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Zusammenfassung 

In den letzten Jahren ist die Zahl der Organspender immer weiter zurückgegangen, während 

viele Menschen vergeblich auf ein Organ warten. Das Forschungsfeld Tissue Engineering 

beschäftigt sich mit der Herstellung von artifiziellem Gewebe, um dieses Problem anzugehen. 

Die rekonstruierten in vitro Gewebemodelle können zur Erneuerung oder als Ersatz von 

Gewebe oder Organen eingesetzt werden. Ein Teilgebiet des Tissue Engineerings stellt der 

3D-Biodruck (3D-Bioprinting) dar, bei dem verschiedene Materialien und Drucktechniken 

kombiniert werden, um komplexe Gewebestrukturen herzustellen, die transplantiert werden 

können. Hierbei können patientenspezifische Zellen dem Körper entnommen und 

anschließend in einer geeigneten Stützmatrix differenziert und daraufhin transplantiert werden, 

wodurch das Risiko von Abstoßungsreaktionen minimiert wird. Diese sogenannten 

Stützmaterialien müssen gewissen Anforderungen entsprechen, damit sie für den 3D-Biodruck 

in Frage kommen. So müssen diese zum Beispiel eine gute Biokompatibilität besitzen, damit 

eine hohe Zellviabilität und Gewebebildung erreicht werden kann und außerdem den 

physikalischen Anforderungen des Druckprozesses standhalten. Hydrogele sind häufig 

verwendete Stützmaterialien und können durch eine chemische Modifizierung von natürlichen 

in semi-synthetische Hydrogele umgewandelt werden, die die positiven Eigenschaften der 

synthetischen und natürlichen Hydrogele vereinen. In dieser Arbeit wurden semi-synthetische 

Materialien für den Einsatz in 3D-Biodruckprozessen hergestellt und auf deren Anwendung im 

artifiziellen Gewebeaufbau evaluiert.  

Aus dem natürlichen Material Gelatine konnte im Arbeitskreis Schepers (IFG, KIT) ein 

Zweikomponenten-Hydrogel aus norbornenfunktionalisierter Gelatine und thiolierter Gelatine 

(GelNB/GelS) etabliert werden. Neben dem GelNB/GelS ist bereits das semi-synthetische 

Hydrogel Gelatinemethacrylat (GelMA) etabliert. Durch den Einsatz von unterschiedlichen 

Mengen der Edukte kann die Gelatine unterschiedliche Funktionalisierungsgrade aufweisen. 

Diese Materialien wurden für die Eignung der Rekonstruktion eines humanen Herzgewebes 

analysiert. Dabei wurden humane Kardiomyozyten (engl. human cardiac myocytes, HCM), 

humane Herzfibroblasten (engl. human cardiac fibroblasts, HCF) und humane 

Nabelschnurendothelzellen (engl. human umbilicial vein endothelial cells, HUVEC) als 

Zelltypen eingesetzt. Nachdem eine Toxizität während des Vernetzungsprozesses auf die 

Zellen ausgeschlossen werden konnte, wurden die Zellen zur Untersuchung der Viabilität und 

Proliferation einzeln in den Hydrogelen kultiviert. Innerhalb der Hydrogele zeigten sich 

Unterschiede aufgrund der verschieden starken Funktionalisierungen der Gelatine und 

geringe Ausbildungen von zellulären Ausläufern. Eine Kokultur aus den HCF oder HCM mit 

den Endothelzellen führte zu einer erhöhten Zellviabilität und verbesserten Zell-Zell-Kontakten 

in den mittel und hoch funktionalisierten Hydrogelen. Des Weiteren wurde eine Kokultur der 

HCM mit dem HCF innerhalb des Hydrogels erzeugt, welche zu einer verbesserten Elongation 

der Zellen führte. Darüber hinaus wurden aus humanen induzierten pluripotenten Stammzellen 

(engl. human induced pluripotent stem cells, hiPSC) Kardiomyozyten differenziert, die für das 

Herz charakteristische Kontraktionen aufwiesen. Durch eine immunhistologische Markierung 

von kardialem Troponin T (cTnT) konnte die Differenzierung verifiziert werden. Nachdem der 

Vernetzungsprozess geringe toxische Auswirkungen auf die differenzierten Kardiomyozyten 

zeigte, wurden diese innerhalb der mittel funktionalisierten Hydrogele eingebettet. Im GelMA 

zeigten die differenzierten Kardiomyozyten zelluläre Ausrichtungen und die charakteristischen 
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Kontraktionen. Durch eine immunhistochemische Markierung konnte die erfolgreiche 3D-

Einbettung der differenzierten Kardiomyozyten validiert werden. Anschließend konnte anhand 

der Kokultivierung mit HCF erfolgreich ein Herzgewebe etabliert werden.  

Um den extrusionsbasierten 3D-Biodrock von makroskopischen Hohlstrukturen zu 

ermöglichen, wurde das semi-synthetische chemisch vernetzte Hydrogel GelMA außerdem in 

einer Kooperation mit der University of California, Los Angeles (UCLA) mit der Arbeitsgruppe 

von Ass. Prof. Samanvaya Srivastava mit einem zweiten physikalischen Netzwerk aus 

geladenen Tri- oder Diblockcopolyelektrolyten (TbPE oder DbPE) ergänzt. Es wurden 

festgelegte Formulierungen der GelMA mit den Blockcopolyelektrolyten (GelMA/bPE) 

hinsichtlich der mechanischen und chemischen Eigenschaften charakterisiert. Dabei erhöhte 

das zusätzliche zweite physikalische Netzwerk die mechanische Stabilität des GelMAs bei 

physiologischen Temperaturen und das GelMA verlieh den DbPE oder TbPE eine definierte 

Quellbarkeit. Somit konnten die positiven Eigenschaften der Einzelnetzwerke in dem 

Doppelnetzwerk vereint werden. Anschließend wurden die GelMA/bPE biologisch 

charakterisiert. Durch den Zusatz der bPE konnte die Viskosität des GelMA bei 

physiologischen Temperaturen erhöht werden, so dass dies den Einsatz im 

extrusionsbasierten 3D-Biodruck bei 37 °C ermöglichte. Außerdem wurde durch das 

Doppelnetzwerk eine erhöhte Strukturintegrität erreicht, wodurch ein 3D-Druck mehrerer 

Schichten mit einem letzten Aushärtungsschritt möglich wurde. Mit dem Einsatz der 

Doppelnetzwerk-Hydrogele konnten makroskopische Hohlstrukturen im extrusionsbasierten 

3D-Biodruck erzeugt werden.  

Anhand der vorliegenden Arbeit konnten zwei unterschiedliche Materialien entwickelt und 

deren Eignung zum artifziellen Gewebeaufbau evaluiert werden. Die Ergebnisse bieten 

vielversprechende Ansätze für die Erforschung von Herz-Kreislauf-Erkrankungen und die 

Entwicklung neuer Behandlungsmethoden. Diese Arbeit zeigt vielversprechende Ansätze für 

die Gewebezüchtung und den 3D-Biodruck auf und liefert wichtige Erkenntnisse für die Zukunft 

der Medizin und Organtransplantationen. 
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1 Einleitung 

Weltweit stellt eine der Hauptursachen für menschliche Todesfälle das allgemeine 

Organversagen dar.

1 Behandlungsmaßnahmen von Organversagen sind üblicherweise 

Organtransplantationen oder der Einsatz von künstlichen Systemen zur Unterstützung, die 

hauptsächlich außerhalb des Körpers eingesetzt werden, wie Dialyseverfahren. 

2 Über 100.000 

Menschen stehen aktuell weltweit auf der Warteliste für das erhoffte Spenderorgan durch eine 

Organtransplantation.

3 Allein in Deutschland sind über 8.000 Menschen für eine potenzielle 

Organtransplantation gelistet.

4 Alle 10 Minuten wird weltweit einer neuer Patient der Warteliste 

hinzugefügt, was die enorme Nachfrage nach Organtransplantationen verdeutlicht. Im Jahr 

2022 konnten über 40.000 Organe transplantiert werden, was den Bedarf an Organ-

transplantationen bei weitem nicht abdeckt.

3 Außerdem besteht die Möglichkeit einer 

Abstoßungsreaktion aufgrund einer köpereigenen Immunabwehr gegen das transplantierte 

Organ.

5 Durch den Mangel an Organspendern und der Abstoßungsreaktionen steht der 

aktuelle Fokus der Forschung zur Erzeugung von artifiziellen Organen und Geweben im 

Vordergrund. Durch den Einsatz von patientenspezifischen Zellen können 

Abstoßungsreaktionen zudem umgangen werden.

6,7  

 

1.1 Tissue Engineering 

Hierbei spielt das neu entwickelte Forschungsgebiet des Tissue Engineerings eine 

entscheidende Rolle. Es beschäftigt sich mit der Rekonstruktion von in vivo Geweben oder 

Organen durch die Herstellung artifizieller in vitro Gewebemodelle, mit dem Ziel, in Zukunft 

ganze Organe zu rekonstruieren.

8,9 Das Tissue Engineering stellt einen interdisziplinären 

Bereich dar, das die Felder von Ingenieurs- und Biowissenschaften vereint und neue 

Technologien entwickelt, um in vitro Gewebemodelle herzustellen.10 Seit den 1990er Jahren 

werden intensive Forschungen im Bereich des Tissue Engineerings durchgeführt, wodurch 

bereits erfolgreich artifizielle Organe oder Gewebemodelle, die zu Transplantationszwecken 

eingesetzt werden können, entwickelt wurden.10–12 Durch die Kombination von Zellen, 

Gerüststrukturen und zellspezifischen Wachstumsfaktoren können transplantierbare 

Gewebemodelle entwickelt werden.

5 Zusammen mit der Entwicklung der humanen induzierten 

pluripotenten Stammzellen (engl. human induced pluripotent stem cells, hiPSC), die direkt aus 

körpereigenen Zellen des Patienten gewonnen werden, können diese Gewebe personalisiert 

hergestellt werden.13–15 Neben der direkten Herstellung von Ersatzgeweben bietet das Tissue 

Engineering auch die Möglichkeit Testgewebe für die Entwicklung von Wirkstoffen 

herzustellen. Die erreichten Fortschritte in der kombinatorischen Synthese ermöglichen es in 

kurzer Zeit viele neue Wirkstoffkandidaten zu entwickeln.16,17 Diese potentiellen Wirkstoffe 

bedürfen in der präklinischen Phase Voruntersuchungen, die überwiegend an Tieren zur 

Untersuchung der Toxizität und des Penetrationsverhaltens der Wirkstoffe durchgeführt 

werden.18,19 Anschließend können die in der präklinischen Phase validierten Wirkstoffe in 

klinischen Studien an Menschen getestet werden. Bis hin zur klinischen Testungsphase an 

Menschen können teilweise mehrere Jahre vergehen. Die Ergebnisse, die durch die 

Tierversuche generiert werden, sind jedoch nur bedingt auf den Menschen übertragbar, da es 
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genetische Unterschiede in metabolischen und physiologischen Prozessen zum Menschen 

gibt.20,21 Diese speziesspezifische Unterschiede sowie die ethische Vertretbarkeit von 

Tierversuchen stellt die Notwendigkeit der Entwicklung von Alternativen zu Tierversuchen 

dar.22,23 An den durch das Tissue Engineering entwickelten humanen Geweben können 

anschließend Krankheiten modelliert und potentielle Wirkstoffkandidaten getestet werden.24 In 

der Vergangenheit wurden in der Wirkstoffentwicklung humane Zellen in einer 

zweidimensionalen (2D) Kultur verwendet. Die Zellen werden in einem Monolayer adhärent 

auf Plastikmaterialien in dem zellspezifischen Kultivierungsmedium kultiviert. Diese Methode 

zeichnet sich durch niedrige Kosten und eine hohe Reproduzierbarkeit aus.25 Diese 2D-

Kultivierungsmethode spiegelt jedoch nicht die in vivo Bedingungen wieder. Im menschlichen 

Körper liegen die Zellen in einer dreidimensionalen (3D) Anordnung vor, wobei sie von einer 

extrazellulären Matrix (engl. extracellular matrix, EZM) umgeben sind. Die Zellen können mit 

umliegenden Zellen und der EZM durch Zell-Zell- und Zell-Matrix-Kontakte kommunizieren.26 

Durch die einfachen Modelle der adhärenten 2D-Kultur von Zellen kann somit die Komplexität 

eines gesamten Gewebes oder Organs nicht abgebildet werden. Aus diesem Grund hat sich 

die Forschung auf die Entwicklung von 3D-Gewebemodellen fokussiert. Die umgebende EZM 

wird normalerweise vom Gewebe selbst sekretiert und besteht aus zahlreichen Proteinen und 

bildet eine Stützfunktion für das Gewebe. Außerdem bietet sie den Zellen die Möglichkeit zur 

Differenzierung, Proliferation und Migration.27,28 In einer 2D-Kultivierung der Zellen auf meist 

steifen Plastikmaterialien kann es zu einem Funktionsverlust durch Dedifferenzierung 

kommen, was durch die 3D-Kultur verhindert wird und die Zelle ihre vollständige Funktion 

beibehalten kann.29 Als erste 3D-Modelle wurden sogenannte Sphäroide nachgebildet. Die 

Zellen bilden durch Akkumulation Zellaggregate aus, die durch intrazelluläre Kontakte 

zusammengehalten werden.30,31 Die Zellaggregate werden durch den Einsatz von Schwerkraft 

oder durch nichtadhäsive Oberflächenbeschichtungen generiert.32,33 Sphäroide werden häufig 

zur Tumormodellierung in der Tumordiagnostik eingesetzt.34,35 Heute werden sie häufig durch 

sogenannte Organoide ersetzt, die durch Differenzierung von Stammzellen oder hiPSC 

einzelne Organstrukturen abbilden.36 Eine weitere Möglichkeit, die Zellen in einer 3D-

Umgebung zu kultvieren, bietet das Einbringen in EZM-imitierende Gerüststrukturen.38–40 

Hierbei werden als Gerüststrukturen häufig Hydrogele eingesetzt, die natürlichen oder 

synthetischen Ursprungs sein können. Durch unterschiedliche Vernetzungsmechanismen 

werden die Zellen innerhalb der Hydrogele eingebettet, wodurch die in vivo Bedingungen einer 

3D-Umgebung nachgeahmt werden.41,42 Weitere Anforderungen, die in den generierten 

Modellen berücksichtigt werden sollten, sind die Integration einer Durchblutung und die 

Ausbildung von Grenzflächen und Barrieren. Mit der Weiterentwicklung der 

3D-Kultivierungsmodelle zu sogenannten Organ-on-a-chip Systemen können externe Stimuli, 

wie ein artifizieller Blutstrom, durch die Kombination mit Pumpen integriert werden. Hierdurch 

konnte ein dynamisches, fluidisches 3D-Modell entwickelt werden.43,44 Die verschiedenen 

Kultivierungssysteme sind in Abbildung 1 dargestellt. 
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Abbildung 1: Schematische Darstellung verschiedener Kultivierungssysteme zur Herstellung von 
Gewebemodellen. Die 2D-Zellkultur stellt das einfachste Modellsystem dar. Hier werden die Zellen in einem 
planaren Monolayer kultiviert. In einer 3D-Zellkultur wird zusätzlich die physiologische Umgebung der Zellen imitiert. 
Bei der Sphäroidbildung liegen die Zellen als Zellaggregate vor. Eine weitere Möglichkeit bietet die Einbettung von 
Zellen in ein EZM-imitierendes Hydrogel. Mit einem Organ-on-a-chip Systemen kann zusätzlich ein artifizieller 
Blutstrom simuliert werden. Modifiziert nach Pfister.44 

 

1.2 3D-Biodrucktechniken 

Durch die Entwicklung einer 3D-Kultur wurde es möglich, die physiologische Umgebung von 

Zellen nachzuahmen und dadurch in vivo Gewebe in vitro nachzubilden. Eine einheitliche und 

präzise Anordnung von Zellen kann durch diese Modelle jedoch nicht erreicht werden. Durch 

die Erweiterung mit additiven Fertigungsverfahren, speziell mit dem 3D-Biodruck (engl. 

3D-Bioprinting), wurde die gezielte Positionierung von Zellen in dem 3D-Gewebemodell 

erzielt.46,47 Die Geschichte des 3D-Drucks ohne Zellkomponenten geht zurück bis in die 1980er 

Jahre. Mit der Stereolitographie (SLA), dem selektiven Lasersintern (SLS) und dem Fused 

deposition modeling (FDM) wurden die Grundbausteine für den 3D-Druck gelegt.47,48 Mit der 

Entwicklung von CAD-Programmen (computergeterstütztes Design, engl. computer aided 

design, CAD) wurde eine maßgeschneiderte Konstruktion von Modellen am Computer 

möglich.50,51 Der kommerzielle 3D-Druck findet eine Vielzahl an Anwendungen in den Gebieten 

der Industrie, Medizin und vielen weiteren Gebieten. Der 3D-Biodruck wird eingesetzt, um 

beispielsweise menschliche Zellen in definierte Gerüststrukturen zu drucken und damit 

artifizielle Organe und Gewebe reproduzierbar herzustellen. In einem schichtweisen (engl. 

layer-by-layer) Verfahren können die Materialien in Kombination mit lebenden Zellen präzise 

positioniert werden.52,53 Die Entwicklung von reproduzierbaren humanen Organen und 

Geweben für Transplantationszwecke wird noch einige Jahre Forschung in Anspruch nehmen, 

dennoch finden 3D-gedruckte Gewebemodelle, wie bereits in Kapitel 1.1 erwähnt, in der 

Arzneimittelforschung und der Modellierung von Krankheiten Anwendung.54–56 Im 3D-Biodruck 

wird zwischen drei Techniken unterschieden. Hierzu zählen der Inkjet-basierte, Laser-basierte 

(engl. laser-assisted) und extrusionsbasierte Druckprozess.  

Bei dem Inkjet-basierten 3D-Biodruck, auch Drop-on-Demand-Druck genannt, werden aus 

einer Biotinte, bestehend aus Gerüstmaterialien und lebensfähigen Zellen, Tropfen eines 

bestimmten Volumens erzeugt und kontaktlos und präzise auf eine Oberfläche 

aufgebracht.57-59 Die Tropfen werden mit Hilfe eines thermischen oder piezoelektrischen 
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Elements erzeugt. Das thermische Element benutzt die elektrische Erwärmung des 

Druckkopfes, um damit Druckimpulse zu erzeugen, die die Tropfen formen.58,60 Durch den 

Einsatz von hohen Temperaturen (200-300 °C) kann jedoch das Überleben von Zellen nicht 

gewährleistet werden.61 Piezoelektrische Elemente nutzen akustische Wellen, um aus der 

eingesetzten Flüssigkeit Tropfen zu erzeugen.62,63 Dieser Biofabrikationsprozess erlaubt eine 

hohe Auflösung der gedruckten Strukturen und zeigt außerdem Vorteile wie beispielsweise 

niedrige Kosten, eine schnelle Produktion von Konstrukten und die Verwendung von kleinen 

Volumina.64,65 Durch eine hohe Kompatibilität mit vielen biologischen Materialien zeichnet sich 

diese Technik aus. Diese Methode beschränkt sich jedoch auf den Einsatz von Flüssigkeiten, 

weshalb das Drucken von viskosen Materialien erschwert wird.66 Inkjet-basierte 

Druckprozesse wurden bereits zur Regeneration von Haut und Knorpel in situ eingesetzt.67,68 

Beim Laser-basierten 3D-Biodruck werden Systeme aus einem gepulsten Laserstrahl, einem 

Donor- und einem Akzeptorsubstrat verwendet.69,70 Zunächst muss auf das Donorsubstrat eine 

Schicht aus dem zellbeladenen Material aufgebracht werden, bevor durch einen gepulsten 

Laserstrahl ein Tropfen aus dem zellbeladenen Material erzeugt werden kann. Dieser Tropfen 

wird anschließend auf das Akzeptorsubstrat, was durch eine parallele Anordnung des Donor- 

und Akzeptorsubstrates ermöglicht wird, aufgebracht. Diese Methode wird als 

Laserinduzierter-Vorwärtstransfer (engl. laser induced forward transfer, LIFT) bezeichnet.71,72 

Eine Alternative stellt das direct laser writing (DLW) dar. Bei diesem Verfahren wird mit einem 

fokussierten Laser in einen Tropfen des eingesetzten Materials gedruckt, was auch als 

Schreiben bezeichnet wird. Durch das DLW können hohe Auflösungen erzielt werden, was auf 

die Nutzung der Zwei-Photonen-Absorption (2PA) zurückzuführen ist.73,74 Laser-induzierte 3D-

Biodruckprozesse erlauben den Einsatz von viskosen Materialien, da die Verwendung einer 

Dosiernadel nicht notwendig ist. Zudem können mit dem LIFT-Verfahren hohe 

Zellkonzentrationen (108 Zellen/ml) eingesetzt werden.75,76 Die hohen Kosten und der hohe 

Zeitaufwand erschweren jedoch die Rekonstruktion von makroskopischen Materialien, wie sie 

klinisch notwendig sind. Der extrusionsbasierte 3D-Biodruck ist die herkömmlichste 3D-

Biodruckmethode. Die zellbeladenen Materialien werden in einen Druckkopf eingesetzt und 

mit Hilfe von mechanischem oder pneumatischem Druck durch eine Dosiernadel extrudiert. 

Dadurch wird ein kontinuierliches Filament des Materials erzeugt, das auf ein Substrat 

abgelegt werden kann.77,78 Der pneumatische Druck kann durch den Einsatz von 

komprimierten Gasen, wie Luft oder Stickstoff, erzeugt werden, wobei der mechanische Druck 

auf einem Kolben- oder Schraubmechanismus basiert.79–81 Die extrusionsbasierte 3D-

Biodruckmethode zeichnet sich durch ihre Kosteneffizienz und einfache Handhabung aus. 

Außerdem können hohe Zellkonzentrationen (108 Zellen/ml) verdruckt werden.82 Limitationen 

zeigen sich in der Wahl des Materials. Das Material muss hohe Viskositäten für den Einsatz 

im extrusionsbasierten 3D-Biodruck aufzeigen. Zudem benötigt es scherverdünnende 

Eigenschaften, damit die Zellviabilität bei dem Druck durch eine schmale Dosiernadel nicht 

beeinträchtigt wird.83,84 Weitere Nachteile zeigen sich in der geringen Auflösung von 200 µm, 

die jedoch durch eine hohe Fabrikationsgeschwindigkeit ausgeglichen wird.85 Mit Hilfe des 

extrusionsbasierten 3D-Biodrucks konnten bereits Strukturen von klinisch relevanter Größe 

hergestellt werden.86,87 Die schematischen Darstellungen der verschiedenen 

3D-Biodrucktechniken sind in Abbildung 2 aufgezeigt. 
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Abbildung 2: Schematische Darstellung der 3D-Biodrucktechniken. Im 3D-Biodruck wird zwischen dem 
extrusionsbasierten, Inkjet-basierten und Laser-basierten 3D-Biodruckverfahren unterschieden. Im 
extrusionsbasierten 3D-Biodruck wird durch mechanischen oder pneumatischen Druck ein durchgängiges Filament 
extrudiert und auf einem Substrat abgelegt. Durch ein piezoelektrisches oder thermisches Element können beim 
Inkjet-basierten 3D-Biodruck Tropfen erzeugt werden und kontaktlos auf das Substrat übertragen werden. Beim 
Laser-basierten 3D-Biodruck werden mit Hilfe von Lasern die biologischen Strukturen erzeugt. Hierzu zählen das 

direct laser writing (DLW) und der Laserinduzierte-Vorwärtstransfer (LIFT). Modifiziert nach Fulden.87 

 

1.3 Materialentwicklung für den 3D-Biodruck 

Der kommerzielle 3D-Druck wurde für das Drucken von Metallen, thermoplastischen 

Polymeren oder Keramik entwickelt. Es werden hohe Temperaturen und organische 

Lösungsmittel eingesetzt, welche keine Kompatibilität mit lebensfähigen Zellen zeigen.89 Da 

die Zellen in den meisten Biodrucktechniken mit dem Material zuvor vermischt werden, was 

zur Herstellung einer Biotinte führt, muss das Material bestimmte biologische Eigenschaften 



Einleitung 

8 
 

aufweisen und keinen toxischen Effekt auf die Zellen haben. Der Hauptfokus im Bereich des 

3D-Biodrucks liegt deshalb in der Entwicklung von Materialien, die den Anforderungen des 

3D-Biodrucks standhalten und gleichzeitig eine hohe Biokompatibilität aufweisen. Zunächst ist 

es notwendig, dass das Material präzise innerhalb des Druckprozesses abgelegt werden kann, 

um eine räumliche und zeitliche Kontrolle zu gewährleisten.55 Außerdem werden in 

bestimmten Biodrucktechniken spezifische viskoelastische Eigenschaften des Materials 

gefordert. Für den extrusionsbasierten 3D-Biodruck ist es notwendig, dass das Material eine 

hohe Viskosität besitzt, wobei im Laser-basierten 3D-Biodruck eine niedrige Viskosität 

notwendig ist. Abhängig von der verwendeten Technik ist außerdem der 

Vernetzungsmechanismus, der gewählt werden muss. So werden beispielsweise bei dem 

Laser-basierten 3D-Biodruck schnelle Vernetzungen nach dem Druck benötigt, um die 

Herstellung von komplexen 3D-Gerüsten zu gewährleisten.90 Hiermit wird die Anforderung der 

Druckbarkeit an das Material gestellt. Durch den Einsatz von Zellen in der Biotinte ist es 

außerdem unerlässlich, dass das Material biokompatibel ist und möglichst nahe den in vivo 

Bedingungen von Zellen aufgebaut wird.91 Ein weiterer wichtiger Faktor ist die Biodegradation. 

