegeln aus 

leitfähiger PLA darauf befestigt werden konnten. Hinsichtlich der Herzklappensegelform kann mit dem 
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vorliegenden Versuchsaufbau prinzipiell eine Vielzahl an unterschiedlichen Geometrien genutzt 

werden – In der genannten Studie lehnte man sich an der Segelform einer biologischen 

Herzklappenprothese an. Als Material zur Herstellung der Scaffolds verwendete man biostabiles 

Polyurethan, welches mit Hilfe von Tetrahydrofuran und N,N-Dimethylformamid (1:1 + 15 % w/v 

Polyurethan) für den Elektrospinningprozess gelöst und bei 19,5 kV Spannung versponnen wurde. Im 

Herstellungsprozess ist der Kollektor zur Schaffung gerichteter Faser zunächst mit hoher Drehzahl 

(2000 U/min) rotiert worden, gefolgt von einer niedrigen Rotationsgeschwindigkeit (10 U/min) für die 

Erstellung der mittleren Schicht von ungerichteten Fasern. Zum Abschluss wurden die neun 

segelförmigen Negative um jeweils 90° gedreht und eine weitere Schicht mit ausgerichteten Fasern 

bei hoher Kollektordrehzahl (2000 U/min) aufgebracht. Vor dem Ablösen der Scaffolds von den 

Negativen ist eine Trocknung bei 40° C über Nacht durchgeführt worden. Während des gesamten 

Elektrospinningprozesses sollten als Umgebungsbedingungen 15-20 % relativer Luftfeuchtigkeit und 

eine Temperatur von 21-24° C herrschen. 

Zur morphologischen Beurteilung der Scaffolds wurden elektronenmikroskopische Aufnahmen erstellt 

und diese hinsichtlich des allgemeinen Erscheinungsbildes sowie der Faserdurchmesser quantitativ 

ausgewertet. Uniaxiale Zugversuche zeigten die mechanische Belastbarkeit der gerichteten und 

unausgerichteten Fasern. Die Verwendung unterschiedlicher Fluoreszenzfarbstoffe 

(Fluorescinnatrium, Texas Red® und DAPI) in den verschiedenen Schichten der elektrogesponnenen 

Herzklappensegel ist zur Darstellung der jeweiligen Faserverläufe mittels Fluoreszenzmikroskop 

genutzt worden.  

Die benötigten Modifikationen eines bestehenden Elektrospinningaufbaus konnten in wenigen Tagen 

mit Hilfe eines konventionellen 3D-Druckes und Materialkosten von unter 30€ umgesetzt werden. Der 

umgerüstete Aufbau konnte im Anschluss problemlos genutzt und damit mehrschichtige 

elektrogesponnene Scaffolds in 3-dimensionaler Herzklappensegelform mit spezifischen 

Faserausrichtungen hergestellt werden. In der elektronenmikroskopischen Evaluation zeigten sich 

homogene Polymerfasern mit einer durchschnittlichen Stärke von 4,15 ± 1.55 µm. Mit Hilfe der 

Fluoreszenzmikroskopie konnten die drei Schichten der Scaffolds dargestellt und deren 

unterschiedliche Faserausrichtung bestätigt werden (s. Abbildung 11). Während sich die 

Polymerfasern der beiden äußeren Schichten in ihrer Hauptausrichtung um 89° unterschieden, war in 

der mittigen Schicht ein ungerichtetes Ausrichtungsmuster zu detektieren. In den mechanischen 

Untersuchungen offenbarte sich ein hoch signifikanter Unterschied der Maximalspannung und 

Dehnbarkeit, abhängig von der Zugrichtung bei ausgerichteten Fasern (Fmax-längs: 12,26 ± 2,59 N/mm²; 

Fmax-quer: 3,86 ± 1,08 N/mm²; p ≤ 0,001). Lag keine Faserausrichtung vor, waren die mechanischen 

Eigenschaften in alle Belastungsrichtungen vergleichbar. 
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Abbildung 11: Mehrschichtiges Polyurethanscaffold mit definierter Faserausrichtung 
Fluoreszenzmikroskopische Darstellungen der einzelnen Schichten (A – C) des 3-lagigen elektrogesponnenen 
Polyurethanscaffolds, sowie deren Fusionsdarstellung (D). In der quantitativen Auswertung der Faserausrichtung (E) zeigt sich, 
dass die äußeren Scaffoldschichten gerichtete Fasern (D Hauptfaserausrichtung: 89°) aufweisen. Die mittlere Schicht besteht 
hingegen aus ungeordneten Fasern.  