Durch den enzymatischen Abbau der Materialien wird den Zellen die Möglichkeit gegeben, 

ihre EZM zu rekonstruieren und neues Gewebe herzustellen. Außerdem dürfen bei der 

Biodegradation keine toxischen Nebenprodukte oder Nebenbedingungen gebildet werden, die 

die Zellviabilität vermindern können.92 Eine Versorgung der Zellen mit Nährstoffen und 

Sauerstoff muss in dem Material gewährleistet sein, was unter anderem durch die Porosität 

des Materials gewährleistet wird.93 Außerdem müssen kontrollierbare Quell- und 

Kontraktionseigenschaften gegeben sein. Das Material muss den Zellen die Möglichkeit zur 

Proliferation, Migration und Differenzierung bieten. In jedem Organ herrschen unterschiedliche 

Bedingungen, weshalb das Material organspezifische strukturelle und mechanische 

Eigenschaften aufweisen muss. Ein Herzgewebe muss beispielsweise den Kontraktionen des 

Herzens standhalten, während eine Leber unterschiedlichen Giftstoffen ausgesetzt wird und 

eine hohe Filtrationsleistung aufzeigen muss. Außerdem muss das Material gewisse 

rheologische Eigenschaften gemäß der Steifigkeit des reproduzierenden Organs 

darstellen.94,95  

 

1.3.1 Hydrogele 

Als geeignete Materialien für den 3D-Biodruck haben sich sogenannte Hydrogele etabliert, die 

den zuvor genannten Anforderungen entsprechen. Hydrogele sind hydrophile vernetzte 

Polymere, die große Mengen an Flüssigkeiten absorbieren und speichern können, ohne dabei 

aufgelöst zu werden.96 Die hohe Hydrophilie resultiert aus vielen wasserlöslichen Gruppen, 

wie Carboxyl-, Hydroxyl- oder Aminogruppen, die innerhalb des Hydrogels vorhanden sind und 

zu einer ausgezeichneten Biokompatibilität führen.97 Durch diese Biokompatibilität ist der 

Grundstein für den Einsatz im Tissue Engineering für den Aufbau von artifiziellen 

Gewebemodellen gelegt. In den 1950er Jahren wurden das erste Mal Hydrogele in der 

Kontaktlinsenherstellung eingesetzt.98 Neben dem Tissue Engineering finden Hydrogele 

außerdem in dem Medikamententransport und bei der Herstellung von Wundmaterialien zur 

Förderung der Wundheilung Anwendung.99,100 Durch die Porosität erlaubt ein Hydrogel 

außerdem den Transport von Nährstoffen, Sauerstoff und anderen wasserlöslichen 
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Molekülen.101 Viele Eigenschaften, die die native EZM aufweist, werden von den Hydrogelen 

repräsentiert, wodurch die Kultivierung von Zellen in einer möglichst in vivo getreuen 

Umgebung möglich wird. Hydrogele können im Allgemeinen in natürliche und synthetische 

Hydrogele unterschieden werden. Zu den synthetischen Hydrogelen werden unter anderem 

Polyethylenglykol (PEG), Polyvinylakohol (PVA) oder Polymilchsäure (engl. poly lactic acid, 

PLA) gezählt.102–104 Zu den natürlichen Hydrogelen gehören Kollagen, Fibrin, Alginat oder 

Gelatine.105–108 Synthetische Hydrogele zeichnen sich durch ihre mechanische Stabilität aus. 

Jedoch besitzen diese meist keine Adhäsionsdomänen für die Zellen, was in einer geringen 

Biokompatibilität resultiert. Die Eigenschaften der synthetischen Hydrogele sind kontrollierbar 

und eine Inkonsistenz durch Chargenunterschiede kann ausgeschlossen werden.109,110 Durch 

die EZM-ähnlichen Eigenschaften besitzen natürliche Hydrogele eine hohe Biokompatibilität 

und Bioabbaubarkeit.111,112 Außerdem zeigen sie eine geringe Antigenität.113 Einige Vertreter 

besitzen zudem Zelladhäsionsdomänen. So besitzt beispielsweise das Kollagen, und ebenso 

die aus der Hydrolyse des Kollagens gewonnene Gelatine, sogenannte RGD-Sequenzen, 

welche aus dem Aminosäure-Motiv Arginin(R)-Glycin(G)-Aspartat(D) aufgebaut werden.114 

Diese Sequenzen könne als Integrinrezeptoren fungieren, womit sich die Zellen an das 

Hydrogel verankern können. Hierdurch können spezifische Zell-Zell- und Zell-Matrix-Kontakte 

ausgebildet und eine Elongation von Zellen innerhalb der 3D-Gerüststruktur ermöglicht 

werden.115 Die Einbettung von Zellen in Hydrogelen mit Adhäsionsdomänen ist schematisch 

in Abbildung 3 dargestellt. 

 

Abbildung 3: Schematische Darstellung der Einbettung von Zellen in Hydrogelen mit Adhäsionsdomänen. 
Innerhalb des Hydrogels können die Zellen mit ihren Integrinen an die Adhäsionsdomänen binden. Hierdurch kann 
eine Elongation und eine Morphologieänderung der Zellen stattfinden. Modifiziert nach Ahearne.116 

Durch ursprungsbedingte Chargenunterschiede und einer mangelnden Stabilität von 

natürlichen Hydrogelen wurde sich in der Forschung auf die Entwicklung von 

semi-synthetischen Hydrogelen fokussiert. Durch eine chemische Modifikation von natürlichen 

Materialien können die Vorteile von natürlichen und synthetischen Polymeren vereint 

werden.117,118 Semi-synthetische Hydrogele zeichnen sich durch eine hohe Biokompatibilität 

sowie einer hohen mechanischen Stabilität aus.119 Außerdem sind innerhalb des Hydrogels 

die notwendigen Zelladhäsionsdomänen aufzufinden. Ein Beispiel hierfür ist die Modifizierung 
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von Gelatine zu Gelatinemethacrylat (GelMA) von van del Bulcke et al.38 Gelatine zeigt bei 

physiologischen Temperaturen von 37 °C keine mechanische Stabilität, deshalb wurden die 

basischen Seitengruppen der Gelatine mit Methacrylatgruppen substituiert. Hierdurch konnte 

ein temperaturstabiles semi-synthetisches Hydrogel generiert werden. Durch den Einsatz 

eines Photoinitiators und der Bestrahlung mit Licht einer bestimmten Wellenlänge lassen sich 

die Methacrylatgruppen miteinander vernetzten, womit die Möglichkeit besteht, Zellen 

einzukapseln.120  

 

Abbildung 4: Schematische Darstellung der Herstellung eines semi-synthetischen Hydrogels und 
anschließender photoinduzierter Vernetzung. Ein natürliches Hydrogel kann durch Modifikation der 
Seitengruppe mit photovernetzbaren Gruppen zu einem semi-synthetischen Hydrogel funktionalisiert werden. Die 
photovernetzbaren Gruppen können durch Zugabe eines Photoinitiators und Bestrahlung mit Licht einer 
bestimmten Wellenlänge vernetzt werden. Hierbei können Zellen innerhalb des Hydrogels zwischen den 
Vernetzungen eingebettet werden. Modifiziert nach Rutz et al.121 

Die Photopolymerisation als Vernetzungsmechanismus wurde an dem Beispiel von GelMA 

dargestellt. Hierbei werden chemisch kovalente Bindungen neu gebildet. Bei dem 

photoinduzierten Vernetzungsprozess bildet der Photoinitiator, bei einer Bestrahlung mit Licht 

einer bestimmten Wellenlänge, Radikale und initiiert die Polymerisation zu einem Netzwerk, 

bei dem Zellen innerhalb des Hydrogels eingeschlossen werden können (Abbildung 4).122–124 

Als wasserlöslicher Photoinitiator hat sich Lithium-Phenyl-2,4,6-trimethylbenzoylphosphinat 

(LAP) etabliert, der ein Absorptionsmaximum bei 365 nm besitzt, welches nahe dem 

sichtbaren Licht liegt.125 Mögliche toxische Faktoren sind sowohl der radikalbildende 

Photoinitiator als auch UV-Licht, die vor dem Einsatz des Hydrogels als Biotinte untersucht 

werden sollten.126 Mit der Photopolymerisation wird es ermöglicht, die Vernetzung räumlich 

und zeitlich zu kontrollieren.123 Weitere chemische Vernetzungsmechanismen stellen 

Kondensationsreaktionen dar.127 Bei physikalischen Vernetzungsprozessen wird das 

Netzwerk aufgrund von nicht-kovalenten Wechselwirkungen, wie Wasserstoffbrücken oder 

elektrostatischen Wechselwirkungen zusammengehalten.128,129 Alginat stellt ein Beispiel für 

ein Hydrogel aus elektrostatischen Wechselwirkungen dar. Durch die Zugabe von 

zweiwertigen Calciumionen kann die physikalische Vernetzung der Zuckermoleküle durch 

Anlagerung an die Calciumionen stattfinden.130 Vorteil dieses Vernetzungsmechanismus stellt 

die Herstellung unter milden Bedingungen, wie physiologischem pH und Raumtemperatur 

(RT), dar.131  
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Durch die Reversibilität der physikalischen Vernetzungen können die Bindungen jedoch 

schnell wieder aufgebrochen und das Netzwerk zerstört werden.132 Deshalb finden immer 

häufiger eine Kombination von physikalisch vernetzten Polymeren mit chemisch vernetzten 

Polymeren Anwendung.133,134 

 

1.4 Entwicklung von artifiziellem Herzgewebe 

Durch den Einsatz des Tissue Engineerings erhofft sich besonders die Entwicklung von 

Herzgewebe zielbringende Ergebnisse. Kardiovaskuläre Krankheiten stellen mit 17,9 Millionen 

Sterbefällen pro Jahr die häufigste Todesursache weltweit dar.134 Hauptfaktoren, die zu einer 

kardiovaskulären Krankheit führen sind eine ungesunde Ernährungsweise, körperliche 

Inaktivität sowie übermäßiger Tabak- oder Alkoholkonsum. Da adulte Kardiomyozyten, welche 

den Hauptbestandteil des Herzmuskels bilden, nicht in der Lage sind, sich zu teilen und 

dadurch keine Regeneration geschädigter Kardiomyozyten stattfinden kann, soll mit Hilfe in 

vitro hergestellter Herzgewebe die Regeneration unterstützt werden.136 Zudem stellt die 

Entwicklung von artifiziellem Herzgewebe die Möglichkeit zur Remodellierung von 

kardiovaskulären Krankheiten und die Untersuchung pharmakologischer Effekte dar.137,138 Für 

die Entwicklung von funktionsfähigem kardialem Gewebe ist es essenziell, den Aufbau und 

die Funktion des Herzens vollständig zu verstehen. 

 

1.4.1 Das menschliche Herz 

Das Herz ist ein muskuläres Hohlorgan, welches etwa die Größe einer Faust in der Mitte des 

Brustkorbes, dem Sternum, einnimmt.138 Es ist lebensnotwendig im menschlichen Körper, da 

es für die Blutversorgung des gesamten Organismus verantwortlich ist.140 Zusammen mit den 

Blutgefäßen stellt das Herz das kardiovaskuläre System, auch Herz-Kreislauf-System 

genannt, dar.140 Dabei existieren zwei Kreisläufe innerhalb des Herzens, der große 

Körperkreislauf und der kleinere Lungenkreislauf. Durch die Kreuzung dieser beiden Kreisläufe 

kann das Blut mit Sauerstoff aus den Lungen angereichert werden. Das Herz fungiert als 

Pumpe, die 60-80 Mal pro Minute schlägt und dabei 5-6 l Blut durch den Körper transportiert, 

wodurch Zellen, Gewebe und Organe mit Sauerstoff und Nährstoffen versorgt und 

Stoffwechselendprodukte abtransportiert werden.141,142  

Anatomisch wird das Herz in die linke und rechte Herzhälfte eingeteilt, welche durch die 

Herzscheidewand, dem Septum, getrennt werden. Innerhalb einer Hälfte des Herzens gibt es 

zwei Innenräume. Der kleinere Innenraum wird als Vorhof, auch Atrium, bezeichnet und in den 

Hälften als linker und rechter Vorhof definiert. Der größere Innenraum wird aus der 

Herzkammer gebildet und wird analog als rechte und linke Herzkammer, auch Ventrikel 

genannt, bezeichnet.144 Die Herzklappen sind zwischen den Vorhöfen und den Herzkammern 

sowie an den Öffnungen des Herzmuskels zu den großen Arterien angesiedelt. Die 

Herzklappen arbeiten als Rückschlagventile und geben dem Blutstrom die Richtung vor und 

regulieren das durchfließende Volumen.140 Allgemein können die Herzklappen aufgrund ihrer 

Form und Aufgabe in Taschenklappen, auch als Semilunarklappen bezeichnet, und 
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Atrioventrikularklappen, auch Segelklappen genannt, separiert werden. Die Segelklappen 

befinden sich zwischen den Ventrikel und den Vorhöfen. Die rechte Segelklappe wird 

Trikuspidalklappe und die linke Mitralklappe genannt.145 Die Segelklappen sind dafür 

verantwortlich, dass das Blut einzig vom Vorhof in die Herzkammer fließt. Die Taschenklappen 

sind zwischen den Herzkammern und den großen Blutlaufbahnen lokalisiert und regulieren 

den Blutstrom in eine bestimmte Richtung durch ihre halbmondförmige Struktur. Zu den 

Taschenklappen gehören die Aortenklappe, die den Blutstrom aus dem linken Ventrikel in die 

Aorta reguliert, und die Pulmonalklappe, die für die Regulierung des Blutstroms aus dem 

rechten Ventrikel in die Pulmonalarterie zuständig ist. Die Pulmonalarterie, auch als 

Lungenarterie bezeichnet, bringt das Blut in die Lungen, wo es mit Sauerstoff angereichert 

wird. Mit der Öffnung der Aortenklappe fließt Sauerstoff-angereichertes Blut in die Aorta und 

kann von dort aus den ganzen Körper versorgen.146 Innerhalb des Herzens gibt es drei Arten 

von Blutgefäßen. Die Arterien befördern Blut von dem Herzen in den gesamten Organismus, 

während die Venen Blut zurück zum Herz transportieren. Mit den Blutkapillaren findet ein 

Austausch zwischen sauerstoffarmem und sauerstoffreichem Blut statt. Die Herzkranzgefäße, 

auch Koronararterien genannt, versorgen das Herz selbst mit Nährstoffen.146 Die obere und 

untere Hohlvene (Vena cava superior und inferior) führen das sauerstoffarme Blut aus dem 

Körperkreislauf in den rechten Vorhof des Herzens. Anschließend fließt das Blut weiter in die 

rechte Herzkammer, wobei das Zurückfließen durch die Trikuspidalklappe verhindert wird. Von 

der rechten Herzkammer fließt das Blut weiter in die Lungenarterien, durch die das 

sauerstoffarme Blut dem Lungenkreislauf zugeführt wird.148 Durch die Pulmonalklappe wird 

der Rückstrom des Blutes in die rechte Herzkammer verhindert. Aus den Lungenvenen wird 

das sauerstoffreiche Blut aus der Lunge in den linken Vorhof des Herzens transportiert, 

welches dann in die linke Herzkammer weiter strömt. Die Richtung des Blutes wird von der 

Mitralklappe, als Pendant zur Trikuspidalklappe auf der rechten Seite des Herzens, reguliert. 

Von der linken Herzkammer aus wird das sauerstoffreiche Blut über die Aorta in den 

Körperkreislauf gebracht. Das Zurückströmen wird durch die Aortenklappe verhindert. Die 

rechte Herzhälfte ist somit verantwortlich dafür, das sauerstoffarme Blut aus dem 

Körperkreislauf in den Lungenkreislauf zu befördern. Hier kann das Blut unter Abgabe von 

Kohlenstoffdioxid (CO2) mit Sauerstoff (O2) angereichert werden. Die linke Seite transportiert 

das sauerstoffreiche Blut aus dem Lungenkreislauf in den Körperkreislauf, womit die 

Versorgung der Organe gewährleistet werden kann.149,150 Die Anatomie des Herzens wird 

schematisch in Abbildung 5 dargestellt. 
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Abbildung 5: Anatomie des menschlichen Herzens. Das Herz wird in eine linke und eine rechte Hälfte aufgeteilt, 
die jeweils einen Vorhof und eine Herzkammer besitzen. Sauerstoffarmes Blut fließt über die obere und untere 
Hohlvene in den rechten Vorhof. Dies wird über die rechte Herzkammer in die Pulmonalarterie in den 
Lungenkreislauf transportiert, wo das Blut mit Sauerstoff angereichert wird. Von der Lunge gelangt das 
sauerstoffreiche Blut über die Lungenvenen in den linken Vorhof. Über die linke Herzkammer fließt das Blut in die 
Aorta und kann den gesamten Organismus mit Nährstoffen und Sauerstoff versorgen. In der rechten Herzhälfte 
sorgen die Trikuspidalklappe und Pulmonalklappe und in der linken Herzhälfte die Mitralklappe und Aortenklappe 
für die Regulierung des Blutstromes. Modifiziert nach Hammer.150 

Das Herz ist für die Versorgung des gesamten menschlichen Körpers mit Blut zuständig. 

Hierfür arbeitet es in rhythmischen Abständen in einer Kontraktionsphase (Systole) und 

Erschlaffungsphase (Diastole). Der Herzzyklus kann in vier Herzaktionen unterteilt werden. 

Dabei bilden die Anspannungs- und Austreibungsphase die Systole und die Entspannungs- 

und Füllungsphase die Diastole.151,152 Vor Beginn der Anspannungsphase, und somit der 

Systole, sind die Herzkammern gefüllt, so befindet sich in der rechten Herzkammer 

sauerstoffarmes Blut und in der linken Herzkammer sauerstoffreiches Blut. In der 

Anspannungsphase steigt der Blutdruck innerhalb der Herzkammern aufgrund der Kontraktion 

an. Die Segelklappen, also die Trikuspidal- und Mitralklappe schließen, da der Kammerdruck 

den Druck der Vorhöfe übersteigt. Dieser Vorgang dauert nur 0,1 s. Dieser maximal 

vorherrschende Blutdruck wird systolischer Blutdruck genannt und kann durch ein 

Blutdruckmessgerät bestimmt werden.153 Übersteigt der Kammerdruck den vorherrschenden 

Druck in der Aorta oder der Pulmonalarterie beginnt die Austreibungsphase. Die 

Taschenklappen, die Pulmonalklappe und die Aortenklappe, öffnen sich und ein Ausstrom des 

Blutes in die Aorta oder Pulmonalarterie kann erfolgen. Der Druck innerhalb der Herzkammern 

sinkt. Untersteigt der Druck den vorherrschenden Druck der Aorta oder der Pulmonalarterie, 

schließen sich die Taschenklappen, womit die Entspannungsphase und somit die Diastole 

beginnt. Während dieser Phase fällt der Kammerdruck schnell ab.154 Der niedrigste 

vorherrschende Druck wird diastolischer Blutdruck genannt und kann wie der systolische 
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Blutdruck mit einem Blutdruckmessgerät bestimmt werden.153 Fällt der Kammerdruck unter 

den Druck der Vorhöfe, öffnen sich die Segelklappen und die Füllungsphase, bei der das Blut 

von den Vorhöfen in die Kammern fließt, beginnt. Eine Vorhofkontraktion schließt die Diastole 

ab. Erreicht diese Kontraktion die Herzkammern, so beginnt der Herzzyklus erneut.155–158 

Dieser rhythmische Wechsel von Systole und Diastole wird über ein neuronales 

Erregungsleitungssystem koordiniert. Der Ursprung der Erregung ist im Sinusknoten, breitet 

sich dann über die Vorhöfe aus, bis es über den Atrioventrikularknoten (AV-Knoten) die 

Herzkammern erreicht und die Kontraktion durchgeführt wird.147,157  

 

1.4.2 Zellulärer Aufbau der Herzwand 

Die Herzwand besteht von außen nach innen aus dem Perikard, dem Epikard, dem Myokard 

und dem Endokard. Das Perikard bildet in der äußersten Schicht den Herzbeutel, der das 

gesamte Herz umschließt.159,160 Innerhalb des Perikards wird in die äußere 

Bindegewebsschicht (Pericardium fibrosum) und die innere Schicht (Pericardium serosum) 

aufgeteilt. Nach dem Perikard folgt das Epikard. Zwischen diesen beiden Schichten besitzt 

das Herz einen flüssigkeitsgefüllten Spalt, der als Perikardhöhle bezeichnet wird, und die 

Reibungen und Ausdehnungen des Herzens ermöglichen. Das Epikard bildet eine Fettschicht 

aus Epithelzellen, in der die Koronargefäße (Herzkranzgefäße) liegen. Von innen wird das 

gesamte Herz mit dem Endokard ausgekleidet. Dies wird aus einer Schicht von Endothelzellen 

gebildet und kleidet das gesamte Herz von innen aus, um die Oberflächenreibung durch den 

Blutstrom zu minimieren.161 Die eigentliche Herzmuskulatur befindet sich zwischen dem 

Epikard und dem Endokard und wird als Myokard bezeichnet. Diese Schicht ist für den 

Vorgang der Kontraktion des Herzens verantwortlich.161 Eine schematische Darstellung der 

Herzwand ist in Abbildung 6 aufgezeigt. 

 

Abbildung 6: Schematische Darstellung der Herzwand inklusive Zellen. Die Herzwand besteht aus dem 
Endokard, Myokard und dem Epikard. Die äußerste Schicht ist das Epikard. Die mittlere Schicht, das Myokard wird 
hauptsächlich von Fibroblasten und Kardiomyozyten gebildet. Die äußerste Schicht, das Endokard wird aus einer 
Schicht von Endothelzellen gebildet und kleidet das Herz von innen aus. Modifiziert nach Veldhuizen et al.163 

Das Myokard besteht aus unterschiedlichen Zellen, zu denen Kardiomyozyten, Fibroblasten, 

Endothelzellen, Perizyten und Immunzellen gehören. Die Kardiomyozyten nehmen im 

gesamten Herz einen Anteil von 30 % ein, während 70 % Nicht-Myozyten sind.161 Dabei sind 

die Endothelzellen und die Perizyten an der Regulation der Gefäßkontraktion und 

Durchblutung beteiligt.164–166 Die quergestreifte Muskulatur des Herzens wird von den 
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Kardiomyozyten gebildet, wobei die Fibroblasten parallel dazu verlaufen und für die Sekretion 

von Proteinen der EZM sowie einer elektrischen Kopplung mit den Kardiomyozyten 

verantwortlich sind.167 Sie zeigen außerdem Zell-Zell-Kontakte zu Endothelzellen und glatten 

Muskelzellen.168 Die Hauptaufgabe der Herzfibroblasten besteht in der Organisation der EZM, 

die die Zellen umgibt.169,170 Die EZM ist aus verschiedenen Proteinen wie Hyaluronsäure, 

Fibronektin, Proteoglykanen und Kollagen aufgebaut.171 Sie ist in der Lage 

Wachstumsfaktoren, Chemokine oder Zytokine zu speichern und bei Bedarf freizugeben. 

Reguliert wird dies durch die Matrix-Metallo-Proteinasen (MMP), die in der Lage sind, die EZM-

Bestandteile abzubauen.172 Bei einem geschädigten Gewebe werden die MMPs erhöht 

exprimiert und die EZM abgebaut und neu aufgebaut, wodurch die Wundheilung gefördert 

wird. Die Organisation der Zellen und der EZM sorgen für ein Zusammenspiel aus 

mechanischen, elektrischen und chemischen Signalen zur Aufrechterhaltung der 

Herzfunktion.173 Im Gesamten stehen alle Zellen des Herzens miteinander in Kontakt.174 Es 

kann durch chemische Signale, wie beispielsweise Zytokinen oder Wachstumsfaktoren, eine 

Rezeptor-vermittelte Signalweiterleitung stattfinden oder eine mechanische oder elektrische 

Signalweiterleitung, die über die EZM vermittelt werden. Außerdem stehen manche Zellen 

über Gap Junctions in direktem Kontakt, wodurch eine direkte Diffusion von kleinen Molekülen 

oder Ionen zwischen den Zellen ermöglicht wird. Zudem kann die Zellinteraktion auf dem 

parakrinen oder autokrinen Signalweg erfolgen. Hierbei stellt der parakrine Weg die 

Kommunikation zwischen einer Sender- und Empfängerzelle dar, wobei Sender- und 

Empfängerzelle dieselbe Zelle ist. Bei dem autokrinen Weg sind Sender- und Empfängerzelle 

unterschiedliche Zellen. Durch die extrazelluläre parakrine oder autokrine Signalweiterleitung 

werden anschließend intrazelluläre Signalwege aktiviert, die beispielsweise zu einer 

geänderten Genexpression führen, und somit der Zelle die Möglichkeit zur Anpassung 

geben.175,176 

 

1.4.3 Kardiomyozyten 

Kardiomyozyten, auch als Herzmuskelzellen bekannt, sind in der mittleren Schicht der 

Herzwand, dem Myokard, vorzufinden. Diese Zellen werden im Herzen je nach Funktion in 

Kardiomyozyten der Arbeitsmuskulatur und Kardiomyozyten des Erregungsweiterleitungs-

systems unterschieden.177 Die Kardiomyozyten des Erregungsweiterleitungssystem werden 

auch als Schrittmacherzellen bezeichnet und können durch spontane Depolarisation 

elektrische Signale erzeugen, die sie an die Arbeitsmuskulatur weitergeben.178 Die 

Kardiomyozyten der Arbeitsmuskulatur sind für die Kontraktion und die Kardiomyozyten des 

Erregungsweiterleitungssystems für die Bildung und Weiterleitung der Erregung 

verantwortlich. Nachfolgend wird der Aufbau der Herzmuskelzellen der Arbeitsmuskulatur 

beschrieben, welche in der Ventrikelmuskulatur lokalisiert sind. Kardiomyozyten besitzen ein 

oder zwei Zellkerne und sind in der Regel 10-20 µm im Durchmesser und ungefähr 100 µm 

lang. Die Struktur wird durch einen zylinderförmigen Aufbau definiert.164 Die Verbindung 

zwischen zwei Kardiomyozyten wird über sogenannte Glanzstreifen (Disci intercalares, engl. 

intercalated discs) hergestellt.179 Diese Glanzstreifen besitzen sogenannte Gap Junctions, die 

für die Impulsübertragung zwischen zwei Zellen verantwortlich sind.180 Gap Junctions bilden 

sich aus 12 Connexin-Proteinen, wobei je sechs von einer Zelle bereitgestellt werden. Hierbei 
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wird eine Verbindung zwischen den Zytosolen benachbarter Zellen hergestellt.181 

Desmosomen in den Glanzstreifen sorgen für die Stabilität während der Systole und Diastole 

zwischen den Zellen.182 Die Verbindung wird über desmosomale Cadherine (Desmocollin und 

Desmoglein) gebildet, die Heterodimere zwischen benachbarten Zellen ausbilden. Intrazellulär 

wird die Verbindung von den Proteinen Plakoglobin, Plakophilin und Desmoplakin durch die 

Bindung an Desmin stabilisiert. Desmin bildet ein Intermediärfilament im Zytoskelett.183,184 

Zusätzlich zu den Gap Junctions und den Desmosomen sind in den Glanzstreifen die 

Adherens Junctions lokalisiert. Diese sorgen für eine gezielte Kraftübertragung zwischen den 

einzelnen Kardiomyozyten.185 Die Adherens Junctions bestehen aus Transmembran-

Cadherinen und zytosolischen Cateninen. Die Transmembran-Cadherine (N-Cadherine) 

verankern sich in der Membran und binden intrazellulär die Catenine (α- und β-Catenin), die 

sich mit dem Aktinzytoskelett des Kardiomyozyt verbinden. Zusätzlich zu diesen Verbindungen 

zwischen den Kardiomyozyten besitzen die einzelnen Kardiomyozyten spannungsgesteuerte 

Natriumkanäle.186 Abbildung 7 zeigt den schematischen Aufbau der Glanzstreifen zwischen 

zwei benachbarten Kardiomyozyten. 

 

Abbildung 7: Schematische Darstellung der Glanzstreifen zwischen den Kardiomyozyten. Die Verbindung 
zwischen zwei Kardiomyozyten stellen Glanzstreifen dar. In diesem Glanzstreifen sind benachbarte 
Kardiomyozyten über Gap Junctions, Adherens Junctions und Desmosomen miteinander verbunden und können 
Signale weiterleiten. Modifiziert nach Rampazzo et al.187 
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Die Gesamtheit bildet eine Herzmuskelfaser aus, die durch mehrere Myofibrillen gebildet wird. 

Die Sarkomere bilden die kleinste kontraktile Einheit des Herzmuskels und befinden sich in 

den Myofibrillen.188 Ein Sarkomer wird aus zwei Filamenten gebildet. Das dünne Filament wird 

auch als Aktinfilament bezeichnet und ist über das Verankerungsprotein Aktinin an die 

Z-Scheiben (engl. z-discs) gebunden.189 Wesentliche Bestandteile dieses Filaments sind 

Aktin, Tropomyosin, Troponin und Nebulin. Das dicke Filament, auch als Myosinfilament 

bezeichnet, besteht hauptsächlich aus Myosin.190 Das Myosinfilament ist an der M-Linie des 

Sarkomers verankert. Durch das Verankerungsprotein Titin wird eine Verbindung zur nächsten 

Z-Scheibe hergestellt. Die Myosinfilamente liegen zwischen den Aktinfilamenten. Das 

Sarkomer kann allgemein in verschiedene Bereiche aufgeteilt werden. Die Z-Scheiben 

definieren die Ränder eines Sarkomers und setzten somit eine Begrenzung. Hier werden zwei 

Aktinfilamente miteinander verbunden.191 Die Aktinfilamente befinden sich in der sogenannten 

I-Bande, während die Myosinfilamente in der A-Bande vorzufinden sind. Die H-Bande stellt 

einen mittleren Bereich dar, der nur Myosin enthält. Mit der M-Linie wird die Mitte des 

Sarkomers definiert, welche durch Verbindungen von Myosinfilamenten entsteht. Mit den I- 

und A-Banden wird die quergestreifte Muskulatur gebildet.192,193 Eine schematische 

Darstellung eines Sarkomers ist in Abbildung 8 aufgezeigt. 

 

Abbildung 8: Schematischer Aufbau eines Sarkomers. Das Sarkomer besteht aus einem dünnen Filament, dem 
Aktinfilament, und einem dicken Filament, dem Myosinfilament. Die Einteilung erfolgt in verschiedenen Banden 
(I-Bande, A-Bande, H-Bande). Durch die Z-Scheiben wird ein Sarkomer zum nächsten Sarkomer getrennt und in 
der Mitte befindet sich die M-Linie. Im Ruhezustand wird die Bindung von Myosin an das Aktinfilament durch 
Tropomyosin und Troponin inhibiert. Durch eine Konformationsänderung kann das Myosin an das Aktinfilament 
binden und die Filamente gleiten aneinander vorbei, wodurch das ganze Sarkomer verkürzt wird. Dies beschreibt 
den Kontraktionsvorgang im Kardiomyozyt anhand der Gleitfilamenttheorie. Modifiziert nach Kobirumaki-
Shimozawa et al.194 

Die Muskelkontraktion kann durch die Gleitfilamenttheorie, die von Huxley und Hanson 1954 

definiert wurde, beschrieben werden.195–197 Durch das Zusammenspiel von Aktin und Myosin 

kann die Kontraktion des Herzmuskels erfolgen. Die Aktinfilamente und die Myosinfilamente 

gleiten ineinander, ohne sich dabei selbst zu verkürzen. Die gesamte Sarkomereinheit verkürzt 

sich.197 Die Muskelkontraktion wird von den Proteinen Troponin und Tropomyosin reguliert. Im 

Ruhezustand blockieren sie die Bindungsstellen des Myosins an die Aktinfilamente.199 Der 

Myosinkopf befindet sich 90° zu dem Aktinfilament. Wird ein Schwellenwert des 

einströmenden Calciums überstiegen, werden die Bindungsstellen freigelegt und das Myosin 
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kann an das Aktinfilament binden, was als Querbrücke bezeichnet wird. Die Erzeugung einer 

Querbrücke ist ein energieverbrauchender Prozess, wobei die Energie aus einer 

Adenosintriphosphat (ATP)-Spaltung bereitgestellt wird. Durch eine Konformationsänderung 

des Myosins wird der Winkel der Querbrücke auf 50° reduziert und die Filamente gleiten 

aneinander vorbei. Dies resultiert in einer Verkürzung des Sarkomers und der Kontraktion des 

Muskels.200–202 Durch eine Anreicherung von Mitochondrien innerhalb der Herzmuskelzelle 

wird das benötigte ATP bereitgestellt, da Mitochondrien ATP in dem Prozess der Zellatmung 

generieren.203,204 

 

1.4.4 Kardiales Tissue Engineering 

Herz-Kreislauf-Erkrankungen sind für ein Drittel aller Todesfälle verantwortlich und damit die 

häufigste Todesursache in Deutschland.204 Die Regenerationsrate der Kardiomyozyten nimmt 

mit dem Alter stetig ab. So können bei einem 25-Jährigen noch 1 % der Kardiomyozyten 

regeneriert werden und bei einem 75-Jährigen nur noch 0,3 %.164 Durch die vorhandenen 

Fibroblasten werden zur Wundheilung vermehrt EZM-Proteine sekretiert, wodurch es zur 

Generierung von fibrotischem Narbengewebe kommen kann. Hierdurch wird die Kontraktilität 

des Herzens geschwächt und kann in einer Herzschwäche resultieren.206 Bei einer 

Herzschwäche, auch als Herzinsuffizienz bekannt, wird der Organismus aufgrund mangelnder 

Pumpleistung des Herzens mit sauerstoffreichem Blut unterversorgt.206 Herzklappenfehler 

sind häufig auftretende Fehlstellungen der Herzklappen, wodurch das Blut nicht in die richtige 

Richtung strömen kann.208 Eine Verstopfung einer Koronararterie kann beispielsweise zu 

einem Herzinfarkt, auch Myokardinfarkt genannt, führen. Hierdurch kann der Herzmuskel nicht 

mehr ausreichend mit Nährstoffen und Sauerstoff versorgt werden, wodurch Teile des 

Herzmuskels irreversibel absterben können.209 Außerdem können als Folge von 

Arteriosklerose Herzrhythmusstörungen hervorgerufen werden.210 Häufig ist die einzige 

Alternative, all diese möglichen Herzerkrankungen zu behandeln, eine Transplantation. Mit 

dem aktuellen Mangel an Spenderorganen und den möglichen Abstoßungsreaktionen der 

Transplantate wurde mit dem kardialen Tissue Engineering ein alternatives Forschungsgebiet 

aufgebaut.211,212 Zahlreiche Forscher beschäftigten sich bereits mit der Injektion von 

Herzzellen zur Förderung der Regeneration von geschädigtem Herzgewebe. Jedoch konnten 

keine gewinnbringenden Ergebnisse erzielt werden, da die Überlebensrate der injizierten 

Zellen gering ausfiel.213,214 Mit der Einbettung der Herzzellen in Gerüststrukturen soll ein in vivo 

getreues Konstrukt erzeugt werden, welches nach einer Transplantation die Regeneration des 

geschädigten Herzgewebes fördern soll. Dies stellt das Hauptziel des kardialen Tissue 

Engineerings dar. Außerdem konnten bereits artifiziell hergestellte Herzklappen transplantiert 

werden.215 Mit der Entwicklung von geeigneten Gerüststrukturen ist es zukünftig möglich, 

geschädigtes Herzgewebe durch artifizielles Herzgewebe zu ersetzen oder die Heilung zu 

unterstützen. Außerdem können Krankheitsmodelle anhand des künstlichen Herzgewebes 

rekonstruiert und potenzielle Wirkstoffe hinsichtlich ihrer Wirksamkeit und Toxizität analysiert 

werden. Die wachsenden und stetig variierenden Anforderungen an das Materialdesign und 

die Erweiterung der 3D-Biodrucktechnologien erfordern die Entwicklung neuer innovativer, 

druckbarer Materialien. 
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2 Zielsetzung 

In der vorliegenden Arbeit lag der Fokus auf dem Design und der Etablierung neuer Materialien 

für den 3D-Biodruck. Im Folgenden sollten die neu entwickelten Hydrogele ausgehend von 

Gelatine synthetisiert werden. Diese Materialien sollten für die Rekonstruktion eines 

artifiziellen Herzgewebes eingesetzt werden. Hierfür sollten die Materialien hinsichtlich der 

Biokompatibilität auf herzspezifische Zellen untersucht und die Eigenschaften für den 

3D-Biodruck angepasst werden. Mit Hilfe von Stammzelltechnologien und der Kokultivierung 

verschiedener herzspezifischer Zellen sollte ein in vitro Herzgewebe aufgebaut werden, 

welches für die Rekonstruktion von Krankheitsmodellen eingesetzt werden kann.  

 

 

Abbildung 9: Schematische Darstellung der Herstellung von artifiziellem Herzgewebe. Durch die Kombination 
von Herzzellen und gelatinebasierten Photopolymeren sollten mit Hilfe des 3D-Biodrucks in vitro Herzgewebe 
hergestellt werden. Diese können zur Modellierung von Krankheiten mit anschließendem Wirkstoffscreening oder 
zur Transplantation für die Regenerierung von geschädigten Herzgewebe eingesetzt werden. 
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3 Ergebnisse und Diskussion 

Das Forschungsgebiet des Tissue Engineerings beschäftigt sich, wie in der Einleitung in 

Kapitel 1.1 beschrieben, mit der Entwicklung von biologischen Materialien, die als Gewebe- 

oder Organersatz dienen sollen. An diesen entwickelten biologischen Materialien können 

Arzneimittelscreenings durchgeführt werden, so dass die Anzahl an durchgeführten 

Tierversuchen reduziert werden kann. Außerdem können die artifiziell erzeugten Organe als 

Transplantat eingesetzt werden, womit der hohe Bedarf an Transplantationen gedeckt werden 

kann.215,216 Gewebespezifische Zellen müssen in einer Stützmatrix eingebettet werden. Als 

Stützmatrix werden im Tissue Engineering häufig Hydrogele eingesetzt, die sich durch ihre 

Fähigkeit große Mengen an Wasser aufzunehmen und zu speichern, kennzeichnen.217  

 

3.1 Anwendung gelatinebasierter Hydrogele zum Aufbau eines 

Herzgewebes 

Hydrogele können basierend auf natürlichen oder synthetischen Materialien aufgebaut 

werden. Natürliche Materialien zeichnen sich durch eine hohe Biokompatibilität und 

Bioabbaubarkeit aus. Ein großer Nachteil ist jedoch die mangelnde mechanische Stabilität. 

Synthetische Materialien zeigen hingegen eine hohe mechanische Stabilität und besitzen 

kontrollierbare Eigenschaften, sind jedoch nicht biokompatibel.218 Als Ausgangsmaterialien 

werden häufig Materialien eingesetzt, die ähnlich zur extrazellulären Matrix (EZM) sind, da 

diese die natürliche Umgebung der Zellen in vivo widerspiegeln.219 Gelatine wird dabei häufig 

in Betracht gezogen, da es aus der Hydrolyse von Kollagen gewonnen wird und somit EZM-

ähnliche Eigenschaften aufzeigt. Zudem ist Gelatine bioabbaubar, biokompatibel und 

kostengünstig in der Herstellung.220 Die physiologische Umgebungstemperatur zur 

Kultivierung von Zellen liegt bei 37 °C. Gelatine weist bei 37 °C jedoch eine geringe 

mechanische Stabilität auf, weshalb reine Gelatine ungeeignet für den Einsatz in der 3D-Kultur 

ist. Durch die Modifizierung der Gelatine mit funktionellen Gruppen können sogenannte semi-

synthetische Hydrogele hergestellt werden, die sich mit Hilfe von UV-Licht zu einem 

formstabilen Konstrukt kovalent vernetzen lassen.221 Dadurch lässt sich die funktionalisierte 

Gelatine bei den gewünschten 37 °C kultivieren und bietet ein geeignetes Material für den 

Einsatz im Aufbau von 3D-Kulturen.  

 

3.1.1 Synthese gelatinebasierter Hydrogele 

Bereits in den letzten Jahren wurde in dem Arbeitskreis von Prof. Dr. Ute Schepers (AK 

Schepers, IFG) auf dem Gebiet der gelatinebasierten Hydrogele geforscht. Somit konnten 

bereits Hydrogele auf Gelatinebasis entwickelt werden, denen durch die angefügten 

funktionellen Gruppen bestimmte Eigenschaften verliehen wurden. Es wurden Hydrogele 

entwickelt, deren funktionelle Gruppen anschließend photochemisch miteinander vernetzt 

werden können. 
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Das bereits etablierte Gelatinemethacrylat (GelMA) und ein Zweikomponenten-Hydrogel 

GelNB/GelS wurden hierbei verwendet. Das GelNB/GelS ist eine Kombination aus 

norbornenfunktionalisierter Gelatine (GelNB) und thiolierter Gelatine (GelS). 

 

3.1.1.1 Gelatinemethacrylat  

Für die folgenden Studien wurden die oben genannten semi-synthetischen Hydrogele 

verwendet. Als Edukt diente Gelatine aus der Schweinehaut. Für die Synthese von GelMA 

wurde die Gelatine in DPBS-/- gelöst und anschließend die gewünschte Menge an 

Methacrylsäureanhydrid (MAA) hinzugegeben und die Reaktion für 2 h bei 50 °C gerührt. Die 

eingesetzten Mengen sind in Kapitel 4.2.1.1 aufgeführt. Nach Ablauf der Reaktionszeit wurde 

das Reaktionsgemisch mit vorgewärmten DPBS-/- (50 °C) verdünnt, um die Reaktion zu 

stoppen. Anschließend wurde eine Dialyse gegen ddH2O für 7 Tage durchgeführt. Hierbei 

wurde zweimal täglich das Wasser gewechselt. Nach der Dialyse wurde eine Lyophilisation 

durchgeführt und ein weißer, styroporartiger Feststoff erhalten. Die Reaktionsgleichung der 

Synthese ist in Schema 1 dargestellt. 

 

Schema 1: Synthese des semi-synthetischen Hydrogels GelMA. Die Gelatine wurde zunächst in DPBS-/- gelöst 
und anschließend die gewünschte Menge an MAA hinzugegeben und die Reaktion für 2 h bei 50 °C gerührt. Danach 
wurde das Reaktionsgemisch mit DPBS-/- verdünnt, dialysiert und lyophilisiert. Es wurde ein weißer, styroporartiger 
Feststoff erhalten. 

Die GelMA-Synthese wurde das erste Mal von van del Bulcke et al. durchgeführt.37 Die 

Reaktion läuft in einer nucleophilen Substitution ab, wobei die basischen Seitengruppen der 

Aminosäuren Lysin (Lys) und Hydroxylysin (Hyl) durch Methacrylatgruppen substituiert 

werden. Durch die eingesetzte Menge an MAA kann der Funktionalisierungsgrad der Gelatine 

mit substituierten Methacrylatgruppen variiert werden. In den Dissertationen von Dr. S. Haase, 

Dr. T. Göckler und Dr. X. Kempter wurden hierbei weitreichende Screenings durchgeführt, um 

die notwendige Menge an MAA zu bestimmen. Dabei stellte sich heraus, dass der Einsatz von 

1 Äq., 8 Äq. und 30 Äq. von MAA einen großen Bereich der unterschiedlichen Grade an 

Funktionalisierungen abdeckte. Des Weiteren wurden die Hydrogele äquivalent zum Grad der 
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Funktionalisierung benannt. Somit resultierten hieraus die Hydrogele GelMA low (1 Äq.), 

GelMA medium (8 Äq.) und GelMA high (30 Äq.).222–224 Im Folgenden werden die Hydrogele 

mit GelMA low, GelMA medium und GelMA high beschrieben. 

 

3.1.1.2 Norbornenfunktionalisierte Gelatine 

Im Zusammenhang mit vorangegangenen Dissertationen wurde bereits ein weiteres 

semi-synthetisches Hydrogel entwickelt, welches sich durch eine Funktionalisierung von 

Gelatine mit Norbornengruppen auszeichnet. 5-Norbornen-2-carboxylsäure (NCA) wurde 

zunächst mit 1-Ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)carbodiimid-hydrochlorid (EDC-HCl) und 

N-Hydroxysuccinimid (NHS) umgesetzt, um die Carboxylsäure zu aktivieren. Dies wurde für 

15 min bei 50 °C in MES-Puffer (pH 6) gerührt. Anschließend wurde die Gelatine als Feststoff 

der Reaktionslösung hinzugegeben und der pH-Wert auf 7,5-7,8 eingestellt. Die eingesetzten 

Mengen sind in Kapitel 4.2.1.2 aufgeführt. Die Reaktion wurde bei 50 °C über Nacht gerührt. 

Anschließend wurde eine Dialyse gegen ddH2O für 7 Tage durchgeführt, bei der zweimal 

täglich das Wasser gewechselt wurde. Nach der Dialyse wurde das Produkt zentrifugiert und 

das Pellet verworfen. Anschließend erfolgte eine Lyophilisation, wobei als Endprodukt ein 

weißer, styroporartiger Feststoff erhalten wurde. In Schema 2 ist der Syntheseweg dargestellt. 

 

Schema 2: Synthese des semi-synthetischen Hydrogels GelNB. Zunächst erfolgte eine Aktivierung der 
Norbornencarboxylsäure mit EDC-HCl und NHS für 15 min bei 50 °C. Anschließend wurde die Gelatine dem 
Reaktionsgemisch hinzugegeben und der pH-Wert mit 10 M NaOH auf 7,5-7,8 eingestellt. Die Reaktion wurde über 
Nacht bei 50 °C gerührt. Zur Aufreinigung wurde das Produkt dialysiert, zentrifugiert und lyophilisiert. Als 

Endprodukt wurde ein weißer, styroporartiger Feststoff erhalten. 

Analog zur GelMA-Synthese läuft diese Reaktion nach einer nucleophilen Substitution ab. Die 

Lysin- und Hydroxylysin-Seitengruppen werden durch eine Norbornengruppe substituiert. Da 

die Norbornencarboxylsäure als unreaktiv gilt, wurde zunächst eine Aktivierung nach einer 

Reaktion in der Peptidchemie durchgeführt (Schema 3). Die Carboxylgruppe von NCA bildet 

mit EDC-HCl zunächst ein Intermediat, welches mit NHS weiter zu einem Aktivester reagiert. 

Aktivester besitzen eine hohe Reaktivität, weshalb anschließend eine Reaktion mit dem 

primären Amin erfolgen kann. Dadurch wird eine Amidbindung gebildet. 
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Schema 3: Aktivierung von 5-Norbornen-2-carboxylsäure (NCA). Durch den Umsatz der NCA mit EDC-HCl 
wird ein Intermediat gebildet, welches mit NHS einen Aktivester bilden kann. Anschließend kann die Substitution 
des Restes, beispielsweise der Norbornengruppe, an die primäre Aminogruppe erfolgen. 

Da dieses Hydrogel bereits ausführlich in den Dissertationen von Dr. S. Haase, Dr. T. Göckler 

und Dr. X. Kempter entwickelt und untersucht wurde, waren keine erneuten 

Synthesescreenings notwendig. Es wurden die Ergebnisse aus den Dissertationen und aus 

der gemeinsamen Publikation als gegeben erachtet.225 Durch die Variation der Äquivalente an 

NCA, EDC-HCl und NHS können unterschiedlich stark funktionalisierte Gelatinestränge 

erhalten werden. Auch hier wurde darauf geachtet, dass das Spektrum der 

Funktionalisierungsgrade einen möglichst großen Bereich an Funktionalisierung abdeckte. 

Dabei stellte sich der Einsatz von 0,3 Äq., 2 Äq. und 10 Äq. NCA als geeignet heraus. Im 

Rahmen dieser Arbeit werden die Hydrogele als GelNB low (0,3 Äq.), GelNB medium (2 Äq.) 

und GelNB high (10 Äq.) bezeichnet.  