 

Mit Hilfe dieses neuartigen Fertigungsverfahrens konnten erstmalig dreischichtige Aortenklappensegel 

mit spezifischen Faserausrichtungen und korrekter anatomischer Geometrie erstellt werden. Aufgrund 

des modularen Elektrospinningaufbaus ist es für weiteren Studien zudem möglich, sogar 

patientenspezifische Herzklappensegel oder Scaffolds für nicht-kardiovaskuläre Anwendungen 

einfach, schnell und kostengünstig zu implementieren. 
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4 Diskussion 

Entsprechend der Zielsetzung dieses Habilitationsprojektes war es möglich, verschiedene in-vitro und 

in-situ TE-Ansätze zur Herstellung unterschiedlicher kardiovaskulärer Implantate anzuwenden. Die 

durchgeführten Prozesse unterschieden sich hinsichtlich ihrer Dauer, der Komplexität, den möglichen 

Komplikationen und in ihren Kosten zum Teil erheblich. Gleichzeitig offenbarten sich aber auch 

zahlreiche Möglichkeiten, durch Innovationen eine Optimierung dieser Parameter durchzuführen. Im 

Folgenden sollen die erhobenen Vor- und Nachteile der TE-Ansätze erörtert und daraus mögliche 

Probleme und Hinderungsgründe für einen umfassenden klinischen Einsatz abgeleitet werden.  

 

4.1 Rahmenbedingungen der Implantatherstellung 

Bei der Entwicklung von Medizinprodukten ist es essenziell, in einer Machbarkeitsanalyse und 

ökonomischen Evaluation auch immer einzelne Aspekte der Produktion (u.a. Komplexität und Dauer), 

sowie die verwendeten Ressourcen zu berücksichtigen. 

So war es im Rahmen der verschiedenen Studien dieses Habilitationsprojektes möglich, tissue-

engineerte Scaffolds auf Basis von biologischen Geweben (DZ von Perikard, Herzklappen und Gefäßen), 

synthetischen Polymeren (Polyurethan) und Hydrogelen (PEG-Basiert) herzustellen. Dies deckt sich mit 

den Erfahrungen aus anderen Studien, in denen diese Materialien auch zur Herstellung von 

regenerativen Implantaten genutzt werden konnten (Wang et al., 2017, Arefin et al., 2017, Heuschkel 

et al., 2019, Roosens et al., 2017, O'Connor Mooney et al., 2015). Alle verwendeten synthetischen 

Rohstoffe (u.a. Polymere, Detergentien, Wachstumsfaktoren) waren leicht und zeitnah verfügbar, 

zumeist über einschlägige Großhändler. Die porzinen und bovinen Materialien zur DZ wurden von 

einem lokalen Schlachthof bezogen. Es ist anzumerken, dass bei einem späteren kommerziellen 

klinischen Einsatz die Verwendung von hoch-reinen „medical grade“ und/oder „pharmaceutical grade“ 

Rohstoffen bedacht werden sollte. Außerdem ist die Verwendung von Rohstoffen aus der 

Nutztierschlachtung bei einer klinischen Anwendung kritisch zu evaluieren, um das Risiko von 

Zoonosen zu mindern und eine bessere Prozesskontrolle gewährleisten zu können. 

Als größte Herausforderung bei der Rohstoffbeschaffung stellte sich die Zellgewinnung zur 

Durchführung der in-vitro TE-Ansätze heraus. Im Rahmen mehrerer Studien fanden humane 

Endothelzellen und Fibroblasten zur Fertigung der tissue-engineerten Implantate Anwendung 

(Thierfelder et al., 2013, Koenig et al., 2016, Aleksieva et al., 2012). In diesen Fällen sind Gefäßreste (V. 

saphena magna) bei aortokoronaren Bypass-Operationen als Abfall angefallen und die Zellen daraus 
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isoliert, kultiviert und später auf die Scaffolds gesiedelt worden. Bei einem therapeutischen Einsatz der 

genannten tissue-engineerten Implantate müsste jedoch für einen immunologisch unbedenklichen 

Einsatz, jeweils ein gesonderter Eingriff zur Zellgewinnung vom selben Patienten erfolgen. Die 

Verwendung alternativer Zellquellen und weniger invasiver Gewinnungsverfahren sollte daher 

evaluiert und angestrebt werden. In Übereinstimmung mit publizierten Daten (Yao et al., 2020, 

Mewhort et al., 2017) ist beispielsweise im Rahmen einer der durchgeführten Studien die erfolgreiche 

Gewinnung und der Einsatz von Nabelschnurzellen zur Scaffoldevaluation gezeigt worden (Chokoza et 

al., 2019). Ferner wäre die Gewinnung und Verwendung von Hautfibroblasten, welche mittels Biopsie 

gewonnen werden können, denkbar (Kisiel and Klar, 2019). Als mögliche weitere Alternative könnte 

sich im kardiovaskulären TE auch das Kardiotomiereservoir der Herz-Lungen-Maschine anbieten. Im 

Verlauf des Habilitationsprojektes war es erstmalig möglich ein Verfahren zur Zellisolation  aus dem 

Kardiotomiereservoir zu entwickeln (Nathusius et al., 2018). Insbesondere bei bestimmten 

kongenitalen Vitien, welche mehrere Korrektureingriffe bedürfen, wäre diese Zellquelle eine 

interessante Alternative, da die Zellen in der Primäroperation gewonnen und das tissue-engineerte 

Implantat in einer Folgeoperation eingesetzt werden könnte. 

Wie auch von anderen Studien bekannt (Paniagua Gutierrez et al., 2015, Kluin et al., 2017, Sodian et 

al., 2006), zeigte sich auch in allen hier dargestellten TE-Ansätzen, dass die Herstellung der 

regenerativen Implantate aus vielen konsekutiven Einzelschritten besteht. Beispielsweise sind bei 

manchen der durchgeführten DZ-Protokolle bis zu 35 zum Teil 24-stündige Einzelschritte notwendig 

(Koenig et al., 2019). Auch Modifikationen wie die Ultraschallexposition oder die Anwendung 

zyklischer Prozeduren, die zwar zur signifikanten Verbesserung der DZ beitragen, gestalten den 

Gesamtprozess meist aufwendiger (Starnecker et al., 2018). Die einzelnen Schritte sind zwar für sich 

betrachtet nicht sonderlich komplex, gestalten aber den Gesamtprozess sehr arbeitsintensiv. Hier 

wäre zur Optimierung der Einsatz von automatisierten DZ-Bioreaktoren, wie sie bereits bei manchen 

publizierten DZ-Protokollen (Khalpey et al., 2015) oder bei der Herstellung zellbesiedelter Implantate 

(Gorman et al., 2018) zum Einsatz kommen, denkbar. 

Bioreaktoren finden im TE, insbesondere bei der Herstellung „lebender“ tissue-engineerter Implantate 

(in-vitro Ansatz) bereits vielfach Anwendung (Jin et al., 2015a). Der signifikante Nutzen spezifischer 

Bioreaktoren konnte auch im Rahmen dieser Habilitationsarbeit nachgewiesen werden (Aleksieva et 

al., 2012, Koenig et al., 2016, Thierfelder et al., 2013). Sie ermöglichen die Bereitstellung und 

Überwachung definierter Rahmenbedingungen, um das Gewebe an Fluss- und Scherkräfte adaptieren 

zu lassen. Dabei werden u.a. pro-inflammatorische Prozesse abgemildert, Endothelzellen richten sich 

in Strömungsrichtung aus und es wird eine EZM ausgebildet. Der Nachweis dieser Adaptationsprozesse 

steht in Einklang mit publizierten Daten anderer Forschungsgruppen (Jin et al., 2015b, Selden and 

Fuller, 2018). Es sollte jedoch bedacht werden, dass die Konzeption und der Bau solcher Bioreaktoren 
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in den meisten Fällen entsprechend ausgebildetes Personal (Ingenieure und Maschinenbauer) sowie 

den Zugang zu einem passenden Maschinenpark benötigen. Unter diesen Voraussetzungen sind dann 

– wie in dieser Arbeit vorgestellt (Grab et al., 2021) – computerbasierte Konstruktion und Simulation 

sowie die Produktion, auch mittels additiver Fertigung (3D-Druck) möglich (Gensler et al., 2020). 