 

3.1.1.3 Thiolierte Gelatine 

Neben dem GelNB wurde ein weiteres Hydrogel mit semi-synthetischen Eigenschaften 

entwickelt. Gelatine wurde hier mit Thiolgruppen funktionalisiert (GelS), um eine Photoclick-

Reaktion mit dem GelNB durchzuführen und hierdurch ein Netzwerk zu erzeugen. Um die 

Bildung von reaktiven Sauerstoffspezies (engl. reactive oxygen species, ROS) oder 

Disulfidbrücken zu vermeiden, wurde die gesamte Reaktion unter Schutzgas (Stickstoff, N2) 

durchgeführt. Die Gelatine wurde zusammen mit Ethylendiamintetraessigsäure (EDTA) 

zunächst dreimal entgast und mit N2 geflutet. Anschließend wurde die Gelatine in einem 

entgasten Natriumcarbonatpuffer bei 40 °C gelöst und, nachdem diese vollständig gelöst war, 

die gewünschte Menge an N-Acetylhomocysteinthiolacton (AHCT), gelöst in entgastem 

Natriumcarbonatpuffer, hinzugegeben. Die Reaktion wurde für 3 h unter N2 bei 40 °C gerührt 

und anschließend mit entgasten ddH2O verdünnt und gestoppt. Es erfolgte eine Dialyse unter 

N2 für 24 h, wobei mehrfach ein Wasserwechsel stattfand. Nach einer Lyophilisation konnte 

ein weißer, styroporartiger Feststoff erhalten werden. Die Synthese ist in Schema 4 dargestellt. 
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Schema 4: Synthese des semi-synthetischen Hydrogels GelS. Die gesamte Reaktion wurde unter Schutzgas 
(N2) durchgeführt. Die Gelatine wurde in einem entgasten Natriumcarbonatpuffer bei 40 °C gelöst und anschließend 
die gewünschte Menge an AHCT hinzugegeben und für 3 h bei 40 °C gerührt. Danach wurde die Reaktionslösung 
mit entgastem ddH2O verdünnt. Es erfolgte eine Dialyse und eine Lyophilisation, wodurch als Produkt ein weißer, 
styroporartiger Feststoff erhalten wurde. 

Bei dieser Reaktion handelt es sich um eine nucleophile Substitution, bei der die basischen 

Seitenketten, die Aminogruppen, durch Thiolgruppen substituiert werden. Analog zu den 

Synthesen des GelMA und GelNB kann auch bei dieser Synthese der Funktionalisierungsgrad 

der Gelatine eingestellt werden. Durch die Variation der Menge an AHCT können 

unterschiedliche Funktionalisierungsgrade erzielt werden. Aus den Dissertationen von 

Dr. S. Haase, Dr. T. Göckler und Dr. X. Kempter ging hervor, dass ein Funktionalisierungsgrad 

von über 50 % nicht erreicht werden konnte.222–224 Es wurde der Einsatz von 1 Äq. AHCT als 

GelS low und 5 Äq. AHCT als GelS high bezeichnet, was in der vorliegenden Arbeit 

übernommen wurde. 

 

3.1.1.4 Bestimmung des Funktionalisierungsgrades der Photopolymere 

Durch die Zugabe von unterschiedlichen Äquivalenten der Edukte während den Synthesen 

können unterschiedlich viele Aminogruppen der Gelatine substituiert werden. Um die 

verschiedenen erzeugten Funktionalisierungsgrade zu bestimmen, wurde ein TNBSA-Assay 

durchgeführt. 2,4,6-Trinitrobenzolsulfonsäure (TNBSA) reagiert mit den freien 

ε-Aminogruppen der Gelatine zu einem gelben Derivat, welches durch die Messung der 

Absorption bei 335 nm kolorimetrisch quantifiziert werden kann (Schema 5).226 Es wurden 

Lösungen der Hydrogele von 500 µg/ml angesetzt und anschließend mit dem Reagenz TNBSA 

umgesetzt. Die Reaktion erfolgte für 4 h bei 37 °C unter Lichtausschluss. Um die Reaktion 

nach Ablauf der Reaktionszeit zu stoppen, wurden 1 M HCl und 10 % SDS den einzelnen 

Proben beigemischt, bevor die Messung der Absorption bei 335 nm erfolgte. 
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Schema 5: Reaktionsgleichung des TNBSA-Assays. 2,4,6-Trinitrobenzolsulfonsäure (TNBSA) reagiert mit den 
freien Aminogruppen der Gelatine zu einem gelben Derivat, welches durch die Absorption bei 335 nm kolorimetrisch 

quantifiziert werden kann. 

Durch die Umsetzung des TNBSA mit den Lösungen der Hydrogele konnten die restlichen 

freien Aminogruppen der funktionalisierten Gelatine bestimmt werden und anschließend mit 

der Absorption der reinen Gelatine verglichen werden. Mit Hilfe der unten stehenden 

Formel (1) wurde anschließend der Funktionalisierungsgrad ermittelt. 

Funktionalisierungsgrad [%] = (1 −
A(funktionalisierte Gelatine)

A(Gelatine)
) ∗ 100 

 

Formel (1) 

 

Das Ergebnis des TNBSA-Assays ist in Abbildung 10 dargestellt. Mit dem Einsatz von mehr 

Äquivalenten an Edukten konnte eine proportionale Zunahme des Funktionalisierungsgrades 

festgestellt werden. Eine breite Verteilung der unterschiedlichen Funktionalisierungsgrade von 

35 % für GelMA low, über 54 % für GelMA medium und 72 % für GelMA high konnte hiermit 

verifiziert werden. Analog hierzu war das Ergebnis für GelNB mit einem 

Funktionalisierungsgrad von 25 % für GelNB low, 55 % für GelNB medium und 95 % für 

GelNB high. Es wurde eine breite Variation zwischen den Funktionalisierungsgraden 

festgestellt. Für das Hydrogel GelS ließ sich ein ähnliches Verhalten beobachten. Jedoch ist 

hier die einzige Ausnahme, dass nicht das ganze Spektrum abgedeckt werden konnte, da ein 

Funktionalisierungsgrad von mehr als 50 % nicht erreicht werden konnte. So wurde eine 

Funktionalisierung von 31 % für GelS low und 50 % für GelS high erreicht. 
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Abbildung 10: Ermittelte Funktionalisierungsgrade der Hydrogele GelMA (low, medium high), GelNB (low, 
medium, high) und GelS (low, high). Mit allen Hydrogelen wurde mit Hilfe eines TNBSA-Assays die Absorption 
bei 335 nm bestimmt und anschließend der Funktionalisierungsgrad ermittelt. Mittelwerte und 
Standardabweichungen wurden aus n = 3 ermittelt. 

 

3.1.2 Chemische Charakterisierung 

3.1.2.1 Vernetzung der gelatinebasierten Hydrogele 

Die photoinduzierte Vernetzung von GelMA konnte durch den Einsatz eines Photoinitiators 

und Bestrahlung mit UV-Licht induziert werden. Als Photoinitiator wurde Lithium-Phenyl-2,4,6-

trimethylbenzoylphosphinat (LAP) eingesetzt, dessen Strukturformel in Abbildung 11 

dargestellt ist. LAP wird bereits häufig zum Aufbau von Gewebekonstrukten im Bereich des 

Tissue Engineerings eingesetzt.227–229 Dieser ist wasserlöslich und besitzt ein 

Absorptionsmaximum im sichtbaren Bereich des Lichtes.230,231 

 

Abbildung 11: Strukturformel des Photoinitiators LAP. 

Als Bestrahlungsquelle wurde das Omnicure S2000 benutzt, welches Wellenlängen im Bereich 

von 320-500 nm erzeugt. So wurde zwischen den GelMA-Strängen eine radikalische 

Kettenpolymerisationen induziert, wodurch die Acrylatgruppen miteinander verbunden und 

das GelMA-Netzwerk ausgebildet werden konnte, was in Schema 6 dargestellt ist.232,233 Je 

nach Funktionalisierungsgrad des eingesetzten GelMA-Monomers konnten dichtere oder 

weniger dichte Netzwerke erzeugt werden. Ein Nachteil dieser Vernetzungsart besteht darin, 

dass eine hohe Anzahl an Radikalen erzeugt werden muss, damit die Reaktion stattfinden 
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kann und diese möglicherweise die Zellviabilität beeinträchtigen können.234 Ein weiterer 

Nachteil der radikalischen Kettenpolymerisation ist, dass dies zu Homopolymerisationen 

innerhalb einzelner GelMA-Stränge führen kann.235 

 

Schema 6: Vernetzung des semi-synthetischen Hydrogels GelMA. 10 % der GelMA-Lösung wurden in DPBS-/- 
angesetzt. Mit DPBS-/- wurde die Lösung auf 5 % verdünnt und mit 0,3 % LAP versetzt. Durch Bestrahlung mit 
UV-Licht (320-500 nm, Omnicure S2000, 30 s, 500 mW/cm2) konnten die GelMA-Stränge miteinander vernetzt 
werden. 

Das GelNB und das GelS bilden zusammen ein Zweikomponenten-Hydrogel, kurz 

GelNB/GelS genannt. Um eine Vernetzung zwischen den beiden Komponenten zu erzielen, 

wurde die Thiol-En Click Chemie benutzt, da die Norbornengruppe des GelNBs als Alken mit 

der Thiolgruppe des GelS reagieren kann. Der Ablauf einer Thiol-En Reaktion ist in Schema 7 

aufgezeigt. Durch die Bestrahlung mit UV-Licht und dem Einsatz eines Photoinitiators wird ein 

Thiyl-Radikal erzeugt, welches anschließend als Elektrophil fungieren kann. Mit Alkenen kann 

dieses Thiyl-Radikal danach zu Thioethern reagieren.236 Die Thiol-En Reaktion zeichnet sich 

durch eine Stereoselektivität, hohe Ausbeuten und eine hohe Reaktionsgeschwindigkeit aus. 

Sie wird auch als Click-Reaktion bezeichnet, da sie eine thermodynamische Triebkraft 

besitzt.237 Die Vernetzung des GelNB/GelS ist in Schema 8 dargestellt. 

 

Schema 7: Reaktionsgleichung einer Thiol-En Klick-Reaktion. Durch die Zugabe eines Photoinitiators und der 
Bestrahlung mit Licht einer bestimmten Wellenlänge können Thiyl-Radikale erzeugt werden, die anschließend 
elektrophil mit Alkenen zu Thioethern reagieren können. Modifiziert nach Machado et al.238  

Die Vernetzung mit Hilfe der Thiol-En-Reaktion läuft im Gegensatz zur Kettenpolymerisation 

beim GelMA nach einer Stufenpolymerisation ab. Dadurch wird die Anzahl an freien Radikalen 

minimiert und es kann keine Homopolymerisation der einzelnen Stränge stattfinden.239,240 

Anhand der Dissertationen von Dr. S. Haase, Dr. T. Göckler und Dr. X. Kempter konnten 

bereits die Bestrahlungsdauer sowie die LAP-Konzentration festgelegt werden, die zur 

Vernetzung der Photopolymere notwendig sind. Durch Experimente, die die unterschiedlichen 
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Polymerisationszeiten in Abhängigkeit von unterschiedlichen Konzentrationen an LAP 

untersuchten, hat sich herausgestellt, dass eine Polymerisationszeit von 30 s für den Einsatz 

von 0,3 % LAP bei den GelMA-Hydrogelen und eine Polymerisationszeit von 15 s für den 

Einsatz von 0,03 % LAP bei den GelNB/GelS-Hydrogelen als ideal angesehen werden können. 

Es wurde dabei eine Leistungsdichte von 500 mW/cm2 eingesetzt. So konnte mit dem 

GelNB/GelS ein Hydrogel entwickelt werden, welches eine niedrigere Konzentration des 

Photoinitiators sowie zusätzlich eine kürzere Polymerisationszeit zum Aushärten 

benötigt.222-224  

 

Schema 8: Vernetzung des Zweikomponentenhydrogels GelNB/GelS. Durch Mischen von GelNB- und GelS-
Lösungen in einem bestimmten Verhältnis können unterschiedlich stark vernetzte GelNB/GelS-Hydrogele 
hergestellt werden. Die Stammlösungen werden in DPBS-/- angesetzt. Durch die Zugabe von 0,03 % LAP und der 
Bestrahlung mit UV-Licht (320-500 nm, Omnicure S2000, 15 s, 500 mW/cm2) können vernetzte Zweikomponenten-
Hydrogele aus GelNB und GelS hergestellt werden. Die Vernetzung erfolgt über eine Thiol-En Click-Reaktion mit 
dem Alken des GelNBs und des Thiols des GelS. 

In der Vergangenheit wurden weitere Charakterisierungen der Hydrogele vorgenommen. So 

wurden die Hydrogele rheologisch charakterisiert, das Quellverhalten sowie das 

Degradationsverhalten untersucht und erste Biokompatibilitätsstudien in Bezug auf die 

Einbettung der Zellen und das Verhalten im 3D-Biodruck untersucht. Hierbei konnten 
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scherverdünnende Verhalten, eine hohe Quellbarkeit und ausgezeichnete Biokompatibilitäten 

verzeichnet werden.222–225 Auf die chemischen Charakterisierungen wird im Verlauf der Arbeit 

nicht näher eingegangen. Da sich jedoch jede Zellart unterschiedlich verhält und jedes 

Gewebe unterschiedlich aufgebaut ist, wurden einige Versuche spezifisch für den Aufbau 

eines Herzgewebes im nachfolgenden Kapitel 3.1.3 wiederholt.  

 

3.1.3 Aufbau des Herzmuskels aus verschiedenen Zelltypen 

Das Tissue Engineering beschäftigt sich, wie bereits in Kapitel 1.1 ausführlich beschrieben, 

mit der Entwicklung artifizieller Gewebekonstrukte, um geschädigtes Gewebe zu regenerieren 

oder zu ersetzen.241 Besonders die Entwicklung von Herzgewebe erhofft sich hierdurch einen 

Durchbruch. Da adulte Kardiomyozyten nicht in der Lage sind, sich zu teilen und dadurch keine 

Regeneration geschädigter Kardiomyozyten stattfinden kann, soll mit Hilfe artifizieller Gewebe 

die Regeneration von Herzgewebe unterstützt werden.135 Die häufigste Todesursache bei 

Herz-Kreislauf-Erkrankungen ist der Herzinfarkt, der auch als Myokardinfarkt bezeichnet wird. 

Ein Myokardinfarkt resultiert aus einer Verstopfung der Koronararterien, was zu einer 

Unterversorgung mit Nährstoffen und Sauerstoff führt. Durch den Myokardinfarkt können Teile 

des Herzmuskel irreversibel absterben, wodurch es zu einer Narbenbildung kommt.242 Durch 

den Einsatz von artifiziellem Gewebe mit Zellen des Myokards kann die Regeneration des 

abgestorbenen Gewebes induziert oder unterstützt werden. Wie bereits in der Einleitung in 

Kapitel 1.4.2 beschrieben, besteht die Herzwand aus drei Schichten, dem Endokard, Myokard 

und Epikard. Das Endokard wird durch eine Zellschicht von Endothelzellen gebildet. Das 

Myokard, der Herzmuskel, besteht aus den Kardiomyozyten, Herzfibroblasten, Perizyten 

sowie Immunzellen und ist für die Kontraktion des Herzmuskels verantwortlich.160,243 Aufgrund 

der genannten Faktoren ist es notwendig, ein artifizielles Herzgewebe herzustellen, weshalb 

sich diese Arbeit auf die in vitro Rekonstruktion eines Herzgewebes mit Kardiomyozyten, 

Fibroblasten und Endothelzellen fokussiert. 

In der Vergangenheit wurde bereits die Biokompatibilität der gelatinebasierten Hydrogele mit 

Hilfe humaner Zellen getestet, die als Standardzelllinien eingesetzt werden. So wurden bereits 

HepG2, eine Leberkrebszellinie, und NHDF (humane Hautfibroblasten, engl. normal human 

dermal fibroblasts), eine Fibroblastenzelllinie, in den Hydrogelen eingebettet und deren 

Zellviabilität untersucht.222–225 In dieser Arbeit lag der Fokus auf dem Aufbau eines 

Herzmodelles mit Hilfe verschiedener Hydrogele. Dabei wurden GelMA-Hydrogele sowie die 

im Arbeitskreis etablierten GelNB/GelS-Hydrogele verwendet, um deren Eignung für den 

Aufbau eines artifiziellen Herzgewebes zu untersuchen. Da die Hydrogele bisher nur auf die 

Biokompatibilität an Standardzelllinien getestet wurden und die hier verwendeten 

herzspezifischen Zellen andere Verhaltensweisen aufweisen können, wurde erneut die 

Zytotoxizität der Photoinitiatoren untersucht und außerdem eine Biokompatibilitätsstudie 

durchgeführt. Hierbei wurden humane Herzfibroblasten (HCF, engl. human cardiac 

fibroblasts), humane Herzmuskelzellen (HCM, engl. human cardiac myocytes) und als 

Modellendothelzelllinie HUVEC (humane Nabelschnurendothelzellen, engl. human umbilical 

vein endothelial cells) näher untersucht, da diese Zellarten am häufigsten im Herzmuskel 

vertreten sind. 
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Da adulte Kardiomyozyten eine geringe Teilungsrate aufweisen, wurden in den nachfolgenden 

Experimenten primäre humane Herzmuskelzellen (Kardiomyozyten, HCM) eingesetzt. Diese 

Zellen zeigten eine hohe Teilungsrate und konnten über mehrere Passagen subkultiviert 

werden. Jedoch zeigten diese Zellen aufgrund der hohen Teilungsrate keine 

charakteristischen Kontraktionen. 

 

3.1.3.1 Zytotoxizität des Photoinitiators und der Bestrahlung 

Da bei der Aushärtung der Hydrogele ein wasserlöslicher Photoinitiator eingesetzt werden 

musste, welcher durch die intrinsische Radikalbildung während der Photoreaktion 

Auswirkungen auf die Viabilität der Zellen haben kann, wurde zunächst die Zytotoxizität 

verschiedener Konzentrationen des Photoinitiators Lithium-Phenyl-2,4,6-

trimethylbenzoylphosphinat (LAP) mit Hilfe eines MTT-Assays untersucht. LAP wird für die 

Vernetzung von GelMA- (0,3 %) und GelNB/GelS-Hydrogelen (0,03 %) eingesetzt. Der MTT-

Assay bietet die Möglichkeit durch eine kolorimetrische Quantifizierung die metabolische 

Aktivität der Zellen zu bestimmen. Das gelbe Tetrazoliumsalz 3-(4,5-Dimethylthiazol-2-yl)-2,5-

diphenyl-2H-tetrazol-3-ium (MTT) wird durch intrazelluläre mitochondriale Dehydrogenasen 

zum violetten Formazan metabolisiert, was in Schema 9 dargestellt ist.244,245 Die 

kolorimetrische Quantifizierung erfolgte bei 595 nm. 

 

Schema 9: Reaktionsgleichung des MTT-Assays. Das gelbe 3-(4,5-Dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyl-2H-

tetrazol-3-ium (MTT) wird in lebendigen Zellen enzymatisch zu dem lilafarbenen Formazan reduziert. Durch eine 

Messung des Formazan bei einer Absorption von 595 nm kann die Viabilität der Zellen quantifiziert werden.  

Zunächst wurden 1∙104 humane Herzfibroblasten (engl. human cardiac fibroblasts, HCF) in ein 

Well einer 96-Well-Platte ausgesät. Nach 24 h wurden die Zellen mit verschiedenen 

Konzentrationen an LAP (0,3 %, 0,1 %, 0,05 %, 0,03 %, 0,01 %) behandelt und für 72 h bei 

37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit kultiviert. Nach 72 h wurde die Zellviabilität 

anhand eines MTT-Assays bestimmt. Die Ergebnisse sind in Abbildung 12 dargestellt. 
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Abbildung 12: Zytotoxizität des Photoinitiators LAP auf HCF. 1∙104 HCF wurden in FGM-3 ausgesät und nach 
24 h mit verschiedenen LAP-Konzentrationen behandelt. In einem gesonderten Ansatz erfolgte zusätzlich nach 
Behandlung der Zellen mit dem Photoinitiator eine Bestrahlung mit UV-Licht von 30 s bei einer Leistungsdichte von 
500 mW/cm2 (Omnicure S2000, 320-500 nm). Nach 72 h wurde die Viabilität der Zellen anhand eines MTT-Assays 
ausgewertet. In Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 5 

ermittelt. 

Da ein Photoinitiator bei der Bestrahlung mit UV-Licht in Radikale zerfällt, wurde sowohl die 

Zytotoxizität des Photoinitiators ohne anschließende Bestrahlung und mit anschließender 

Bestrahlung untersucht. Dabei zeigte sich für die Behandlung der HCF mit dem Photoinitiator 

eine abnehmende Viabilität mit steigender Konzentration an LAP. Zudem führte eine 

zusätzliche Bestrahlung mit UV-Licht zu einer verringerten Viabilität verglichen mit der 

Behandlung mit LAP ohne zusätzliche Bestrahlung. In den GelNB/GelS-Hydrogelen wird eine 

Konzentration von 0,03 % LAP eingesetzt, wobei die HCF eine Viabilität von 89 % ohne 

Bestrahlung und 56 % mit Bestrahlung aufwiesen. Für die GelMA-Hydrogele wird eine 

Konzentration von 0,3 % LAP benötigt. Hier lag die Viabilität der HCF bei 38 % ohne 

Bestrahlung und 32 % mit Bestrahlung. Der LD50-Wert liegt bei 0,23 % LAP für das Experiment 

ohne Bestrahlung und bei 0,13 % LAP für das Experiment mit Bestrahlung.  
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Abbildung 13: Zytotoxizität der Leistungsdichte sowie der Bestrahlungsdauer auf HCF. 1∙104 HCF wurden 
in FGM-3 ausgesät und nach 24 h unterschiedlichen Leistungsdichten sowie unterschiedlichen Bestrahlungsdauern 
ausgesetzt. Nach 72 h wurde die Viabilität der Zellen anhand eines MTT-Assays ausgewertet. In Kollaboration mit 
M. Sc. Alina Möltgen. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 5 ermittelt. 

Während des Vernetzungsvorgangs werden die Zellen für eine bestimmte Zeit dem UV-Licht 

ausgesetzt. Um den Einfluss der Bestrahlungsdauer sowie der Leistungsdichte, denen die 

Zellen während des Vernetzungsvorganges ausgesetzt werden, zu untersuchen, wurde erneut 

ein MTT-Assay durchgeführt (Abbildung 13). Hierbei wurden die Zellen wie zuvor im 

Experiment ausgesät und anschließend mit verschiedenen Leistungsdichten (500 mW/cm2, 

1000 mW/cm2, 1500 mW/cm2) und verschiedenen Zeitintervallen (15 s, 30 s, 45 s, 60 s) 

bestrahlt. Es zeigte sich für alle unterschiedlich eingesetzten Faktoren eine hohe Zellviabilität, 

wobei sich daraus schließen lässt, dass UV-Licht auf die Zellviabilität der HCF keinen 

erheblichen Einfluss nimmt. Da sich dieser Assay ausschließlich auf die Viabilität fokussiert, 

ist jedoch nicht auszuschließen, dass eventuell Mutationen in der DNA (engl. 

desoxyribonucleic acid) stattgefunden haben, welche die Zelle in der Ausübung ihrer 

Normalfunktion einschränken kann. Jedoch deckt das Omnicure S2000 einen 

Wellenlängenbereich von 320-500 nm ab, welches hauptsächlich aus UV A-Strahlung 

(315-400 nm) besteht und diese im Gegensatz zur UV B-Strahlung (280-315 nm) und UV C-

Strahlung (200-280 nm) nicht direkt von der DNA absorbiert wird. Daher kann davon 

ausgegangen werden, dass keine Photoschäden innerhalb der DNA induziert wurden.246,247 
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Abbildung 14: Zytotoxizität des Photoinitiators LAP auf HCM. 1∙104 HCM wurden in MGM ausgesät und nach 
24 h mit verschiedenen LAP-Konzentrationen behandelt. In einem gesonderten Ansatz erfolgte zusätzlich nach 
Behandlung der Zellen mit dem Photoinitiator eine Bestrahlung mit UV-Licht von 30 s mit einer Leistungsdichte von 
500 mW/cm2 (Omnicure S2000, 320-500 nm). Nach 72 h wurde die Viabilität der Zellen anhand eines MTT-Assays 
ausgewertet. In Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 5 

ermittelt. 