Ein weiterer großer Unterschied zwischen den unterschiedlichen TE-Ansätzen zeigte sich in den 

benötigten Produktionszeiten. So konnten die synthetischen Scaffolds der in-situ Strategie schneller 

als die biologischen hergestellt werden, gefolgt von den langen Produktionszeiten der mit Zellen 

besiedelten Implantate. Wie auch von anderen Studien berichtet, zieht sich hier der 

Produktionsprozess von Zellisolation, über Kultivierung, Scaffoldbesiedelung und Konditionierung 

meist über mehrere Wochen hin (Moreira et al., 2014, Hoerstrup et al., 2002). Allein der Besiedelungs- 

und Konditionierungsprozess der Studien des Habilitationsprojektes variierte zwischen 8 (Aleksieva et 

al., 2012), 14 (Thierfelder et al., 2013) und 19 (Koenig et al., 2016) Tagen. Hinzu kommt, dass eine 

genaue Prognose der Produktionsdauer aufgrund interindividuellen Proliferationsraten der 

verwendeten Zellen unmöglich ist und somit eine relevante Limitation dieses Ansatzes darstellt. Eine 

verbesserte Vorhersagbarkeit oder die Optimierung der Prozessdauer erscheint zum aktuellen 

Zeitpunkt zudem schwierig. Ein praktikabler Einsatz wäre daher nur bei einigen, elektiv therapierbaren 

Krankheitsbildern, beispielsweise im kinderherzchirurgischen Bereich denkbar. 

Neben dem Einfluss auf die genaue zeitliche Planung im Falle eines klinischen Einsatzes ist die 

Prozessdauer auch hinsichtlich der Herstellungskosten eines Implantates von Relevanz. Hier müssen 

neben dem zeitlichen Aspekt die verwendeten Ressourcen, der personelle Einsatz und die benötigte 

Infrastruktur berücksichtigt werden. Insbesondere beim in-vitro Ansatz sind daher neben der 

genannten, langen Produktionszeit auch die benötigte, zum Teil sehr spzeifische Infrastruktur und 

teure Ressourcen (z.B. Zellkulturmedien) für hohe Kosten verantwortlich. Beim in-situ Ansatz hingegen 

kann durch spezielle Modifikationen mit Wachstumsfaktoren und Adhäsionsmolekülen (Chokoza et al., 

2019) oder durch den Einsatz von Enzymen im DZ-Prozess (Koenig et al., 2019) ein relevanter 

Kostenpunkt entstehen. Ansatzpunkte für eine mögliche Kostenreduktion im Herstellungsprozess 

regenerativer Implantate sind die Prozessautomatisierung oder auch die Verwendung von innovativen 

und kostengünstigen Produktionsmethoden wie dem 3D-Druck (Carbonaro et al., 2020). Dies konnte 

im Rahmen der Habilitationsarbeit durch die Verwendung von 3D-Druck zur Produktion von 

Bioreaktoren bestätigt werden (Grab et al., 2021). 
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4.2 Sicherheitsrelevante und regulatorische Aspekte 

Jedes potenzielle Medizinprodukt muss vor einer kommerziellen Nutzung von einer „benannten Stelle“ 

geprüft und zertifiziert werden. Im Verlauf dieses Prozesses, der in Deutschland durch die europäische 

Medizinprodukteverordnung („medical device regulation“ = MDR) definiert ist, wird die Sicherheit 

eines jeden Medizinproduktes evaluiert (Europ.Rat“, 2020). Auch alle im Rahmen der 

Habilitationsarbeit gefertigten Implantate wären von dieser regulatorischen Maßnahme betroffen und 

fallen dabei sogar unter die „Hochrisikoklasse“ III, da sie zu einer Anwendung im zentralen 

kardiovaskulären System entwickelt wurden. Der zentrale Aspekt des Zertifizierungsprozesses ist die 

Gewährleistung der Patientensicherheit. Dies soll unter anderem durch die Verwendung sicherer (ggf. 

bewährter) Materialien mit gleichbleibender Güte, der Anwendung eines definierten 

Produktionsprozesses zur Gewährleistung einer hohen Reproduzierbarkeit und einer stringenten 

Qualitätssicherung sowie der Vermeidung einer Pathogenübertragung erreicht werden. 

In unterschiedlichen, hier dargestellten Studien konnte nachgewiesen werden, dass die verwendeten 

biologischen Rohstoffe eine natürliche und zum Teil signifikante Varianz zeigen (Stieglmeier et al., 

2021, Grefen et al., 2018). Dies macht im Produktionsprozess von biologischen Implantaten eine 

genaue Materialselektion und akribische Qualitätskontrolle zwingend notwendig. Am Beispiel von 

Perikard lassen sich zum aktuellen Zeitpunkt jedoch erstaunlicherweise nur sehr wenige und alte Daten 

zur Charakterisierung des Materials finden (Braile et al., 1998, Simionescu et al., 1993, Sacks et al., 

1994). Daher ist eine Studie zur Kartografie von bovinem Perikard durchgeführt worden und es kann 

ein Bereich mit Projektion auf den linken Ventrikel zur Verwendung empfohlen werden (Stieglmeier et 

al., 2021). 

Neben einer akribischen Materialselektion ist auch eine strenge Qualitätssicherung im 

Herstellungsprozess regenerativer kardiovaskulärer Implantate zwingend notwendig. Im Verlauf des 

Habilitationsprojektes konnten diesbezüglich mehrere relevante Punkte adressiert werden. So war es 

möglich, mit Hilfe nicht-invasiver μ-CT-Aufnahmen unterschiedliche Schritte im Produktionsprozess 

anhand von Dickenänderungen nachzuvollziehen und so auch die erfolgreiche Zellularisierung der 

Scaffolds zu belegen (Haller et al., 2013). Üblicherweise werden für diesen Nachweis bisher 

histologische und damit zerstörende Verfahren herangezogen (Zuncheddu et al., 2021). In einer 

weiteren Studie konnte außerdem nachgewiesen werden, dass eine multimodale Qualitätssicherung 

unter Verwendung von histologischen und molekulargenetischen Methoden bei der Herstellung von 

dezellularisierten Implantaten essenziell ist (Koenig et al., 2019). In diesem Zusammenhang findet sich 

auch eine mögliche Erklärung für das kontroverse klinische Outcome bisheriger Implantate (Ruffer et 

al., 2010, Horke et al., 2020). So wird berichtet, dass mit hoher Wahrscheinlichkeit eine unzureichende 

Dezellularisation zu frühzeitigem Versagen bestimmter Implantate geführt hat (Simon et al., 2003, 
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Kasimir et al., 2005). Unter Berücksichtigung der gewonnenen Erkenntnisse kann somit die Hypothese 

aufgestellt werden, dass die dort verwendeten Methoden keine ausreichende Reproduzierbarkeit 

hatten und in der Qualitätssicherung der Implantatherstellung unzureichende Methoden zum 

Nachweis der vollständigen DZ herangezogen worden sind. 

Im Allgemeinen lässt sich konstatieren, dass bei höherer Prozesskontrolle eine bessere 

Reproduzierbarkeit erreicht und damit einheitlichere Implantate hergestellt werden können. Unter 

dieser Prämisse zeichnet sich die Verwendung von synthetischen Scaffolds des in-situ-Ansatzes 

besonders aus. Wie erfolgreich gezeigt wurde, konnten durch die Entwicklung zweier komplett 

neuartiger Produktionstechniken genaue Materialeigenschaften (Chokoza et al., 2019) ebenso wie 

eine spezifische Scaffoldarchitektur (Freystetter et al., 2022) definiert und erreicht werden. Bisher sind 

nur wenige Studien publiziert, die beispielsweise bei der Herstellung von Herzklappensegeln eine 

vergleichbare Prozesskontrolle gewährleisten (Jana et al., 2019b, Masoumi et al., 2014). 