Eine weitere Zelllinie, die zum Aufbau des Herzmuskels (Myokard) benutzt wurde, ist die 

primäre Zelllinie von humanen Herzmuskelzellen (Kardiomyozyten, HCM). Hier wurde 

ebenfalls der Einfluss verschiedener Konzentrationen des Photoinitiators LAP mit und ohne 

Bestrahlung untersucht. Die Ergebnisse sind in Abbildung 14 dargestellt. Es konnte für alle 

getesteten Konzentrationen, unabhängig von dem Einsatz der Bestrahlung und dem Zerfall 

des Photoinitiators in Radikale, eine hohe Zellviabilität erzielt werden. Bei einer zusätzlichen 

Bestrahlung mit UV-Licht nahm die Zellviabilität ab, lag jedoch immer über 50 %. Bei der 

Exposition mit dem Photoinitiator LAP zeigten sich die HCM robuster im Vergleich mit den 

HCF.  
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Abbildung 15: Zytotoxizität der Leistungsdichte sowie der Bestrahlungsdauer auf HCM. 1∙104 HCM wurden 
in MGM ausgesät und nach 24 h unterschiedlichen Leistungsdichten sowie unterschiedlichen Bestrahlungsdauern 
ausgesetzt. Nach 72 h wurde die Viabilität der Zellen anhand eines MTT Assays ausgewertet. In Kollaboration mit 
M. Sc. Alina Möltgen. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 5 ermittelt. 

Die Untersuchung der Auswirkungen der Bestrahlungsdauer und der Leistungsdichte auf die 

Zellviabilität der HCM wurde analog zu dem MTT Assay der HCF durchgeführt (Abbildung 15). 

Es konnten konstant hohe Zellviabilitäten von 80-90 % erreicht werden, wodurch UV-Licht als 

Faktor zur Verringerung der Zellviabilität ausgeschlossen werden konnte. 

 

Abbildung 16: Zytotoxizität des Photoinitiators LAP auf HUVEC. 1∙104 HUVEC wurden in EGM-2 ausgesät und 
nach 24 h mit verschiedenen LAP-Konzentrationen behandelt. In einem gesonderten Ansatz erfolgte zusätzlich 
nach Behandlung der Zellen mit dem Photoinitiator eine Bestrahlung mit UV-Licht von 30 s mit einer Leistungsdichte 
von 500 mW/cm2 (Omnicure S2000, 320-500 nm). Nach 72 h wurde die Viabilität der Zellen anhand eines MTT 

Assays ausgewertet. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 5 ermittelt. 
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Um das Modell des Herzmuskels in vivo getreu zu rekonstruieren, wurde die Endothelzelllinie 

HUVEC zur Abbildung des Endokards verwendet. Um die Auswirkungen des Photoinitiators 

auf diese Zellen zu untersuchen, wurde der MTT Assay analog, wie zuvor beschrieben, 

durchgeführt (Abbildung 16). Dabei konnten bei einer Zunahme der LAP-Konzentration und 

ohne zusätzliche Behandlung mit UV-Licht hohe Viabilitäten erreicht werden, mit Ausnahme 

von 0,3 % LAP. Bei der Konzentration von 0,3 % fiel die Viabilität unter 50 %. Der LD50-Wert 

für die Behandlung mit verschiedenen Konzentrationen an LAP ohne Bestrahlung liegt bei 

0,28 % LAP. Nachdem die Zellen mit LAP behandelt und zusätzlich mit UV-Licht bestrahlt 

wurden, verringerte sich die Viabilität deutlich. Mit Ausnahme von 0,3 % LAP verringerte sich 

die Zellviabilität mit Zunahme der Konzentration.  

 

Abbildung 17: Zytotoxizität der Leistungsdichte sowie der Bestrahlungsdauer auf HUVEC. 1∙104 HUVEC 
wurden in EGM-2 ausgesät und nach 24 h unterschiedlichen Leistungsdichten sowie unterschiedlichen 
Bestrahlungsdauern ausgesetzt. Nach 72 h wurde die Viabilität der Zellen anhand eines MTT Assays ausgewertet. 
Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 5 ermittelt. 

Zur Untersuchung der Auswirkung des UV-Lichts wurde analog zu den vorherigen MTT-

Assays dieses Experiment erneut mit den HUVEC durchgeführt (Abbildung 17). Bei 

500 mW/cm2 und 1500 mW/cm2 wurden hohe Zellviabilitäten erreicht. Für 1000 mW/cm2 

wurden geringere Viabilitäten erzielt. Für den LD50-Wert für die Leistungsdichte von 

1000 mW/cm2 wurden 38,4 s ermittelt.  

Für GelMA-Hydrogele wird eine Photoinitiatorkonzentration von 0,3 % und eine 

Bestrahlungsdauer von 30 s benötigt damit eine vollständige Vernetzung stattfinden konnte. 

Die HCM zeigten hierbei hohe Viabilitäten, wobei die HCF und HUVEC teilweise eine 

Überlebensrate von unter 50 % aufwiesen. Dies kann bei der Einkapselung der Zellen einen 

möglichen Einfluss auf die Zellviabilität haben, welches berücksichtigt werden musste. Bei 

GelNB/GelS werden 0,03 % an Photoinitiator und eine Bestrahlungsdauer von 15 s eingesetzt, 

wobei alle Zellarten eine hohe Überlebensrate zeigten und dies die Viabilität bei einer 

Einbettung der Zellen innerhalb der Hydrogele nicht negativ beeinflussen sollte.  
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3.1.3.2 Wachstumskurve  

Um ein humanes Herzmuskelmodell (Myokard) möglichst nahe dem natürlichen Herzmuskel 

aufzubauen, ist es notwendig, dass verschiedene Zellarten miteinander interagieren und im 

zellulären Austausch miteinander stehen. Für diesen Aufbau wird eine Kokultur aus drei 

humanen Zellarten benötigt. Es werden Herzmuskelzellen, Herzfibroblasten und 

Endothelzellen benötigt, um den humanen in vivo Herzmuskel möglichst genau zu 

rekonstruieren. Da diese Zelltypen jedoch in der allgemeinen Zellkultur jeweils in 

unterschiedlichen Zellkulturmedien kultiviert werden, musste zunächst ein passendes 

Nährmedium für die Kokultivierung der drei Zellarten bestimmt werden. Dabei war es wichtig, 

dass das passende Nährmedium die Proliferation aller drei Zellarten begünstigt. Die 

Herzmuskelzellen (HCM) wurden in Myocyte Growth Medium (MGM), die Herzfibroblasten 

(HCF) in Fibroblast Growth Medium-3 (FGM-3) und die Endothelzellen (HUVEC) in Endothelial 

Cell Growth Medium-2 (EGM-2) kultiviert. Um innerhalb dieser drei Medien ein geeignetes 

Nährmedium zu identifizieren, wurde eine Wachstumskurve durchgeführt, in der das 

Wachstum der Zellen in den jeweils verschiedenen Medien über einen Kultivierungszeitraum 

von 7 Tagen beobachtet wurde. Es wurden zu Beginn 1∙105 Zellen/ml pro Well ausgesät und 

in dem jeweiligen Medium bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit kultiviert. Nach 

Tag 1, 2, 3, 4 und 7 wurden die Zellen enzymatisch abgelöst und die Zellzahl bestimmt. Ein 

Medienwechsel wurde alle 2-3 Tage mit dem spezifisch eingesetzten Medium durchgeführt.  
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Abbildung 18: Wachstumskurve der HCF, HCM und HUVEC in verschiedenen Nährmedien. Es wurden 
1∙105 Zellen/ml in den spezifischen Nährmedien in ein Well einer 24-Well-Platte ausgesät und kultiviert. An Tag 1, 
2, 3, 4 und 7 wurden die Zellen jeweils mit Trypsin-EDTA abgelöst und die Zellzahl mit Hilfe einer Neubauer 
Zählkammer bestimmt. (A) HCF, (B) HCM, (C) HUVEC. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 3 
ermittelt. 

Zwischen den Zellarten waren keine eindeutigen Unterschiede zu erkennen (Abbildung 18). 

Bei den verschiedenen Medien wurden vergleichbare Zellzahlen bestimmt. Eine Ausnahme 

sind die HUVEC, die in ihrem zellspezifischen Medium EGM-2 ein starkes Wachstum von 

Tag 4 bis Tag 7 auf die doppelte Zellzahl aufzeigten. Die HCM und die HCF sind in allen 

Medien vergleichbar gut gewachsen. Jedoch ist die größte Zunahme des Zellwachstums 

ebenfalls in dem Medium EGM-2 zu erkennen. Für die HCF konnte eine Zunahme des 2,8-

fachen und für die HCM des 2,5-fachen zur Zellzahl an Tag 1 in EGM-2 verzeichnet werden. 

Anhand der Ergebnisse der Wachstumskurve wurde für die Kokultur der drei Zellarten das 

EGM-2 als Kultivierungsmedium gewählt. 
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3.1.3.3 Untersuchung des Proliferationsverhaltens herzspezifischer Zellarten 

Da die Hydrogele ein unterschiedlich dichtes Netzwerk aufgrund von unterschiedlich stark 

funktionalisierten Gelatineketten bilden können, werden somit auch unterschiedlich große 

Poren erzeugt. Dieser Größenunterschied der Poren führt zu einem unterschiedlichen 

Diffusionsverhalten, wobei Nährstoffe und Gase zur Versorgung der Zellen möglicherweise 

schlechter in das Hydrogel durchdringen. Um das Proliferationsverhalten der Zellen innerhalb 

der Hydrogele spezifisch zu untersuchen, wurden Presto-Blue™ Proliferationsassays 

durchgeführt. Die Reaktionsgleichung ist in Schema 10 aufgezeigt. 

 

 

Schema 10: Reaktionsgleichung des Presto-Blue™ Assays. Das blaue Resazurin wird in lebendigen Zellen zu 
dem rosafarbenen Resorufin metabolisiert. Dabei wird NADH als Elektronenüberträger genutzt. Bei einer hohen 
Proliferationsrate sollte die Fluoreszenz des Resorufin zunehmen. 

Das Presto-Blue™ Reagenz wird hierbei eingesetzt, da das blaue Resazurin in viablen Zellen 

zu Resorufin NADH-abhängig reduziert wird.248 Ist eine hohe Proliferation innerhalb des 

Hydrogels vorhanden, so findet eine Farbänderung von blau nach rosa statt und die 

gemessene Fluoreszenz nimmt zu. Es wurden 2,5∙106 Zellen/ml mit den Hydrogelen 1:1 

gemischt und mit Hilfe von UV-Licht vernetzt, wodurch eine Einbettung der Zellen innerhalb 

des Hydrogeles stattfand. Anschließend wurde jeweils an Tag 1, 7, 14 und 21 ein 

Presto-Blue™ Assay durchgeführt. Hierbei wurde das Presto-Blue™ Reagenz 1:10 im 

zellspezifischen Nährmedium verdünnt und auf die Zellen gegeben. Nach einer Inkubation von 

3 h bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit wurde die Fluoreszenz mit einem 

Multiplattenleser (λex= 560 nm, λem= 600 nm, Integrationszeit= 400 ms) quantifiziert. 

Dabei wurden nur die medium- und high-Hydrogele getestet, da sich die low-Hydrogele in dem 

Zeitraum von 21 Tagen bereits abgebaut hatten und keine Kultivierung über 21 Tage möglich 

war. Die HCF zeigten in allen eingesetzten Gelen eine Zunahme der relativen Fluoreszenz 

(Abbildung 19). GelMA medium zeigte die höchsten Werte, wobei die restlichen Gele 

vergleichbare Werte zeigten. Die Zunahme von GelMA medium betrug 57 %, GelMA high 

zeigte eine Zunahme von 61,7 %, GelNB/GelS medium von 54,9 % und GelNB/GelS high von 

35,5 %.  
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Abbildung 19: Proliferationsverhalten der in Hydrogelen eingebetteten HCF. 2,5∙106 Zellen/ml wurden in den 
verschiedenen Hydrogelen eingebettet und in FGM-3 kultiviert. Nach 1, 7, 14 und 21 Tagen wurde ein 
Presto-Blue™ Assay durchgeführt. Hierzu wurde das Presto-Blue™ Reagenz 1:10 in FGM-3 verdünnt und zu den 
Zellen hinzugegeben. Nach einer Inkubation von 3 h bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit wurde die 
Absorption an einem Multiplattenleser (λex= 560 nm, λem= 600 nm, Integrationszeit= 400 ms) bestimmt. (A) GelMA; 
(B) GelNB/GelS. In Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus 
n = 3 ermittelt. 

Die HCM zeigten in allen Hydrogelen, mit Ausnahme von GelMA medium, einen Anstieg der 

relativen Fluoreszenz und somit eine Proliferation (Abbildung 20). In dem Hydrogel GelMA 

medium wurde im Vergleich zur relativen Fluoreszenz zu Beginn eine Abnahme gemessen. In 

GelMA high fiel die relative Fluoreszenz an Tag 1 zu Tag 14 ab und stieg von Tag 14 bis 

Tag 21 auf einen Wert von 250∙106 an. In den GelNB/GelS-Hydrogelen war ein konstanter 

Anstieg der Proliferation zu beobachten, wobei GelNB/GelS medium höhere Werte aufzeigte. 

Es konnte eine Zunahme der Fluoreszenz von 24,81 % für GelMA high, 30,9 % für 

GelNB/GelS medium und 36,5 % für GelNB/GelS high erzielt werden. Des Weiteren konnte 

für GelMA medium eine Abnahme von 73,9 % festgestellt werden.  

 

Abbildung 20: Proliferationsverhalten der in Hydrogelen eingebetteten HCM. 2,5∙106 Zellen/ml wurden in den 
verschiedenen Hydrogelen eingebettet und in MGM kultiviert. Nach 1, 7, 14 und 21 Tagen wurde ein Presto-Blue™ 
Assay durchgeführt. Hierzu wurde das Presto-Blue™ Reagenz 1:10 in MGM verdünnt und zu den Zellen 
hinzugegeben. Nach einer Inkubation von 3 h bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit wurde die 
Absorption an einem Multiplattenleser (λex= 560 nm, λem= 600 nm, Integrationszeit= 400 ms) bestimmt. (A) GelMA; 
(B) GelNB/GelS. In Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus 
n = 3 ermittelt. 
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Insgesamt konnte ein besseres Proliferationsverhalten für die HCF in den Hydrogelen 

festgestellt werden. Außerdem zeigte sich eine höhere prozentuale Zunahme der Fluoreszenz 

in den GelMA-Hydrogelen für die HCF. Die HCM zeigten größere Schwankungen. Adulte 

Kardiomyozyten besitzen allgemein eine niedrigere Teilungsrate, weshalb damit eine geringe 

Proliferation erreicht wird. Jedoch sind die eingesetzten primären Kardiomyozyten (HCM) nicht 

vollständig ausdifferenziert, damit sie über mehrere Passagen subkultiviert werden können 

und zeigen aufgrund dessen auch keine charakteristischen Kontraktionen. Deshalb konnten 

hohe relative Fluoreszenzen und eine erhöhte Proliferation im GelNB/GelS für die HCM 

ermittelt werden.  

 

3.1.3.4 Lebend-/Tot-Färbungen  

Um ein natürliches Gewebe nachzubilden, können Hydrogele als Stützstrukturen eingesetzt 

werden. Die Biokompatibilität der Hydrogele ist von essentieller Bedeutung, da Zellen zur 

Migration, Proliferation und Differenzierung spezifische Anforderungen an ihre 

Mikroumgebung stellen.249 Da die eingesetzten Hydrogele auf Gelatinebasis aufgebaut sind, 

werden die Eigenschaften der Gelatine repräsentiert. So besitzen die Hydrogele sogenannte 

RGD-Domänen, welche ein Motiv aus dem Aminosäuren Arginin(R)-Glycin(G)-Aspartat(D) 

sind. Die Sequenzen dienen als Zellbindedomänen, da die Zellen sich an dieser Sequenz über 

zelleigene Integrinrezeptoren verankern können.114,250 Außerdem weisen die Hydrogele 

Spaltsequenzen für Matrix-Metalloproteinasen (MMP) auf, welche eine enzymatische 

Degradation ermöglichen. Diese Eigenschaft der Biodegradierbarkeit ist von essentieller 

Bedeutung in der Migration und Ausbreitung der Zellen.251,252 Durch die Vernetzung der 

funktionellen Gruppen an den Gelatinesträngen entstehen Poren, in deren Zwischenräume 

Zellen eingekapselt werden können, wodurch eine dreidimensionale Kultivierung ermöglicht 

wird. Die schematische Herstellung einer 3D-Kultur im Hydrogel ist in Abbildung 21 dargestellt. 

Dabei wurden das GelMA-Hydrogel und das GelNB/GelS-Hydrogel bezüglich deren 

Biokompatibilität für herzspezifische Zellen untersucht. Hierfür wurden jeweils 

2,5∙106 Zellen/ml in 200 µl Hydrogel eingebettet.  

 

Abbildung 21: Schematische Darstellung der Herstellung einer 3D-Kultur. Die Zellen wurden mit einer 
Photopolymerlösung und dem Photoinitiator gemischt und in ein Well platziert. Durch die Bestrahlung mit UV-Licht 
der Wellenlänge von 365 nm erfolgte die Vernetzung, wodurch die Zellen innerhalb der Photopolymerlösungen 
eingebettet wurden und an den RGD-Domänen der Gelatine adhärieren konnten. 



Ergebnisse und Diskussion 

42 
 

An Tag 1, 7, 14 und 21 wurden jeweils Lebend-/Tot-Färbungen durchgeführt, um die 

Zellviabilität innerhalb des Hydrogels zu untersuchen. Als Markierung der lebenden Zellen 

wurde Calcein-AM eingesetzt, welches in lebenden Zellen von Esterasen zu dem grün 

fluoreszierenden Calcein umgesetzt wird. Als Markierung der toten Zellen wurde das nicht 

membrangängige Propidiumiodid (PI) verwendet, welches in die DNA interkaliert und somit 

nur in Zellen vorzufinden ist, deren Zellmembran beschädigt wurde. Diese Markierung wird in 

Rot dargestellt.253–255 Die Strukturformeln des Calcein-AM und PI sind in Abbildung 22 

dargestellt. Die Experimente wurden in Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen durchgeführt.256 

 

Abbildung 22: Strukturformeln der Färbereagenzien Calcein-AM und PI. (A) Calcein-AM kann durch die 
Zellmembran diffundieren und wird in lebendigen Zellen durch die enthaltenen Esterasen zu Calcein umgewandelt, 
welches eine grüne Fluoreszenz aufweist und somit lebendige Zellen grün markieren kann. (B) Propidiumiodid (PI) 
visualisiert tote Zellen, da es nicht membrangängig ist und somit nur in Zellen mit beschädigter Membran eindringen 
kann und in die DNA interkaliert. Dies führt zu einer roten Markierung der toten Zellen.  

Das Ergebnis der Lebend-/Tot-Färbung der HCF innerhalb der GelMA-Hydrogele ist in 

Abbildung 23 dargestellt. Innerhalb des Hydrogels konnte eine hohe Zellviabilität über den 

Zeitraum von 21 Tagen erreicht werden. Es sind überwiegend grün fluoreszierende Zellen 

detektiert worden. Das GelMA low-Hydrogel hatte sich bereits nach 7 Tagen vollständig 

abgebaut, weshalb sich eine 2D-Zellschicht aus HCF auf dem Boden des Wells ausbildete und 

keine 3D-Struktur mehr zu erkennen war. Dies wird auch durch die Quantifizierung der 

Zellviabilität, welche mit der Software ImageJ ermittelt wurde, bestätigt, da an Tag 1 eine 

niedrigere Zellviabilität im Vergleich mit Tag 7, 14 und 21 erzielt wurde. Durch den Abbau des 

Hydrogels konnten die Zellen in einem Monolayer wachsen und einheitlich mit Nährstoffen aus 

dem Kultivierungsmedium versorgt werden. In GelMA medium und GelMA high waren zudem 

leichte zelluläre Ausläufer an Tag 7 erkennbar, was jedoch bis Tag 21 in keiner Verstärkung 

resultierte. GelMA medium und GelMA high zeigten Zellviabilitäten von ungefähr 60-70 % über 

nahezu den gesamten Zeitraum verteilt. Die hohe eingesetzte Konzentration an LAP kann die 

Überlebensrate an Tag 1 verringert haben. Außerdem können die ausgebildeten Netzwerke 
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der GelMA-Hydrogele für die HCF zu dicht sein, weshalb sie einerseits nicht migrieren und 

proliferieren konnten und andererseits nicht mit ausreichend Nährstoffen aus dem 

Nährmedium versorgt wurden.  

 

Abbildung 23: Lebend-/Tot-Färbung von HCF im GelMA-Hydrogel mit unterschiedlichen 
Funktionalisierungsgraden. Es wurden 2,5∙106 Zellen/ml in einem GelMA-Hydrogel mit einem Volumen von 
200 µl eingekapselt. Dabei wurden verschiedene Funktionalisierungsgrade (low, medium, high) der GelMA-
Hydrogele verwendet. Durch Zugabe von 0,3 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung mit UV-Licht (30 s, 
500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. An Tag 1, 7, 14 und 
21 wurde jeweils eine Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) 
und PI (Rot, nekrotische Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe= 200 µm, 
Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelMA low, 
(B) GelMA medium, (C) GelMA high. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 14, (iv) Tag 21. Mit ImageJ wurde der prozentuale 
Anteil an lebendigen Zellen bestimmt. 3D-Projektionen konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. 

In Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen. Der Maßstab entspricht 200 µm.  



Ergebnisse und Diskussion 

44 
 

Durch das Tiefenprofil in Abbildung 24 konnte die Verteilung der Zellen innerhalb des 

Hydrogels in einer Höhe von 200 µm gezeigt werden. Dagegen konnte im GelMA low eine 

2D-Zellschicht in einer Ebene erkannt werden, was den Abbau des Hydrogels bestätigt. In den 

Hydrogelen GelMA medium und GelMA high war über 21 Tage eine 3D-Struktur erkennbar 

und die Zellen in den verschiedenen Ebenen des Hydrogels verteilt, was auf eine Adhäsion 

der Zellen an die RGD-Sequenzen schließen lässt. 

 

Abbildung 24: Tiefenprofil der HCF in GelMA-Hydrogelen nach 21 Tagen. (i) GelMA low, (ii) GelMA medium, 
(iii) GelMA high. Anhand der Z-Stacks (Höhe= 200 µm, Abstand= 5 µm) der Lebend-/Tot-Färbungen konnten 
Tiefenprofile erzeugt werden, welche die Verteilungen der Zellen in den verschiedenen Ebenen aufzeigen. 
3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. In Kollaboration mit 
M. Sc. Alina Möltgen. Der Maßstab entspricht 200 µm.  

Es konnte zwischen der Einkapselung der HCF in den GelMA-Hydrogelen eine ähnliche 

Verhaltensweise zu der Einkapselung in den GelNB/GelS-Hydrogelen beobachtet werden. Die 

Ergebnisse der Einbettung der HCF in den GelNB/GelS-Hydrogelen ist in Abbildung 25 

dargestellt. Wie das GelMA low wurde das GelNB/GelS low ebenfalls innerhalb weniger Tage 

abgebaut, sodass an Tag 7 kein Hydrogel mehr sichtbar war. Dadurch konnten die Zellen am 

Boden des Wells adhärieren. Aufgrund dessen konnte auch bei der Quantifizierung der 

lebenden Zellen eine hohe Überlebensrate erfasst werden. Jedoch war die Viabilität im 

Gesamten betrachtet in den GelNB/GelS-Hydrogelen mit knapp 100 % für GelNB/GelS 

medium und 80 % für GelNB/GelS high nach 21 Tagen hoch. Bereits nach 7 Tagen konnten 

Ausrichtungen im GelNB/GelS medium und im GelNB/GelS high ab Tag 14 beobachtet 

werden. Eine zelluläre Vernetzung der Fibroblasten fand jedoch nicht statt.  
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Abbildung 25: Lebend-/Tot-Färbung von HCF im GelNB/GelS-Hydrogel mit unterschiedlichen 
Funktionalisierungsgraden. Es wurden 2,5∙106 Zellen/ml in einem GelNB/GelS-Hydrogel mit einem Volumen von 
200 µl eingekapselt. Dabei wurden verschiedene Funktionalisierungsgrade (low, medium, high) der GelNB/GelS-
Hydrogele verwendet. Durch Zugabe von 0,03 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung mit UV-Licht (15 s, 
500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. An Tag 1, 7, 14 und 
21 wurde jeweils eine Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) 
und PI (Rot, nekrotische Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe= 200 µm, 
Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelNB/GelS low, 
(B) GelNB/GelS medium, (C) GelNB/GelS high. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 14, (iv) Tag 21. Mit ImageJ wurde der 
prozentuale Anteil an lebendigen Zellen bestimmt. 3D-Projektionen konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software 

erstellt werden. In Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen. Der Maßstab entspricht 200 µm.  
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Über eine Höhe von 200 µm konnte eine homogene Verteilung durch das erstellte Tiefenprofil 

gezeigt werden (Abbildung 26). Lediglich im low-Hydrogel befanden sich die Zellen 

ausschließlich in einer Ebene. Dies ist auf den vollständigen Abbau des Hydrogels und damit 

das Anwachsen der Zellen auf dem Boden des Wells zurückzuführen.  

 

Abbildung 26: Tiefenprofil der HCF in GelNB/GelS-Hydrogelen nach 21 Tagen. (i) GelNB/GelS low, 
(ii) GelNB/GelS medium, (iii) GelNB/GelS high. Anhand der Z-Stacks (Höhe= 200 µm, Abstand= 5 µm) der Lebend-
/Tot-Färbungen konnten Tiefenprofile erzeugt werden, welche die Verteilungen der Zellen in den verschiedenen 
Ebenen aufzeigen. 3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. In 

Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen. Der Maßstab entspricht 200 µm. 

Neben den HCF sollten auch die HCM in das Herzmodell integriert werden, weshalb, analog 

zu den Versuchen der HCF, die gleichen Experimente mit den HCM durchgeführt wurden. 

Hierfür wurden 2,5∙106 Zellen/ml in 200 µl Hydrogel eingekapselt und chemisch vernetzt. An 

Tag 1, 7, 14 und 21 wurden Leben-/Tot-Färbungen durchgeführt, um die Viabilität und 

Morphologie der HCM in den Hydrogelen zu visualisieren.  

Wie bereits bei der Einkapselung der HCF in den GelMA-Hydrogelen wurde das GelMA low 

über den Zeitraum abgebaut, wodurch eine 3D-Kultivierung über 21 Tage nicht möglich war. 

An Tag 7 ist eine erneute adhärente 2D-Zellschicht auf dem Boden des Wells erkennbar, was 

die hohen Viabilitäten an allen Tagen erklärt. Die Viabilität der HCM war höher im Vergleich 

mit der Viabilität der HCF (Abbildung 27). Eine Ausrichtung der Zellen im GelMA medium war 

ab Tag 7 visualisiert und beginnende Zell-Zell-Kontakte an den Tagen 14 und 21 zu erkennen. 

Auch im GelMA high war eine Elongation und Ausrichtung der Zellen detektierbar, jedoch war 

die zelluläre Netzwerkbildung geringer verglichen mit den Zellen im GelMA medium. 

Die Quantifizierung der Lebend-/Tot-Färbungen erfolgte mit Hilfe der Software ImageJ. An 

Tag 1 sind im GelMA low und GelMA high ungefähr 65 % der Zellen viabel, was im Vergleich 

zu Tag 7 und 21, bei denen Viabilitäten von knapp 100 % erreicht wurden, gering ist. 

Möglicherweise haben der Vernetzungsvorgang und der Einsatz von 0,3 % LAP die 

Zellviabilität verringert. GelMA high zeigte an Tag 21 eine deutliche Abnahme der Zellviabilität 

auf ungefähr 40 %. Dies kann auf das dichte Netzwerk zurückzuführen sein. Je höher der 

Funktionalisierungsgrad ist, desto dichter ist das Netzwerk, welches durch das Hydrogel 

ausgebildet wird, da mehr funktionelle Gruppen zur Vernetzung zur Verfügung stehen. GelMA 

medium zeigte an allen Tagen hohe Viabilitäten von 90-100 %.  
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Abbildung 27: Lebend-/Tot-Färbung von HCM im GelMA-Hydrogel mit unterschiedlichen 
Funktionalisierungsgraden. Es wurden 2,5∙106 Zellen/ml in einem GelMA-Hydrogel mit einem Volumen von 
200 µl eingekapselt. Dabei wurden verschiedene Funktionalisierungsgrade (low, medium, high) der GelMA-
Hydrogele verwendet. Durch Zugabe von 0,3 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung mit UV-Licht (30 s, 
500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. An Tag 1, 7, 14 und 
21 wurde jeweils eine Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) 
und PI (Rot, nekrotische Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe= 200 µm, 
Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelMA low, 
(B) GelMA medium, (C) GelMA high. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 14, (iv) Tag 21. 3D-Projektionen konnten mit Hilfe 
der Leica LasX-Software erstellt werden. Mit ImageJ wurde der prozentuale Anteil an lebendigen Zellen bestimmt. 

In Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen. Der Maßstab entspricht 200 µm.  
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Mit der Aufnahme der Z-Stacks über eine Höhe von 200 µm konnten anschließend 

Tiefenprofile erstellt werden, die in Abbildung 28 dargestellt sind. Es kann in GelMA medium 

und GelMA high eine homogene Verteilung über die verschiedenen Ebenen beobachtet 

werden, was auf eine Adhäsion der Zellen an die RGD-Domänen der Gelatine schließen lässt. 

Im GelMA low befinden sich die Zellen, aufgrund des abgebauten Hydrogels, in einer Ebene. 

 

Abbildung 28: Tiefenprofil der HCM in GelMA-Hydrogelen nach 21 Tagen. (i) GelMA low, (ii) GelMA medium, 
(iii) GelMA high. Anhand der Z-Stacks (Höhe= 200 µm, Abstand= 5 µm) der Lebend-/Tot-Färbungen konnten 
Tiefenprofile erzeugt werden, welche die Verteilungen der Zellen in den verschiedenen Ebenen aufzeigen. 
3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. In Kollaboration mit 
M. Sc. Alina Möltgen. Der Maßstab entspricht 200 µm. 

Ähnliche Ergebnisse konnten in den GelNB/GelS-Hydrogelen erzielt werden. Das Ergebnis 

der Einbettung der HCM in den GelNB/GelS-Hydrogelen ist in Abbildung 29 dargestellt. Ein 

Abbau des Hydrogels low erfolgte analog zu vorherigen Experimenten und eine 2D-Zellschicht 

der HCM war erkennbar. Es konnten Viabilitäten von 63 % an Tag 1 und knapp 100 % an Tag 

7, 14 und 21 aufgrund des Abbaus des Hydrogels erzielt werden. Die Zellviabilität zeigte 

ähnliche Ergebnisse wie in den GelMA-Hydrogelen. Die Ausrichtung der Zellen war in den 

GelNB/GelS-Hydrogelen jedoch geringer, wobei lediglich an Tag 21 im GelNB/GelS medium 

eine leichte Ausrichtung und Elongation der HCM erkennbar war. An den anderen Tagen 

wurden in allen Hydrogelen runde, aber viable Zellen detektiert. An Tag 1 konnten im 

GelNB/GelS medium eine Viabilität von 58 % erreicht werden. Die HCM zeigten im 

GelNB/GelS high an Tag 1, 7 und 14 eine Viabilität von 100 %. Die Verringerung der Viabilität 

in dem GelNB/GelS medium an Tag 1 kann auf den Vernetzungsprozess zurückzuführen sein. 

GelNB/GelS medium zeigte an Tag 14 und Tag 21 und GelNB/GelS high an Tag 21 eine 

deutliche Abnahme der Zellviabilität.  
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Abbildung 29: Lebend-/Tot-Färbung von HCM im GelNB/GelS-Hydrogel mit unterschiedlichen 
Funktionalisierungsgraden. Es wurden 2,5∙106 Zellen/ml in einem GelNB/GelS-Hydrogel mit einem Volumen von 
200 µl eingekapselt. Dabei wurden verschiedene Funktionalisierungsgrade (low, medium, high) der GelNB/GelS-
Hydrogele verwendet. Durch Zugabe von 0,03 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung mit UV-Licht (15 s, 
500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. An Tag 1, 7, 14 und 
21 wurde jeweils eine Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) 
und PI (Rot, nekrotische Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe= 200 µm, 
Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelNB/GelS low, 
(B) GelNB/GelS medium, (C) GelNB/GelS high. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 14, (iv) Tag 21. 3D-Projektionen 
konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. Mit ImageJ wurde der prozentuale Anteil an lebendigen 

Zellen bestimmt. In Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen Der Maßstab entspricht 200 µm.  
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Die HCM, eingekapselt in den GelNB/GelS-Hydrogelen, zeigten eine homogene Verteilung 

über eine Höhe von 200 µm, was aus dem Tiefenprofil in Abbildung 30 ersichtlich wird. Mit 

Ausnahme des GelNB/GelS low, da die Zellen auf dem Boden des Wells in einer Ebene 

angewachsen sind. Die Zellen im GelNB/GelS medium und GelNB/GelS high konnten an die 

RGD-Domänen der Gelatine binden und somit im Hydrogel adhärieren. 

 

Abbildung 30: Tiefenprofil der HCM in GelNB/GelS-Hydrogelen nach 21 Tagen. (i) GelNB/GelS low, 
(ii) GelNB/GelS medium, (iii) GelNB/GelS high. Anhand der Z-Stacks (Höhe= 200 µm, Abstand= 5 µm) der Lebend-
/Tot-Färbungen konnten Tiefenprofile erzeugt werden, welche die Verteilungen der Zellen in den verschiedenen 
Ebenen aufzeigen. 3D-Prjektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. In 
Kollaboration mit M. Sc. Alina Möltgen. Der Maßstab entspricht 200 µm. 

Zusammenfassend konnten die herzspezifischen Zellen erfolgreich im GelMA- und 

GelNB/GelS-Hydrogel kultiviert werden, was eine gewebetypische Nachbildung des 

Herzmuskels ermöglicht. Außerdem konnten hohe Viabilitäten der Zellen erzielt werden, was 

von einer hohen Biokompatibilität der gelatinebasierten Hydrogele zeugt. Des Weiteren waren 

die Zellen in allen Hydrogelen, mit Ausnahme der low-Hydrogele, die sich über den 

Kultivierungszeitraum von 21 Tagen abbauten, homogen verteilt. Kai et al. konnten bereits 

durch das Herstellen von Nanofasern durch Elektrospinnen aus den Materialien Melanin, 

Gelatine und Poly-L-Milchsäure-co-ε-caprolacton (PLCL) und dem anschließenden Aussäen 

von primären humanen Herzmuskelzellen eine hohe Zellviabilität erzielen.257 Außerdem 

konnten Reynolds et al. erfolgreich primäre humane Herzmuskelzellen innerhalb eines 

Kollagen-Hydrogels einbetten und deren Zellausrichtung bei dynamischer uniaxialer Dehnung 

untersuchen.258  

Im Herzmuskel interagieren die Zellen jedoch mit anderen Zelltypen in einem Zellverbund. Das 

menschliche Herz besteht aus 30 % Herzmuskelzellen (Kardiomyozyten), 60 % 

Herzfibroblasten und 10 % anderen Zellarten wie Perizyten, Schrittmacherzellen und 

Endothelzellen, die das Endokard des Herzens bilden.259 Das Myokard wird aus den 

Kardiomyozyten zusammen mit den Herzfibroblasten gebildet. Dies wird ummantelt durch das 

Endokard, welches aus Endothelzellen gebildet wird. Aus diesem Grund wurde im folgenden 

Kapitel 3.1.3.5 untersucht, wie die HCM und HCF sich jeweils in Kokultur mit den HUVEC, den 

Endothelzellen, verhalten.  

 

 

 



Ergebnisse und Diskussion 

51 
 

3.1.3.5 Lebend-/Tot-Färbungen der Kokulturen 

Die Kokultur für das humane Herzmodell wurde aus drei verschiedenen Zellarten aufgebaut. 

Dabei wurden die HCM und HCF in einem in vivo ähnlichen Verhältnis innerhalb des Hydrogels 

eingekapselt, um das Myokard nachzubilden. Zur Abbildung des Endokards wurden die 

HUVEC auf dem Hydrogel ausgesät, damit eine einzelne Zellschicht gebildet werden kann. 

Um den Einfluss der HUVEC jeweils auf die HCF und HCM zu untersuchen, wurden diese 

einzeln in den Hydrogelen eingebettet und die HUVEC anschließend auf die 

Hydrogeloberfläche ausgesät. Eine schematische Darstellung der etablierten Kokulturen zum 

Aufbau der Herzmodelle sind in Abbildung 31 dargestellt. 

 

Abbildung 31: Schematische Darstellung der Kokultur von Endothelzellen und HCF oder HCM. Die HCM 
oder HCF wurden in einer Zellkonzentration von 2,5∙106 Zellen/ml in dem Hydrogel eingebettet. Anschließend 
wurden 5∙104 HUVEC/ml auf der Hydrogeloberfläche ausgesät. Somit konnte eine Kokultur mit einer Zellart 
innerhalb den Hydrogelen und den HUVEC als Zellschicht auf den Hydrogelen gebildet werden. (A) Kokultur HCF 
und HUVEC, (B) Kokultur HCM und HUVEC. 

Zunächst wurde das Anwachsen und die Viabilität der HUVEC nach dem Aussäen auf die 

Hydrogeloberflächen untersucht. Hierfür wurden die Hydrogele zunächst ohne Zellen 

ausgehärtet und die HUVEC anschließend in einer Zelldichte von 5∙104 Zellen/ml auf die 

Hydrogeloberfläche ausgesät. Um die Viabilität der HUVEC zu untersuchen, wurde an Tag 1, 

7 und 21 eine Lebend-/Tot-Färbung durchgeführt. Die Durchführung erfolgte analog zu den 

Versuchen in Kapitel 3.1.3.4. Es wurde Calcein-AM zur Markierung der lebenden Zellen 

eingesetzt und PI zur Markierung der nekrotischen Zellen. Die Experimente wurden in 

Kollaboration mit B. Sc. Clara Hüll durchgeführt.260 Dabei konnte beobachtet werden, dass nur 

wenige Zellen auf den GelMA-Hydrogelen adhärieren konnten (Abbildung 32). So konnten 

vereinzelte Zellen auf allen Hydrogelen detektiert werden, wobei keine zelluläre 

Netzwerkbildung stattfand. Ein Grund für die geringe Zellzahl war, dass nicht angewachsene 

Zellen bei einem Medienwechsel oder einem Waschvorgang mit abgenommen wurden, da 

diese nicht am Hydrogel über die RGD-Domäne verankern konnten. 
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Mit Hilfe der Software ImageJ wurden die Lebend-/Tot-Färbungen der HUVEC auf den GelMA-

Oberflächen quantifiziert. Es konnten Viabilitäten von 50 % auf GelMA low und GelMA medium 

an Tag 1 erzielt werden. GelMA high zeigte eine Viabilität von 80 % an allen Tagen. GelMA low 

wies eine Zunahme der Zellviabilität bis Tag 21 von knapp 100 % auf.  

 

Abbildung 32: Lebend-/Tot-Färbung von HUVEC auf GelMA-Hydrogelen mit unterschiedlichen 
Funktionalisierungsgraden. Es wurden 5∙104 Zellen/ml auf einem GelMA-Hydrogel mit einem Volumen von 200 µl 
ausgesät. Dabei wurden verschiedene Funktionalisierungsgrade (low, medium, high) der GelMA-Hydrogele 
verwendet. Durch Zugabe von 0,3 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung mit UV-Licht (30 s, 500 mW/cm2, 
Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. An Tag 1, 7 und 21 wurde jeweils 
eine Lebend-Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) und PI (Rot, 
nekrotische Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe=200 µm, 
Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelMA low, 
(B) GelMA medium, (C) GelMA high. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 21. 3D-Projektionen konnten mit Hilfe der Leica 
LasX-Software erstellt werden. Mit ImageJ wurde der prozentuale Anteil an lebenden Zellen bestimmt. In 

Kollaboration mit B. Sc. Clara Hüll. Der Maßstab entspricht 200 µm.  



Ergebnisse und Diskussion 

53 
 

Das Aussäen der HUVEC auf den GelNB/GelS-Hydrogelen zeigte eine höhere Rate in Bezug 

auf das Anwachsen der Zellen auf den Hydrogeloberflächen (Abbildung 33). An Tag 1 waren 

in allen drei Hydrogelen mit unterschiedlichen Funktionalisierungsgraden Zellen auf der 

Oberfläche angewachsen. Außerdem konnte eine Ausbildung von Zell-Zell-Kontakten auf dem 

GelNB/GelS low und medium beobachtet werden. An Tag 7 und 14 nahm die Zellzahl, die sich 

auf den Hydrogeloberflächen befanden, ab. Die Zellen, die nicht an der Oberfläche der 

Hydrogele adhärierten, wurden mit einem Medienwechsel entfernt. GelNB/GelS high zeigte an 

Tag 21 eine hohe Ansammlung an angewachsenen HUVEC auf der Oberfläche. Zudem 

konnte eine zelluläre Netzwerkbildung erkannt werden.  

Auf allen Hydrogeloberflächen konnte, mit Ausnahme von GelNB/GelS low an Tag 21, eine 

Viabilität von ungefähr 100 % erzielt werden. Hier wurde lediglich eine Zellviabilität von 50 % 

erreicht. Durch die Waschschritte und Medienwechsel können nekrotische Zellen, die nicht 

adhärieren, abgenommen werden, weshalb sich wenige nekrotische Zellen auf den 

Hydrogeloberflächen befanden. Verglichen mit den GelMA-Hydrogelen zeigten die Zellen auf 

den GelNB/GelS-Hydrogelen eine höhere Viabilität und zudem zelluläre Ausläufer der 

HUVEC. 
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Abbildung 33: Lebend-/Tot-Färbung von HUVEC auf GelNB/GelS-Hydrogelen mit unterschiedlichen 
Funktionalisierungsgraden. Es wurden 5∙104 Zellen/ml auf einem GelNB/GelS-Hydrogel mit einem Volumen von 
200 µl ausgesät. Dabei wurden verschiedene Funktionalisierungsgrade (low, medium, high) der GelNB/GelS-
Hydrogele verwendet. Durch Zugabe von 0,03 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung mit UV-Licht (15 s, 
500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. An Tag 1, 7, 14 und 
21 wurde jeweils eine Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) 
und PI (Rot, nekrotische Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe=200 µm, 
Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelNB/GelS low, 
(B) GelNB/GelS medium, (C) GelNB/GelS high. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 14, (iv) Tag 21. 3D-Projektionen konnten 
mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. Mit ImageJ wurde der prozentuale Anteil an lebendigen Zellen 

bestimmt. In Kollaboration mit B. Sc. Clara Hüll. Der Maßstab entspricht 200 µm.  
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Um den Einfluss einer Zellschicht aus HUVEC auf die eingekapselten Zellen im Hydrogel zu 

untersuchen, wurde eine Kokultur aus den HCF und den HUVEC sowie den HCM und den 

HUVEC erstellt. Hierzu wurden 2,5∙106 Zellen/ml der HCF oder HCM innerhalb der Hydrogele 

eingekapselt und anschließend mit UV-Licht chemisch vernetzt. Daraufhin wurden die HUVEC 

in einer Konzentration von 5∙104 Zellen/ml auf die Hydrogeloberfläche ausgesät. An Tag 1, 7, 

14 und 21 wurde analog zu den Experimenten in Kapitel 3.1.3.4 eine Lebend-/Tot-Färbung 

durchgeführt.  

Durch die Kokultivierung konnte in den GelMA-Hydrogelen eine deutliche Erhöhung der 

Viabilität sowie der Ausrichtung der Zellen beobachtet werden (Abbildung 34). In GelMA low 

wurde ein Anwachsen der Zellen beobachtet, jedoch wurde keine Ausrichtung detektiert. Das 

GelMA low wurde jedoch nicht abgebaut, was durch das Tiefenprofil in Abbildung 35A.i 

bestätigt wird. An Tag 1 ließ sich auf den medium- und high-Hydrogelen ebenfalls ein 

Anwachsen der HUVEC beobachten. Außerdem waren ab Tag 7 Zell-Zell-Kontakte der 

HUVEC auf den Hydrogeloberflächen zu erkennen, die ein Zelllayer bildeten. Zudem zeigten 

auch die HCF verknüpfte zelluläre Netzwerke. Im Vergleich zur Kultivierung der HCF ohne die 

HUVEC in den GelMA-Hydrogelen konnte hier eine deutliche Ausrichtung der Zellen 

beobachtet werden. Durch die Nutzung des EGM-2 als Medium kann die Zellausrichtung und 

-migration durch darin vorhandene Wachstumsfaktoren erhöht worden sein. Zudem kann die 

Zell-Zell-Kommunikation zwischen den HUVEC und den HCF zu einer verbesserten 

Zellausrichtung geführt haben.  

Mit Hilfe von ImageJ wurde die Lebend-/Tot-Färbung der HCF in Kokultur mit HUVEC 

quantifiziert. Im GelMA low wurden bis auf Tag 21, wobei nur eine Zellviabilität von 44 % 

detektiert werden konnte, hohe Viabilitäten von knapp 100 % erzielt. GelMA medium zeigte 

ebenfalls hohe Viabilitäten, mit Ausnahme von Tag 14. GelMA high wies an allen Tagen eine 

hohe Zellviabilität von meist 100 % beider Zelltypen auf. 
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Abbildung 34: Lebend-/Tot-Färbung von HCF in Kokultur mit HUVEC im GelMA-Hydrogel mit 
unterschiedlichen Funktionalisierungsgraden. Es wurden 2,5∙106 HCF/ml in einem GelMA-Hydrogel mit einem 
Volumen von 200 µl eingekapselt. Dabei wurden verschiedene Funktionalisierungsgrade (low, medium, high) der 
GelMA-Hydrogele verwendet. Durch Zugabe von 0,3 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung mit UV-Licht (30 s, 
500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. Anschließend wurden 
5∙104 HUVEC/ml in 200 µl EGM-2 auf die Hydrogeloberfläche ausgesät. An Tag 1, 7, 14 und 21 wurde jeweils eine 
Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) und PI (Rot, nekrotische 
Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe= 300 µm, Abstand= 5 µm) mit 
Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelMA low, (B) GelMA medium, 
(C) GelMA high. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 14, (iv) Tag 21. 3D-Projektionen konnten mit Hilfe der Leica LasX-
Software erstellt werden. Mit ImageJ wurde der prozentuale Anteil an lebendigen Zellen bestimmt. In Kollaboration 
mit B. Sc. Clara Hüll. Der Maßstab entspricht 200 µm.  
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In Abbildung 35 ist das Tiefenprofil der Kokultur der HCF mit den HUVEC abgebildet. Hierbei 

konnte über eine Höhe von 300 µm eine homogene Verteilung der Zellen in allen Ebenen und 

in allen Hydrogelen beobachtet werden. Außerdem wird die Zellschicht der HUVEC auf den 

Hydrogeloberflächen der GelMA medium- und GelMA high-Hydrogele deutlich, da diese eine 

einheitliche Schicht in einer Ebene zeigten, welche zur nächsten Zellschicht abgegrenzt war.  

 

Abbildung 35: Tiefenprofil der HCF in Kokultur mit HUVEC in GelMA-Hydrogelen nach 21 Tagen. 
(i) GelMA low, (ii) GelMA medium, (iii) GelMA high. Anhand der Z-Stacks (Höhe= 300 µm, Abstand= 5 µm) der 
Lebend-/Tot-Färbungen konnten Tiefenprofile erzeugt werden, welche die Verteilungen der Zellen in den 
verschiedenen Ebenen aufzeigen. 3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software 
erstellt werden. In Kollaboration mit B. Sc. Clara Hüll. Der Maßstab entspricht 200 µm.  

Bereits im GelMA-Hydrogel konnte eine hohe Viabilität von knapp 100 % der HCF in Kokultur 

mit dem HUVEC nach 21 Tagen nachgewiesen werden. Analog wurde das Experiment mit 

den Hydrogelen GelNB/GelS low, medium und high durchgeführt (Abbildung 36). Es zeigte 

sich, dass sich das GelNB/GelS low über den Zeitraum von 21 Tagen nicht abbaute und eine 

Kultivierung der Kokultur über diesen Zeitraum möglich war. Jedoch ließen sich keine 

zellulären Ausrichtungen feststellen, lediglich die HUVEC auf der Hydrogeloberfläche zeigten 

einzelne ausgerichtete Zellen. Im GelNB/GelS medium und GelNB/GelS high konnten ähnliche 

Verhaltensweisen der Zellen wie im GelMA-Hydrogel beobachtet werden. Bereits an Tag 1 

waren die HUVEC auf den Hydrogeloberflächen angewachsen und zeigten Ausrichtungen. 