Ein weiterer sicherheitsrelevanter Aspekt bei allen Medizinprodukten und damit auch bei tissue-

engineerten Implantaten ist die Gewährleistung ihrer Sterilität vor dem Einsatz im Lebewesen (Tipnis 

and Burgess, 2018). In diesem Zusammenhang sind insbesondere biologische Materialien 

risikobehaftet, da sie einerseits bereits verunreinigt in den Produktionsprozess gelangen können (cave 

Zoonosen (Kim et al., 2016b)) und auch bei einer späteren Kontamination meist ideale Bedingungen 

für die Vermehrung von Mikroorganismen bieten. Andererseits können solche Materialien nicht jedem 

bekannten Sterilisationsverfahren ausgesetzt werden, da die Gefahr einer starken Veränderung oder 

Zerstörung des Gewebes besteht (Harrell et al., 2018, Gosztyla et al., 2020). Für biologische Materialien 

finden daher, wie in einer der Habilitationsstudien gezeigt (Grefen et al., 2018), meist bestimmte 

chemische Sterilisationsverfahren Anwendung. Dabei werden die Materialien oft in schwache, 

organische Säuren (z.B. Peressigsäure (Farrington et al., 2002)) oder quervenetzende Substanzen (z.B. 

Glutaraldehyd (Lim et al., 2015)) eingelegt. Das in diesem Zusammenhang unzureichende 

Sterilisationsergebnis von Glutaraldehyd in der Habilitationsstudie könnte durch 

glutaraldehydresistente (Myko-)Bakterien (Serry et al., 2003, Fisher et al., 2012) oder in einer, im 

Vergleich mit anderen Studien, zu geringen Konzentration oder zu kurzen Einwirkdauer der Chemikalie 

zu erklären sein (Ozalp et al., 2006).  

 

4.3 Einsatz tissue-engineerter Implantate 

Für den klinischen Anwender sind neben der in-vivo Langzeitfunktion – die außerhalb der 

wissenschaftlichen Fragestellung dieser Arbeit lag – insbesondere die Handhabung und die 

Verfügbarkeit eines medizinischen Implantates relevant. Es zeigte sich, dass besonders lebende tissue-
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engineerte Implantate sehr vulnerabel sind und dass allein durch die Implantationsprozedur ein 

signifikanter Teil der Zellen absterben kann (Koenig et al., 2016). In diesem Zusammenhang wurde 

auch eine relevante Inflammationsreaktion hervorgerufen, wobei zu postulieren ist, dass dies für die 

Haltbarkeit des jeweiligen Implantates prognostisch ungünstig ist. 

Hinsichtlich des für den klinischen Anwender ebenso relevanten Aspektes der Verfügbarkeit 

medizinischer Implantate kann zwischen „of-the-shelf“ und „on demand“ unterschieden werden 

(Shahverdyan et al., 2016, Farber et al., 2014). Die allermeisten Produkte sind normalerweise in der 

jeweiligen Einrichtung auf Lager („of-the-shelf“) und können damit direkt, d.h. auch in einem Notfall, 

zum Einsatz kommen. An dieser Stelle disqualifiziert sich der in-vitro TE-Ansatz durch die bereits 

genannten langen Produktionszeiten. Eine weitere Limitation dieses Ansatzes zeigt sich bei der 

Größenwahl einer Prothese, die nicht immer prä-operativ oder -interventionell so möglich ist, wie es 

aktuell beispielsweise in der TAVI-Planung durchgeführt wird (Lalys et al., 2019). So muss jedoch für 

ein lebendes Implantat des in-vitro Ansatzes bereits Wochen vorher, d.h. zu Beginn des 

Produktionsprozesses die genaue Prothesengröße klar sein. Azelluläre Implantate zur in-situ 

Regeneration können hingegen in verschiedensten Größen vorproduziert, in der Klinik gelagert und 

dann bei Bedarf entsprechend ausgewählt werden. 

 

4.4 Zusammenfassung 

Im Verlauf des Habilitationsprojektes war es in Übereinstimmung mit früheren Publikationen möglich, 

Perikardpatches (Grefen et al., 2018), biologische (Thierfelder et al., 2013) und synthetische (Aleksieva 

et al., 2012) Herzklappen, sowie Hydrogele (Chokoza et al., 2019) unter präklinischen 

Rahmenbedingungen zu produzieren und zu evaluieren. Auch die Implementierung neuer Trends 

konnte durch die Fertigung einer minimalinvasiven Herzklappe (Koenig et al., 2016), die Etablierung 

einer neuen Zellquelle (von Nathusius et al., 2017), den Einsatz von μ-CT-Aufnahmen (Haller et al., 