Der Anteil an nekrotischen Zellen ist an Tag 1 mit einer Zellviabilität von 60-80 % am höchsten 

und nimmt über den restlichen Kultivierungszeitraum ab. Da nekrotische Zellen innerhalb des 

Hydrogels nicht adhärieren, können diese Zellen aus dem Hydrogel diffundieren und mit einem 

Medienwechsel abgenommen werden. An Tag 7 waren bereits Ausrichtungen der HCF 

innerhalb der Hydrogele zu erkennen. Dies wird bis Tag 21 immer verstärkt und es waren 

deutliche Zell-Zell-Kontakte zwischen den Zellen zu erkennen. Mit Hilfe der ImageJ Software 

wurden die Viabilitäten der Lebend-/Tot-Färbungen quantifiziert. So konnten für GelNB/GelS 

low die niedrigsten Viabilitäten erzielt werden, was bereits durch die konfokalmikroskopischen 

Aufnahmen ersichtlich wurde. Die Überlebensrate an Tag 1 und Tag 21 lag bei über 60 %, 

wobei an Tag 7 und Tag 14 Viabilitäten von unter 50 % ermittelt werden konnten. GelNB/GelS 

medium und GelNB/GelS high zeigten konstant eine hohe Zellviabilität. Hierfür konnten für den 

gesamten Zeitraum Viabilitäten von nahezu über 80 % verzeichnet werden. 
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Abbildung 36: Lebend-/Tot-Färbung von HCF in Kokultur mit HUVEC im GelNB/GelS-Hydrogel mit 
unterschiedlichen Funktionalisierungsgraden. Es wurden 2,5∙106 HCF/ml in einem GelNB/GelS-Hydrogel mit 
einem Volumen von 200 µl eingekapselt. Dabei wurden verschiedene Funktionalisierungsgrade (low, medium, 
high) der GelNB/GelS-Hydrogele verwendet. Durch Zugabe von 0,03 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung 
mit UV-Licht (15 s, 500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. 
Anschließend wurden 5∙104 HUVEC/ml in 200 µl EGM-2 auf die Hydrogeloberfläche ausgesät. An Tag 1, 7, 14 und 
21 wurde jeweils eine Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) 
und PI (Rot, nekrotische Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe= 300 µm, 
Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelNB/GelS low, 
(B) GelNB/GelS medium, (C) GelNB/GelS high. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 14, (iv) Tag 21. 3D-Projektionen 
konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. Mit ImageJ wurde der prozentuale Anteil an lebendigen 
Zellen bestimmt. In Kollaboration mit B. Sc. Clara Hüll. Der Maßstab entspricht 200 µm.  
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Durch die Tiefenprofile, welche in Abbildung 37 dargestellt sind, konnte die Verteilung der 

Zellen innerhalb der Hydrogele über eine Höhe von 300 µm untersucht werden. Hierbei sind 

die Seitenansichten dargestellt. Das Tiefenprofil zeigt, dass das GelNB/GelS low nach einem 

Kultivierungszeitraum von 21 Tagen noch vollständig vorhanden war. Das Vorhandensein der 

Zellen in allen Ebenen konnte hiermit bestätigt werden. Durch die Seitenansicht der 

Tiefenprofile der GelNB/GelS medium und GelNB/GelS high konnte außerdem darauf 

geschlossen werden, dass die HUVEC auf der Hydrogeloberfläche einen einheitlichen 

Zelllayer ausgebildet haben. Eine Abgrenzung der beiden Zellschichten, den HCF innerhalb 

des Hydrogels und der HUVEC auf der Hydrogeloberfläche, konnte deutlich erkannt werden.  

 

Abbildung 37: Tiefenprofil der HCF in Kokultur mit HUVEC in GelNB/GelS-Hydrogelen nach 21 Tagen. 
(i) GelNB/GelS low, (ii) GelNB/GelS medium, (iii) GelNB/GelS high. Anhand der Z-Stacks (Höhe= 300 µm, 
Abstand= 5 µm) der Lebend-/Tot-Färbungen konnten Tiefenprofile erzeugt werden, welche die Verteilungen der 
Zellen in den verschiedenen Ebenen aufzeigen. 3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-

Software erstellt werden. In Kollaboration mit B. Sc. Clara Hüll. Der Maßstab entspricht 200 µm. 

Insgesamt konnte anhand der Kokultivierung der HCF mit den HUVEC und der Wahl von 

EGM-2 als Kultivierungsmedium eine erhöhte Zellviabilität innerhalb der Hydrogele verglichen 

mit der Einzelkultivierung der HCF in denselben Hydrogelen festgestellt werden. Dies kann 

einerseits auf das geänderte Kultivierungsmedium zurückzuführen sein, andererseits kann 

auch die Kokultivierung dafür verantwortlich sein. Die HUVEC und die HCF kommunizieren 

zellulär über Signalstoffe in nativem Gewebe. Außerdem sekretieren HCF Faktoren wie 

vascular endothelial growth factor (VEGF), basic fibroblast growth factor (bFGF) und platelet 

derived growth factor (PDGF), die angiogene Faktoren sind und die Proliferation und zelluläre 

Netzwerkbildung der HUVEC fördern können.261,262 Als Angiogenese wird die Entstehung 

neuer Blutgefäße aus bereits bestehenden Blutgefäßen beschrieben.263 In dem eingesetzten 

Medium EGM-2 sind verglichen mit dem für HCF-spezifischen Kultivierungsmedium FGM-3 

mehr Wachstumsfaktoren enthalten, die die Zellausrichtung der HCF fördern.264 Bereits 

Twardowski et al. konnten zeigen, dass kardiale Fibroblasten in Kokultur mit Endothelzellen 

die zelluläre Netzwerkausbildung und Elongation von Endothelzellen in einem Fibrin-Hydrogel 

fördern können.265 

Die zweite Zellart, die HCM, wurden ebenfalls mit den HUVEC in Kokultur in den Hydrogelen 

eingebettet. Die Versuchsdurchführung erfolgte analog zum Aufbau der Kokultur der HCF mit 

den HUVEC. Zunächst wurde das GelMA-Hydrogel mit dem Einsatz der drei unterschiedlichen 

Funktionalisierungsgraden low, medium und high untersucht. Die Ergebnisse der Lebend-/Tot-

Färbungen sind in Abbildung 38 dargestellt. In allen eingesetzten Hydrogelen konnten hohe 

Viabilitäten von 80-100 % beider Zellarten nach 21 Tagen erzielt werden. Das GelMA low hatte 

sich an Tag 14 vollständig abgebaut, weshalb eine lebende 2D-Zellschicht an Tag 14 und 
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Tag 21 detektiert werden konnte. An Tag 1 konnte eine hohe Viabilität von knapp 100 % im 

GelMA low ermittelt werden, jedoch keine zellulären Ausläufer. An Tag 7 war der Abbau des 

Hydrogels bereits so weit fortgeschritten, dass nur erschwert konfokalmikroskopische 

Aufnahmen gemacht werden konnten, da das Hydrogel und die darin befindlichen Zellen nicht 

statisch waren. GelMA medium und GelMA high zeigten erneut ähnliche Ergebnisse. In beiden 

Hydrogelen war eine Kultivierung beider Zellarten über einen Zeitraum von 21 Tagen möglich 

und damit einher gingen überwiegend hohe Zellviabilitäten von über 80 %. Eine Ausnahme 

stellt GelMA medium an Tag 1 dar. Jedoch ist hierbei auch die Zellzahl geringer, verglichen 

mit den restlichen Aufnahmen. Vermutlich sind hierbei Fehler während des 

Herstellungsvorganges unterlaufen, weshalb die Zellviabilität an Tag 1 beeinträchtigt wurde. 

Während des Vernetzungsprozess sind die Zellen zudem den Radikalen des Photoinitiators 

ausgesetzt, was die Zellviabilität verringern kann. Jedoch regenerierten die Zellen schnell und 

erreichten an Tag 7 bereits eine Zellviabilität von über 90 %. Bereits an Tag 7 zeigten die 

angewachsenen HUVEC auf der Oberfläche einzelne Zell-Zell-Kontakte und ab Tag 14 

konnten zelluläre Ausläufer der HCM, die innerhalb des Hydrogels eingekapselt wurden, 

erkannt werden.  
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Abbildung 38: Lebend-/Tot-Färbung von HCM in Kokultur mit HUVEC im GelMA-Hydrogel mit 
unterschiedlichen Funktionalisierungsgraden. Es wurden 2,5∙106 HCM/ml in einem GelMA-Hydrogel mit einem 
Volumen von 200 µl eingekapselt. Dabei wurden verschiedene Funktionalisierungsgrade (low, medium, high) der 
GelMA-Hydrogele verwendet. Durch Zugabe von 0,3 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung mit UV-Licht (30 s, 
500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. Anschließend wurden 
5∙104 HUVEC/ml in 200 µl EGM-2 auf die Hydrogeloberfläche ausgesät. An Tag 1, 7, 14 und 21 wurde jeweils eine 
Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) und PI (Rot, nekrotische 
Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe= 300 µm, Abstand= 5 µm) mit 
Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelMA low, (B) GelMA medium, 
(C) GelMA high. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 14, (iv) Tag 21. 3D-Projektionen konnten mit Hilfe der Leica LasX-
Software erstellt werden. Mit ImageJ wurde der prozentuale Anteil an lebendigen Zellen bestimmt. In Kollaboration 
mit B. Sc. Clara Hüll. Der Maßstab entspricht 200 µm.  
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Durch die Tiefenprofile in Abbildung 39 konnte die einheitliche Verteilung der HCM innerhalb 

der Hydrogele über eine Höhe von 300 µm bestätigt werden. Außerdem konnte der Abbau des 

GelMA low verifiziert werden, da ein einziger Zelllayer in einer Ebene aufgezeigt wurde. Im 

GelMA medium konnte deutlich die HUVEC-Schicht auf dem Hydrogel erkannt werden. Diese 

zeigten eine gute Abgrenzung zu den HCM, welche eingekapselt innerhalb des Hydrogels 

vorlagen. Dennoch zeigten die Zellarten eine zelluläre Interaktion zueinander. Im GelMA high 

war es schwierig zu beurteilen, ob die HUVEC auf der Oberfläche angewachsen sind oder 

mittlerweile in das Hydrogel hineingewachsen sind. Dennoch war eine homogene Verteilung 

der Zellen über 300 µm innerhalb des Hydrogels erkennbar.  

 

Abbildung 39: Tiefenprofil der HCM in Kokultur mit HUVEC in GelMA-Hydrogelen nach 21 Tagen. 
(i) GelMA low, (ii) GelMA medium, (iii) GelMA high. Anhand der Z-Stacks (Höhe= 300 µm, Abstand= 5 µm) der 
Lebend-/Tot-Färbungen konnten Tiefenprofile erzeugt werden, welche die Verteilungen der Zellen in den 
verschiedenen Ebenen aufzeigen. 3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software 
erstellt werden. In Kollaboration mit B. Sc. Clara Hüll. Der Maßstab entspricht 200 µm. 

Im nächsten Schritt wurde das identische Experiment im GelNB/GelS-Hydrogel durchgeführt, 

dessen Ergebnisse in Abbildung 40 dargestellt sind. Die HCM wurden innerhalb des Hydrogels 

eingebettet und anschließend die HUVEC auf das jeweilige Hydrogel ausgesät. Verglichen mit 

zuvor durchgeführten Experimenten wurde das GelNB/GelS low über den Zeitraum von 21 

Tagen nicht abgebaut und eine Kultivierung der beiden Zellarten in und auf diesem Hydrogel 

war möglich. Dies kann auf den Wechsel des Mediums zurückzuführen sein. Das eingesetzte 

EGM-2 enthält verglichen mit dem HCM-spezifischen Medium MGM weniger fetales 

Kälberserum (engl. fetal calf serum, FCS), weshalb weniger Proteasen vorlagen, die das 

Hydrogel abbauen konnten. Jedoch konnten auch die Wechselwirkungen der Zellen das 

Hydrogel stabilisieren, weshalb nur ein Teilabbau des Hydrogels stattfand. Es konnte in allen 

Hydrogelen eine hohe Zellviabilität von knapp 100 % nach 21 Tagen detektiert werden. An 

Tag 1 zeigten GelNB/GelS low und GelNB/GelS medium eine geringere Viabilität von unter 

60 %. Dies kann auf den zellulären Stress während des Vernetzungsprozesses des Hydrogels 

zurückzuführen sein. Im low-Hydrogel waren nur an Tag 21 zelluläre Ausläufer zu erkennen. 

Diese zellulären Ausläufer wurden außerdem von den HUVEC, die auf der Hydrogeloberfläche 

angewachsen sind, verzeichnet. An Tag 7 konnten vereinzelte angewachsene HUVEC auf der 

GelNB/GelS low Oberfläche beobachtet werden. Im GelNB/GelS medium konnte bereits an 

Tag 1 eine Ausrichtung der HUVEC Zellen auf der Oberfläche des Hydrogels verzeichnet 

werden. An Tag 1 bestand dies hauptsächlich aus einzelnen HUVEC-Ansammlungen, wobei 

über den Kultivierungszeitraum von 21 Tagen ein großflächiges zelluläres Netzwerk aus 

HUVEC auf der Hydrogeloberfläche beobachtet werden konnte. Außerdem zeigten die HCM 

ebenfalls zelluläre Ausläufer, die an Tag 7 begannen und sich bis Tag 21 intensivierten. Auf 
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dem GelNB/GelS high konnte ebenfalls ein Anwachsen der HUVEC beobachtet werden. An 

Tag 21 konnte eine deutliche Elongation der Endothelzellen detektiert werden. Auch die HCM, 

die innerhalb des Hydrogels eingebettet waren, zeigten zelluläre Ausrichtungen, jedoch 

bildeten sie keine Zell-Zell-Kontakte.  

 

Abbildung 40: Lebend-/Tot-Färbung von HCM in Kokultur mit HUVEC im GelNB/GelS-Hydrogel mit 
unterschiedlichen Funktionalisierungsgraden. Es wurden 2,5∙106 HCM/ml in einem GelNB/GelS-Hydrogel mit 
einem Volumen von 200 µl eingekapselt. Dabei wurden verschiedene Funktionalisierungsgrade (low, medium, 
high) der GelNB/GelS-Hydrogele verwendet. Durch Zugabe von 0,03 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung 
mit UV-Licht (15 s, 500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. 
Anschließend wurden 5∙104 HUVEC/ml in 200 µl EGM-2 auf die Hydrogeloberfläche ausgesät. An Tag 1, 7, 14 und 
21 wurde jeweils eine Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) 
und PI (Rot, nekrotische Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe= 300 µm, 
Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelNB/GelS low, 
(B) GelNB/GelS medium, (C) GelNB/GelS high. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 14, (iv) Tag 21. Mit ImageJ wurde der 
prozentuale Anteil an lebendigen Zellen bestimmt. 3D-Projektionen konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software 
erstellt werden. In Kollaboration mit B. Sc. Clara Hüll. Der Maßstab entspricht 200 µm.  
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Durch das Tiefenprofil in Abbildung 41 wurde sichtbar, dass in allen Hydrogelen eine 

homogene Verteilung der Zellen in einer Höhe von 300 µm vorlag. Außerdem konnten die 

Abgrenzungen der beiden Zellschichten im GelNB/GelS medium und high erkannt werden. Im 

GelNB/GelS medium waren die Zellschichten weniger gut sichtbar, da die HUVEC ein sehr 

dichtes Netzwerk ausgebildet hatten und möglicherweise bereits einige der HUVEC in das 

Hydrogel gewachsen waren. Die Grenze der beiden Zellschichten im GelNB/GelS high war 

deutlich erkennbar.  

 

Abbildung 41: Tiefenprofil der HCM in Kokultur mit HUVEC in GelNB/GelS-Hydrogelen nach 21 Tagen. 
(i) GelNB/GelS low, (ii) GelNB/GelS medium, (iii) GelNB/GelS high. Anhand der Z-Stacks (Höhe= 300 µm, 
Abstand= 5 µm) der Lebend-/Tot-Färbungen konnten Tiefenprofil erzeugt werden, welche die Verteilungen der 
Zellen in den verschiedenen Ebenen aufzeigen. 3D-Porjektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-
Software erstellt werden. In Kollaboration mit B. Sc. Clara Hüll. Der Maßstab entspricht 200 µm. 

Die Kokultur von HCM und HUVEC erhöhte die Zellviabilität und führte außerdem zu Zell-Zell-

Kontakten. Die Kultivierung der HCM ohne die zweite Zellart zeigte kaum zelluläre 

Netzwerkbildungen und niedrigere Zellviabilitäten. Dies kann auf die Kultivierung in EGM-2 

zurückzuführen sein. In dem endothelzellspezifischen Medium EGM-2 sind, verglichen mit 

dem HCM-spezifischen Medium MGM, mehr Wachstumsfaktoren und kleine Signalstoffe 

enthalten, welches die Bildung von Zell-Zell-Kontakten der HCM erhöhen kann.264,266 

Außerdem kann die Kokultivierung der beiden Zellarten die Proliferation und Elongation durch 

Sekretion von Wachstumsfaktoren fördern. Durch die Kokultivierung von 

Kardiomyozytschichten aus einer Ratte mit Endothelzellen konnten Sekine et al. bereits 

zeigen, dass eine verbesserte Ausrichtung der Endothelzellen erzielt werden konnte und, dass 

durch die Kokultivierung eine erhöhte Sekretion von Wachstumsfaktoren gemessen werden 

konnte.267 

Anhand der Ergebnisse der Lebend-/Tot-Färbungen der Kokultur von HCF mit den HUVEC 

und HCM mit den HUVEC konnten verbesserte Eigenschaften festgestellt werden. Verglichen 

mit den Lebend-/Tot-Färbungen der einzelnen Zellarten in den Hydrogelen konnten höhere 

Zellviabilitäten und Zell-Zell-Kontakte erzielt werden. Außerdem war ein Anwachsen der 

Endothelzellen auf den Hydrogeloberflächen in der Kokultur möglich. Somit zeigten die 

Kokulturen der Zellen einen gegenseitigen positiven Einfluss. Diese Erkenntnisse wurden in 

den folgenden Kapiteln zum Aufbau eines humanen Herzmodells gewinnbringend eingesetzt. 
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3.1.3.6 Aufbau einer Kokultur von Herzmuskelzellen und Herzfibroblasten  

Im vorherigen Kapitel 3.1.3.5 wurde bereits die Kokultur untersucht, in dem eine Zellart (HCM 

oder HCF) innerhalb des Hydrogels eingebettet wurde und die Endothelzellen (HUVEC) als 

einzelne Zellschicht auf die Hydrogeloberflächen ausgesät wurden. Dies zeigte eine deutliche 

Verbesserung der Zellausrichtungen und der Gewebebildung verglichen mit der Kultivierung 

der HCM oder HCF ohne die zusätzliche Zellschicht der HUVEC.  

Um die beiden Zellarten, HCM und HCF, zu vereinen, um das native Myokard besser 

rekonstruieren zu können, wurden die beiden Zellarten gemeinsam in das Hydrogel 

eingebettet und kokultiviert. In der Literatur wird beschrieben, dass das menschliche Herz aus 

30 % Kardiomyozyten und 70 % Nicht-Myozyten besteht, weshalb dieses Verhältnis für die 

Kokultur der HCF und HCM gewählt wurde.268,269 Die schematische Darstellung der Kokultur 

von HCF und HCM ist in Abbildung 42 aufgezeigt. Hierfür wurden die Zellen enzymatisch 

abgelöst, gezählt und in einem Verhältnis von HCF:HCM 7:3 sowie einer 

Gesamtzellkonzentration von 2,5∙106 Zellen/ml in den Hydrogelen eingebettet. Da sich die 

medium-Hydrogele in Kapitel 3.1.3.4 und 3.1.3.5 als vielversprechend herausgestellt hatten, 

wurden lediglich GelMA medium und GelNB/GelS medium eingesetzt. Die Kokultur wurde über 

einen Zeitraum von 30 Tagen kultiviert und alle 2-3 Tage ein Medienwechsel durchgeführt. Die 

Morphologie der Zellen wurden mikroskopisch verfolgt. Nach 30 Tagen wurden die Zellen 

fixiert, permeabilisiert und die unspezifischen Bindungsstellen blockiert. Anschließend wurde 

eine Immunfluoreszenzmarkierung mit sarkomerischem α-Aktinin (Anti-α-Aktinin (sarcomeric) 

aus der Maus) durchgeführt. Anschließend erfolgte eine Markierung des α-Aktinin mit dem 

Sekundärantikörper Alexa Fluor® 568 Ziege anti-Maus. α-Aktinin ist ein 100 kDa großes 

Protein, welches an der Vernetzung der Aktinfilamente beteiligt ist. Es ist an den Z-Scheiben 

der Sarkomere wiederzufinden und ist außerdem an der Kraftübertragung zwischen den 

Myofibrillen beteiligt.270–272 α-Aktinin diente zur Markierung der HCM. 

 

Abbildung 42: Schematische Darstellung der Kokultur von HCM und HCF. HCM und HCF wurden in einem 
Verhältnis von 7:3 HCF:HCM in der Hydrogel-Vorläuferlösung resuspendiert und anschließend mit UV-Licht 

vernetzt. Hierdurch wurde eine Kokultur aus HCM und HCF ausgebildet. 

Zur Visualisierung der Zellkerne wurden diese zusätzlich mit Hoechst33342 gefärbt. 

Außerdem wurde das Aktinzytoskelett der Zellen mit Phalloidin-TRITC markiert, damit eine 

Unterscheidung zwischen den HCM und den HCF möglich war. Das α-Aktinin bindet 

ausschließlich die HCM, während Phalloidin-TRITC alle Aktinfilamente, unabhängig von der 

Zellart, markiert. Die Visualisierung der Markierungen erfolgte durch inverse 

Konfokalmikroskopie. Durch den Vergleich der Antikörpermarkierung und der 
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Phalloidin-TRITC-Färbung konnte somit zwischen HCM und HCF unterschieden werden. Die 

konfokalmikroskopischen Aufnahmen sind in Abbildung 43 dargestellt. Es konnte zunächst 

eine homogene Verteilung der Zellen über einen Zeitraum von 30 Tagen durch das Tiefenprofil 

gezeigt werden. Über eine Höhe von 300 µm waren in jeder Ebene Zellen vorzufinden, die an 

den RGD-Sequenzen der Gelatine adhärierten. Außerdem baute sich keines der Hydrogele 

ab, was auf eine Stabilität der medium-Hydrogele schließen lässt. Es konnte zudem eine 

Ausrichtung der Zellen innerhalb der Hydrogele detektiert werden. Anhand der Markierung der 

HCM mit dem Antikörper konnte jedoch geschlussfolgert werden, dass es sich bei den 

ausgestreckten Zellen hauptsächlich um HCF handelt. Jedoch waren im GelMA medium auch 

einige HCM mit zellulären Ausläufern zu erkennen. Außerdem konnten Zell-Zell-Kontakte 

erfasst werden, was bei der Kultivierung der Zellarten einzeln in den Hydrogelen nicht erzielt 

werden konnte. In der Literatur konnte bereits häufig gezeigt werden, dass kardiale 

Fibroblasten benötigt werden, damit Kardiomyozyten innerhalb von Hydrogelen elongieren 

und Muskelfasern ausbilden können.273 In der Kokultur sind eine höhere Anzahl an Zell-Zell-

Interaktionen vorhanden. Außerdem wird vermutet, dass Fibroblasten und Kardiomyozyten 

über parakrine Signalfaktoren kommunizieren. Durch die Freisetzung von parakrinen 

Faktoren, wie bFGF oder transforming growth factor β (TGF-β), die in der Kokultur sekretiert 

werden, kann die zelluläre Ausrichtung und die Ausbildung von Zell-Zell-Kontakten der Zellen 

gegenseitig gefördert werden.274 Die Forschungsgruppe um Saini konnte erfolgreich eine 

Kokultur aus isolierten Rattenkardiomyozyten und Rattenherzfibroblasten in einem GelMA-

Hydrogel etablieren.275 Es lässt sich schlussfolgern, dass die eingesetzten Hydrogele ein 

gewisses Potenzial aufweisen, um ein Herzgewebe zu entwickeln. Jedoch muss das 

Verhältnis der beiden Zelltypen weiter angepasst werden, da eine Ausrichtung beider Zellen 

notwendig ist, um ein funktionsfähiges Modell zu rekonstruieren. 