2013) und 3D-Druck (Grab et al., 2021) oder auch die Entwicklung eines Verfahrens zur Herstellung 

individualisierter Implantate (Freystetter et al., 2022) erfolgreich vollzogen werden. Dies bestätigt den 

allgemeinen Konsensus, dass es möglich ist, mit Hilfe von TE eine breite und für den klinischen 

Anwender interessante Produktpalette an kardiovaskulären Implantaten herzustellen (Fioretta et al., 

2021). Unter Berücksichtigung der individuellen Vor- und Nachteile der regenerativen Implantate des 

Habilitationsprojektes zeichnet sich insbesondere das in-situ TE auf Basis synthetischer Scaffolds aus 

und sollte im Sinne eines translationalen Ansatzes weiterverfolgt werden, um es in den klinischen 

Einsatz zu bringen. 
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5 Schlussfolgerung und Ausblick 

Nach erfolgreicher Durchführung von 12 experimentellen Studien im Bereich des kardiovaskulären TE 

und in Zusammenschau ihrer Ergebnisse können aus präklinischer Sicht mögliche Erklärungen zum 

bisher geringen klinischen Einsatz regenerativer Implantate, aber auch Innovationen und potenzielle 

Lösungsansätze aufgezeigt werden. Es ist erkennbar, dass die Anforderungen von Seiten eines 

Herstellers, unter Berücksichtigung der regulatorischen Aspekte, aber auch die Bedürfnisse der 

Anwender und Nutzer teilweise stark von den Eigenschaften der unterschiedlichen tissue-engineerten 

Produkte differieren (s. Tabelle 5).  

Tabelle 5: Soll-Anforderungen und gegebene Eigenschaften tissue-engineerter Implantate 
uws = unwahrscheinlich; *: ggf. Schädigung der Zellen 

Rubrik Soll-
Anforderungen In-vitro TE 

In-situ TE 

Dezellularisation Synthetische 
Scaffolds 

He
rs

te
llu

ng
 

Rohstoff-
verfügbarkeit gut schwierig gut gut 

Komplexität des 
Prozesses  gering hoch gering intermediär 

Produktionszeit kurz lang intermediär kurz 

Kosten gering hoch gering intermediär 

      

Ze
rt

ifi
zie

ru
ng

 Qualität hoch schwankend schwankend hoch 

Reproduzier- 
barkeit gut schwierig intermediär gut 

Pathogen-
übertragung uws uws möglich uws 

      

An
w

en
du

ng
 

Handling einfach schwierig* einfach einfach 

Verfügbarkeit direkt Vorlauf notwendig direkt direkt 

Ist-/Soll-Anforderungen 1/9 5/9 7/9 

 

So finden sich beispielsweise anhand der generierten Ergebnisse für den „ursprünglichen“ in-vitro 

Ansatz so gut wie keine Überschneidungspunkte mit den Idealanforderungen. Selbst für 
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dezellularisierte Produkte (in-situ Ansatz), welche stellenweise bereits in der klinischen Anwendung zu 

finden sind, liegen keine idealen Voraussetzungen vor. Einzig synthetische Scaffolds im in-situ Ansatz 

offenbaren aufgrund ihrer vergleichsweisen ökonomischen Herstellung, guter regulatorischer 

Voraussetzungen und einer praktischen Anwendung das größte Potential für einen längerfristig 

erfolgreichen Einsatz in der kardiovaskulären Medizin. Alle Ansätze werden zwar auch in Zukunft mit 

großer Wahrscheinlichkeit durch Innovationen, so wie bereits im Rahmen dieser Habilitationsarbeit 

aufgezeigt, Limitationen überwinden, neue Entwicklungsstufen erreichen und weitere Einsatzgebiete 

erschließen. Letztendlich wird ihr Erfolg aber auch dann noch von den klinischen 

Anwendungsergebnissen abhängen. 

Diese Habilitationsarbeit offenbart nach der Durchführung von in-vitro und in-vivo Studien eine 

Erklärungsmöglichkeit für den bisher fehlenden klinischen Erfolg des kardiovaskulären TE durch die 

Diskrepanz zwischen den Anforderungen an ein tissue-engineertes Implantat und dessen gegebenen 

Eigenschaften. Ferner werden Möglichkeiten aufgezeigt, die bisher verfolgten TE-Ansätze durch 

Weiterentwicklung und Innovation voranzutreiben, um sie wettbewerbs- und zukunftsfähig zu 

machen. 
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- ASAIO Journal. 2013 May-Jun;59(3):309-16 

- DOI: 10.1097/MAT.0b013e318289b95e 

 



Kardiovaskuläres Tissue Engineering - Möglichkeiten, Limitationen und Innovationen 
 Habilitationsschrift 

 

 77 



Kardiovaskuläres Tissue Engineering - Möglichkeiten, Limitationen und Innovationen 
 Habilitationsschrift 

 

 78 



Kardiovaskuläres Tissue Engineering - Möglichkeiten, Limitationen und Innovationen 
 Habilitationsschrift 

 

 79 



Kardiovaskuläres Tissue Engineering - Möglichkeiten, Limitationen und Innovationen 
 Habilitationsschrift 

 

 80 



Kardiovaskuläres Tissue Engineering - Möglichkeiten, Limitationen und Innovationen 
 Habilitationsschrift 

 

 81 



Kardiovaskuläres Tissue Engineering - Möglichkeiten, Limitationen und Innovationen 
 Habilitationsschrift 

 

 82 



Kardiovaskuläres Tissue Engineering - Möglichkeiten, Limitationen und Innovationen 
 Habilitationsschrift 

 

 83 

 

 

7.3 Is TAVI of living tissue engineered valves feasible? An in-vitro evaluation utilizing a 

decellularized and re-seeded biohybrid valve (Koenig et al., 2016) 

- Fabian König*, Jang-Sun Lee*, Bassil Akra, Martin Dauner, Erich Wintermantel, Christian Hagl, 

Nikolaus Thierfelder 

- Artificial Organs. 2016 Aug;40(8):727-37 
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Thierfelder 

- Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials. 2021 Jun;118 104432 
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7.5 Pericardial tissue for cardiovascular application: an in-vitro evaluation of 

established and advanced production processes (Grefen et al., 2018) 

- Linda Grefen, Fabian König, Maximilian Grab, Christian Hagl, Nikolaus Thierfelder 

- Journal of Materials Science: Materials in Medicine. 2018 Nov 3;29(11):172 

- DOI: 10.1007/s10856-018-6186-6 

- Die hier genannte, publizierte Originalarbeit ist zum Drucklegungszeitpunkt der vorliegenden 

Habilitationsschrift lizenzrechtlich geschützt und nicht frei veröffentlichungsfähig. Der Text kann 

unter der angegebenen Quelle kostenpflichtig angefordert oder mit entsprechenden Rechten 
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7.6 Tissue-engineering acellular scaffolds – The significant influence of physical and 

procedural decellularization factors (Starnecker et al., 2018) 

- Fabian Starnecker, Fabian König, Christian Hagl, Nikolaus Thierfelder 

- Journal of Biomedical Materials Research Part B: Applied Biomaterials. 2018 Jan;106(1):153-162 
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7.7 Successful decellularization of thick-walled tissue: Highlighting pitfalls and the 

need for a multifactorial approach (Koenig et al., 2019) 

- Fabian König, Marie Kilzer, Christian Hagl, Nikolaus Thierfelder 

- The International Journal of Artificial Organs, 2019 Jan;42(1):17-24 
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7.8 The cardiotomy reservoir – a preliminary evaluation of a new cell source for 

cardiovascular tissue engineering (von Nathusius et al., 2017) 

- Sophie von Nathusius, Fabian König, Ralf Sodian, Frank Born, Christian Hagl, Nikolaus Thierfelder 

- The International Journal of Artificial Organs. 2018 Feb; 41(2):115-123 
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7.9 Noninvasive analysis of synthetic and decellularized scaffolds for heart valve tissue 
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7.10 Customized 3D-Printed Bioreactors for Decellularization – High Efficiency and 

Quality on a Budget (Grab et al., 2021) 
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7.11 Tuning Tissue Ingrowth into Proangiogenic Hydrogels via Dual Modality 

Degradation (Chokoza et al., 2019) 

- Cindy Chokoza, Carla A. Gustafsson, Kyle P. Goetsch, Peter Zilla, Nikolaus Thierfelder, Federica 

Pisano, Manuela Mura, Massimiliano Gnecchi, Deon Bezuidenhout, Neil H. Davies 
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