Ein Modell aller drei erforderlichen Zellarten (HCF, HCM, HUVEC) wurde aufgrund der 

fehlenden Ausrichtung der HCM nicht durchgeführt. Stattdessen wurde der Fokus auf die 

Differenzierung von humanen Kardiomyozyten aus humanen induzierten pluripotenten 

Stammzellen (engl. human induced pluripotent stem cells, hiPSC) gelegt (Kapitel 3.2), um sich 

den nativen Eigenschaften des Herzmuskels zu nähern. Lesman et al. konnten eine Kokultur 

der drei Zellarten Herzmuskelzellen, Fibroblasten und Endothelzellen aufbauen. Sie erzielten 

durch zusätzliche Zellarten wie Fibroblasten und Endothelzellen zu den Kardiomyozyten eine 

gesteigerte Vaskularisierung des artifiziellen Herzmuskelgewebes.276 Außerdem konnten 

Ravenscroft et al. zeigen, dass eine Sphäroidbildung aus den drei Zellarten in einem Verhältnis 

4:2:1 (Kardiomyozyten:Fibroblasten:Endothelzellen) in einem positiven pharmazeutischen 

Effekt resultierte. Durch die Kokultur der drei Zellarten konnten erhöhte kontraktile 

Eigenschaften ermittelt werden.277 
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Abbildung 43: Immunfluoreszenzmarkierung der Kokultur von HCM und HCF in Hydrogelen. HCM und HCF 
wurden in einem Verhältnis von 7:3 HCF:CHM und einer Zellkonzentration von 2,5∙106 Zellen/ml mit den 
Hydrogelen gemischt, mit 0,3 % oder 0,03 % LAP versetzt und in einem Well eines ibidi µ-Slides vernetzt (30/15 s, 
320-500 nm, Omnicure S2000, 500 mW/cm2). Über 30 Tage wurden die Zellen kultiviert und anschließend fixiert, 
permeabilisiert und die unspezifischen Bindungsstellen blockiert. Anschließend konnte eine Immunfluoreszenz-
markierung mit α-Aktinin (Anti-α-Aktinin (sarcomeric) aus der Maus) durchgeführt werden. (i) Hoechst33342, Blau 
(λex: 405 nm, λem: 415-480 nm); (ii) Phalloidin-TRITC, Gelb (λex: 532 nm, λem: 545-625 nm); (iii) α-Aktinin, Grün 
(λex: 532 nm, λem: 600-630 nm); (iv) Überlagerung; (v) Tiefenprofil. Die Aufnahmen erfolgten mit einem inversen 
Konfokalmikroskop (Leica Stellaris 5). Daraus konnten Z-Stacks (Höhe= 300 µm, Abstand= 5 µm) erzeugt werden. 
3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. Der Maßstab 
entspricht 200 µm. 

 

3.1.3.7 3D-Biodruck von herzspezifischen Zellarten 

Durch 3D-Biodruckverfahren kann die Reproduzierbarkeit der Herstellung von artifiziellem 

Gewebe erhöht werden, da einem Konstrukt eine einheitliche Form gegeben werden kann und 

die Zellen darin gedruckt und präzise positioniert werden können.278 Da sich der Druckvorgang 

aufgrund der Kühlung der Biotinten im Druckkopf, des Durchmessers der konischen Nadel und 

vielen anderen Faktoren negativ auf die Zellviabilität auswirken kann, wurden die HCF und 

HCM einzeln in den Hydrogelen im extrusionsbasierten 3D-Biodruck untersucht. Hierfür 

wurden 2,5∙106 Zellen/ml mit den jeweiligen Hydrogelen und LAP in der erforderlichen 

Konzentration (0,3 % für GelMA und 0,03 % für GelNB/GelS) gemischt und in eine 3 ml Spritze 

(Luer-Lock) überführt. Anschließend wurde die Biotinte in den Druckkopf des BioSpot BP 

(Biofluidix GmbH) eingesetzt und es erfolgte eine Temperierung auf die erforderliche 

Drucktemperatur für 30 min. Durch Dr. X. Kempter konnten bereits die optimalen 

Drucktemperaturen für die verschiedenen Hydrogele bestimmt werden. Es wurden 

Drucktemperaturen von 23 °C für GelMA medium, 20 °C für GelMA high, 22 °C für GelNB/GelS 

medium und 19 °C für GelNB/GelS high verwendet.224 Anschließend wurde eine konische 

Nadel (Durchmesser 0,25 mm) angebracht und die Viskosität der Tinte überprüft. Die Z-Höhe 

wurde manuell normiert und Gitterstrukturen der Größe 12 x 12 mm gedruckt. Zur Überprüfung 

der Zellviabilität wurde an Tag 7, 14 und 21 eine Lebend-/Tot-Färbung, wie in Kapitel 3.1.3.4 

beschrieben, mit Calcein-AM und PI durchgeführt. Calcein-AM diente als Markierung von 

lebenden Zellen und PI als Markierung von nekrotischen Zellen. 
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Auf eine Färbung an Tag 1 wurde verzichtet, da die Zellen hier lediglich, wie durch die 3D-

Kultur ohne extrusionsbasierten Druck bewiesen, eine kreisrunde Form aufweisen und keine 

zellulären Ausläufer zeigen. Eine schematische Darstellung des 3D-Biodrucks ist unten in 

Abbildung 44 aufgezeigt. 

 

Abbildung 44: Schematische Darstellung des 3D-Biodrucks (3D-Bioprinting). Die Biotinte, bestehend aus 
Photopolymerlösung, dem Photoinitiator LAP und den Zellen (HCF oder HCM), wurde in den Druckkopf des 
3D-Biodruckers eingesetzt und temperiert. Anschließend wurden Gitterstrukturen der Größe 12 x 12 mm gedruckt. 
(A) Aufnahme der gedruckten Struktur. Der Maßstab entspricht 3 mm. (B) Nahaufnahme der Gitterstruktur. Der 
Maßstab entspricht 200 µm. (C) und (D) zeigen charakteristische Nahaufnahmen an bestimmten Stellen der 
Gitterstruktur. Der Maßstab entspricht 100 µm.  

Zunächst wurden die HCF in den Hydrogelen GelMA medium, GelMA high, GelNB/GelS 

medium und GelNB/GelS high gedruckt und anschließend in einer Petrischale in FGM-3 

kultiviert. Auf das Drucken der low-Hydrogele wurde verzichtet, da sich aus der 3D-Kultur ohne 

extrusionsbasierten Druck zeigte, dass diese sich nach wenigen Tagen Kultivierung aufgrund 

des im Medium enthaltenen FCS abbauten. In FCS sind Proteasen enthalten, die das 

Gelatinerückgrat spalten können und somit zum Abbau des Hydrogels führen.279 Abbildung 45 

zeigt die Ergebnisse der Lebend-/Tot-Färbungen der gedruckten Strukturen mit eingebetteten 

HCF. Dabei ist auffällig, dass die HCF in den high-Hydrogelen eine deutlich geringere 

Elongation zeigen und meist eine runde Form aufweisen. Im Vergleich der Viabilität der Zellen 

der GelMA-Hydrogele und der GelNB/GelS-Hydrogele, fällt auf, dass die Viabilität der HCF in 

den GelNB/GelS-Hydrogelen mit knapp 100 % an Tag 21 deutlich höher war. In GelMA 

medium zeigte sich bereits an Tag 7 und an Tag 14 eine deutliche zelluläre Ausrichtung 

entlang des Kreuzes der Gitterstruktur, bei der sich zwei Schichten überlagern. Außerdem war 

die Gitterstruktur deutlich erkennbar. An Tag 21 war jedoch keine Ausrichtung zu erkennen, 

weil möglicherweise Fehler bei der Herstellung unterlaufen sein können. Da für jeden Tag eine 

separate Struktur gedruckt wurde, kann es zu Unterschieden zwischen den einzelnen 

Strukturen kommen. Im Vergleich zu Tag 7 und Tag 21 zeigten die Zellen an Tag 14 im GelMA 

high zelluläre Ausläufer. GelNB/GelS medium zeigte an allen Tagen ausgerichtete HCF und 

deutlich sichtbare Gitterstrukturen. Im GelNB/GelS high konnten ebenfalls ausgerichtete 

Zellen detektiert werden, jedoch konnte die Gitterstruktur nicht mehr vollständig anhand der 

Zellverteilung erkannt werden. Auffällig ist zudem, dass die Zellen eine stärkeres zelluläres 

Netzwerk an den Rändern der gedruckten Strukturen aufweisen. Durch die Poren innerhalb 

der Hydrogele besitzen die Zellen die Möglichkeit zu migrieren, weshalb die Möglichkeit 
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besteht, dass sich vermehrt an den Rändern der Strukturen Zellen ansammeln, da hier der 

direkte Kontakt zum Zellkulturmedium besteht. Aufgrund der Oberflächenspannung und der 

mechanischen Kräfte die am Rand der Hydrogelstrukturen auftreten kann außerdem die 

Geometrie der Struktur die Ausrichtung der Zellen zusätzlich beeinflussen. Die Viabilität 

konnte mit Hilfe der Software ImageJ quantifiziert werden. GelMA medium zeigte 

vergleichbare Viabilitäten an allen Tagen in einem Bereich von 70-80 %. Im GelMA high war 

der Anteil lebendiger Zellen bei über 95 % an allen Tagen. Im GelNB/GelS medium konnten 

an Tag 7 und Tag 14 niedrigere Zellviabilitäten ermittelt werden, welche an Tag 21 auf 98 % 

anstieg. Durch die nicht-adhärenten nekrotischen Zellen können diese aus der Struktur 

diffundieren und mit einem Medienwechsel abgenommen werden. GelNB/GelS high erzielte 

Zellviabilitäten von 80-99 % an allen Tagen. 
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Abbildung 45: Lebend-/Tot-Färbung des 3D-Biodrucks der HCF. Es wurden 2,5∙106 HCF/ml mit 5 % Hydrogel-
Vorläuferlösungen und 0,3 % LAP (GelMA) oder 0,03 % LAP (GelNB/GelS) gemischt. Dabei wurden verschiedene 
Funktionalisierungsgrade (medium, high) der Hydrogele verwendet. Die Biotinte wurde in den Drucker eingesetzt, 
anschließend erfolgte eine Temperierung der Tinte für 30 min. Daraufhin konnte die Tinte für den 
extrusionsbasierten Biodruck verwendet werden. Anschließend wurden zwei Schichten einer Gitterstruktur gedruckt 
und für 30 s (GelMA) oder 15 s (GelNB/GelS) mit UV-Licht der Leistungsdichte 500 mW/cm2 (Omnicure S2000, 
320-500 nm) ausgehärtet. An Tag 7, 14 und 21 wurde jeweils eine Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, 
viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) und PI (Rot, nekrotische Zellen, λex= 532 nm, λem= 610-700 nm) 
durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe= 300 µm, Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie 
(Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelMA medium, (B) GelMA high, (C) GelNB/GelS medium, (D) GelNB/GelS 
high. (i) Tag 7, (ii) Tag 14, (iii) Tag 21. 3D-Projektionen konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. 

Mit ImageJ wurde der prozentuale Anteil an lebendigen Zellen bestimmt. Der Maßstab entspricht 200 µm.  
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Das Tiefenprofil der gedruckten Strukturen (Abbildung 46) nach einem Kultivierungszeitraum 

von 21 Tagen zeigte außerdem, dass die 3D-Struktur über 300 µm vorhanden war und die 

Zellen innerhalb der 300 µm homogen verteilt waren. Somit konnte gezeigt werden, dass eine 

Kultivierung über 21 Tage möglich war, ohne dass die Strukturen abgebaut wurden.  

 

Abbildung 46: Tiefenprofil der gedruckten HCF nach 21 Tagen. (i) GelMA medium, 
(ii) GelMA high, (iii) GelNB/GelS medium, (iv) GelNB/GelS high. Anhand der Z-Stacks (Höhe= 300 µm, 
Abstand= 5 µm) der Lebend-/Tot-Färbungen konnten Tiefenprofile erzeugt werden, welche die Verteilungen der 
Zellen in den verschiedenen Ebenen aufzeigen. 3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-
Software erstellt werden. Der Maßstab entspricht 200 µm. 

Analog zu vorherigen Experimenten wurde der Einfluss des extrusionsbasierten Biodrucks auf 

die HCM untersucht. Hierbei wurden die Hydrogele GelMA medium und GelNB/GelS medium 

verwendet (Abbildung 47), da diese in den zuvor durchgeführten Experimenten die 

vielversprechendsten Ergebnisse erzielten. Es konnten überwiegend viable Zellen mit 

80-100 % über den gesamten Zeitraum detektiert werden. Lediglich an Tag 7 waren im 

GelNB/GelS medium 50 % nekrotische Zellen aufzufinden. Das Kreuz der Gitterstruktur 

konnte in allen Aufnahmen erkannt werden, was bedeutet, dass eine Kultivierung über einen 

Zeitraum von 21 Tagen möglich war und nicht zum Abbau der Hydrogelstruktur führte. An 

Tag 7 konnten einzelne HCM mit zellulären Ausläufern erkannt werden, welches im GelMA 

medium bis Tag 21 zunahm. Es kam zur Ausbildung von zellulären Netzwerken innerhalb der 

gedruckten Struktur im GelMA medium. Im GelNB/GelS medium waren nur einzelne zelluläre 

Ausläufer zu sehen. 
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Abbildung 47: Lebend-/Tot-Färbung des 3D-Biodrucks der HCM. Es wurden 2,5∙106 HCM/ml mit 5 % Hydrogel-
Vorläuferlösungen und 0,3 % LAP (GelMA) oder 0,03 % LAP (GelNB/GelS) gemischt. Dabei wurde der 
Funktionalisierungsgrad medium der Hydrogele verwendet. Die Biotinte wurde in den Drucker eingesetzt, 
anschließend erfolgte eine Temperierung der Tinte für 30 min. Daraufhin konnte die Tinte für den 
extrusionsbasierten Biodruck verwendet werden. Es wurden zwei Schichten einer Gitterstruktur gedruckt und 
anschließend für 30 s (GelMA) oder 15 s (GelNB/GelS) mit UV-Licht der Leistungsdichte 500 mW/cm2 (Omnicure 
S2000, 320-500 nm) ausgehärtet. An Tag 7, 14 und 21 wurde jeweils eine Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM 
(Grün, viable Zellen, λex= 488 nm, λem= 500-580 nm) und PI (Rot, nekrotische Zellen, λex= 532 nm, 
λem= 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (Höhe= 300 µm, Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser 
Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelMA medium, (B) GelNB/GelS medium. (i) Tag 7, 
(ii) Tag 14, (iii) Tag 21. 3D-Projektionen konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. Mit ImageJ 
wurde der prozentuale Anteil an lebendigen Zellen bestimmt. Der Maßstab entspricht 200 µm.  

Durch das Tiefenprofil (Abbildung 48) konnte gezeigt werden, dass es zu einer homogenen 

Verteilung der Zellen innerhalb des gedruckten Hydrogels kam. Die Zellen konnten an den 

RGD-Domänen der Gelatine adhärieren. Nach 21 Tagen war eine Z-Stack-Aufnahme von 

300 µm möglich, was gegen den Abbau der Hydrogele spricht. 
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Abbildung 48: Tiefenprofil der gedruckten HCM nach 21 Tagen. (i) GelMA medium, (ii) GelNB/GelS medium. 
Anhand der Z-Stacks (Höhe= 300 µm, Abstand= 5 µm) der Lebend-Tot-Färbungen konnten Tiefenprofile erzeugt 
werden, welche die Verteilungen der Zellen in den verschiedenen Ebenen aufzeigen. 3D-Projektionen und 
Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. Der Maßstab entspricht 200 µm. 

Zusammenfassend zeigte sich, dass die gelatinebasierten Hydrogele sich für den Einsatz im 

extrusionsbasierten Druck zum Aufbau von Herzgewebe eignen. Bei allen gedruckten 

Strukturen war eine Z-Stack-Aufnahme über 300 µm möglich, wodurch kein Abbau der 

Hydrogele über den Zeitraum von 21 Tagen stattfand. Insgesamt konnten hohe Zellviabilitäten 

an allen Tagen in allen Hydrogelen erzielt werden. Außerdem konnte in den medium-

Hydrogelen eine Ausrichtung und Elongation der Zellen detektiert werden. Die HCF sowie die 

HCM zeigten, verglichen mit der 3D-Kultur innerhalb der Hydrogele ohne den Einsatz des 

extrusionsbasierten Druck, vermehrt zelluläre Ausrichtungen. Die gedruckten Strukturen 

wurden auf Objektträger gedruckt und anschließend in Petrischalen kultiviert, wodurch bei der 

Kultivierung der gedruckten Strukturen mehr Kultivierungsmedium eingesetzt wurde, um die 

gesamte Struktur zu bedecken. Die 3D-Kultur ohne extrusionsbasierten Druck wurde in ibidi 

µ-Slides durchgeführt, bei dem weniger Kultivierungsmedium eingesetzt wurde. Durch die 

vermehrte Nährstoffzufuhr und Verfügbarkeit von Wachstumsfaktoren konnten die Zellen in 

den gedruckten Strukturen vermehrt Zell-Zell-Kontakte ausbilden. Dies sind optimale 

Voraussetzungen für ein myokardiales 3D-Bioprinting einer Kokultur aus Kardiomyozyten und 

kardialen Fibroblasten. Bereits Daly et al. konnten mit einem Support-Hydrogel aus 

Hyaluronsäure modifiziert mit Adamantan oder β-Cyclodextrin ein Herzgewebe aus hiPSC-

differenzierten Kardiomyozyten und Herzfibroblasten aufbauen. Hierfür wurde ein 

Mikromanipulator mit Mikropipetten versetzt. So konnte ein Herzgewebe nachgestellt werden, 

welches den Zustand eines Post-Myokardinfarkts imitiert und an dem miRNA-Therapeutika 

getestet wurden.280 Kumar et al. zeigten heterozelluläre Kupplungen von gedruckten hiPSC-

differenzierten Kardiomyozyten in Kokultur mit Herzfibroblasten in einem Fibrin-Gelatine-

Hydrogel.281 
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3.1.4 Kapitelzusammenfassung 

In diesem Kapitel wurden gelatinebasierte Hydrogele in ihrer Eignung für den Aufbau von 

artifiziellem herzspezifischem Gewebe untersucht. Hierbei wurden die Hydrogele GelMA und 

GelNB/GelS mit unterschiedlichen Funktionalisierungsgraden eingesetzt. Da für die 

Vernetzung der Hydrogele ein Photoinitiator und UV-Licht benötigt wird, wurde die Zytotoxizität 

des eingesetzten Photoinitiators LAP mit und ohne anschließende Bestrahlung auf humane 

Herzfibroblasten (HCF), humane Herzmuskelzellen (HCM) und humane 

Nabelschnurendothelzellen (HUVEC) untersucht. Bei Exposition mit UV-Licht zerfällt der 

Photoinitiator in Radikale, was toxische Effekte auf die Zellen haben kann. Durch einen MTT-

Assay wurde die Zellviabilität quantifiziert. Mit einer zunehmenden Konzentration des 

Photoinitiators konnte eine Abnahme der Zellviabilität beobachtet werden. Außerdem zeigte 

die zusätzliche Bestrahlung mit UV-Licht nach einer Behandlung mit dem Photoinitiator einen 

toxischen Effekt und niedrigeren Zellviabilitäten. Das UV-Licht erzielte hohe Viabilitäten der 

Zellen und zeigte keine toxische Wirkung auf alle verwendeten Zellarten. Um die 

Biokompatibilität der gelatinebasierten Hydrogele für herzspezifische Zellen zu analysieren, 

wurden HCF und HCM innerhalb der Hydrogele eingebettet und Lebend-/Tot-Färbungen 

durchgeführt. Es konnten hohe Zellviabilitäten in den Hydrogelen mit dem 

Funktionalisierungsgrad medium und high erzielt werden, jedoch wurden wenig zelluläre 

Ausläufer beobachtet. Durch eine Kokultur aus HCF oder HCM, welche in das Hydrogel 

eingebettet, und HUVEC, welche auf die Hydrogeloberflächen ausgesät wurden, wurde das 

Anwachsen der HUVEC auf der Oberfläche der Hydrogele und die Ausbildung von Zell-Zell-

Kontakten der Zellen, die im Hydrogel eingekapselt waren, gefördert. Es konnte eine deutliche 

zelluläre Netzwerkbildung beobachtet werden. Ähnliches konnte auch in einer 3D-Kokultur von 

HCF und HCM in einem Verhältnis von 7:3 erzielt werden. Beide Zellarten wurden gemeinsam 

in dem Hydrogel eingebettet und die Zellen mit Hilfe immunhistochemischer Markierungen 

visualisiert. Im extrusionsbasierten 3D-Biodruck zeigten die HCF und die HCM, verglichen mit 

den Einzelkulturen, deutliche Zellausrichtungen, womit der 3D-Biodruck die Morphologie 

positiv beeinflusst hat. Mit den erzielten Ergebnissen wurden erfolgreich erste Schritte für die 

Herstellung von artifiziellem Herzgewebe erzielt. In zukünftigen Experimenten kann ein 

Myokard aus den Herzmuskelzellen und den Herzfibroblasten aufgebaut werden, welche von 

dem Endokard, den HUVEC, ummantelt werden. Dies kann für Arzneimittelscreenings 

eingesetzt werden, indem beispielsweise ein Myokardinfarkt simuliert wird und anschließend 

potentielle Medikamente zur Behandlung getestet werden können. 
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3.2 Verwendung von hiPSC zum Aufbau von Organmodellen 

In den zuvor durchgeführten Experimenten in dem Kapitel 3.1 wurden humane primäre 

Kardiomyozyten (HCM) benutzt, welche eine hohe Teilungsrate aufweisen und somit über 

mehrere Passagen kultiviert werden können. Primäre Zellen werden direkt aus Geweben von 

Menschen entnommen und sind deshalb nur begrenzt verfügbar. Dennoch können sie 

subkultiviert und ohne einen zusätzlichen Differenzierungsschritt direkt verwendet 

werden.282,283 Durch die Möglichkeit der Teilung fehlen den HCM einige Eigenschaften, die 

native Kardiomyozyten des Herzens besitzen. So können die HCM beispielsweise keine 

Kontraktionen durchführen und weisen einige Marker, die ausdifferenzierte Kardiomyozyten 

aufzeigen, nicht auf. Dies deutet auf eine unvollständige Differenzierung oder eine 

Dedifferenzierung der HCM hin. Aufgrund der mangelnden Eigenschaften der primären 

Kardiomyozyten wurden humane induzierte pluripotente Stammzellen (engl. human induced 

pluripotent stem cells, hiPSC) benutzt, um humane Kardiomyozyten zu differenzieren. Die 

hiPSC werden gewonnen, in dem somatische Zellen durch bestimmte Faktoren 

reprogrammiert werden, sodass diese wieder pluripotente Eigenschaften aufweisen. Die 

Faktoren, die für die Reprogrammierung eingesetzt werden, sind die sogenannten Yamanaka-

Faktoren. Unter den Yamanaka-Faktoren sind die Faktoren octamer binding transcription 

factor 4 (Oct-4), sex determining region Y (SRY)-box 2 (Sox2), kruppel-like factor 4 (Klf4) und 

myelocytomatosis oncogene (MYC) bekannt.284 Oct-4 bezeichnet einen Transkriptionsfaktor 

der POU-Domäne, welcher in embryonalen Zellen exprimiert wird und im Erwachsenenalter 

lediglich in den Keimzellen vorhanden ist.285,286 Sox2 ist als Transkriptionsfaktor an der 

Regulation der Embryonalentwicklung beteiligt.287 Klf4 gehört zu den Zinkfinger-

Transkriptionsfaktoren und ist an Vorgängen wie der Differenzierung und Reprogrammierung 

von somatischen Zellen beteiligt.288 Das Protein, das von MYC codiert wird, wird in der Literatur 

als expressionsverstärkend für andere Gene beschrieben.289 Eine pluripotente Stammzelle ist 

in der Lage, sich in jede Zelle der drei Keimblätter zu differenzieren. Zu den Keimblättern 

gehören der Mesoderm, Ektoderm und Endoderm.290,291 Eine schematische Darstellung der 

Reprogrammierung ist in Abbildung 49 aufgezeigt. Ziel des kardialen Tissue Engineerings ist 

es, zukünftig patientenspezifische Stammzellen zu benutzen, um artifizielles Herzgewebe 

herzustellen.292,293 Mit dem Einsatz von hiPSC wird der Grundstein dafür gelegt. In dieser 

Arbeit wurden hiPSC der Linie HDII verwendet. Die HDII wurden mit Hilfe des Sendai Virus 

aus humanen Fibroblasten reprogrammiert.  
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Abbildung 49: Herstellung von humanen induzierten pluripotenten Stammzellen (hiPSC). Bei einer Biopsie 
werden dem Menschen somatische Zellen entnommen. Diese werden mit den Pluripotenzfaktoren Oct-4, Sox2, 
Klf4 und MYC zu hiPSC reprogrammiert, die eine pluripotente Eigenschaften aufweisen. Anschließend können 
hiPSC in Zellen von einem der drei Keimblätter (Ektoderm, Mesoderm, Endoderm) differenziert werden. Modifiziert 
nach Yamanaka et al.294 

 

3.2.1 Nachweis der Pluripotenz der hiPSC der Zelllinie HDII 

hiPSC besitzen durch die Pluripotenz die Eigenschaft, sich nahezu unbegrenzt zu teilen und 

gleichzeitig ihre Funktion vollständig beizubehalten.295 Um die pluripotenten Eigenschaften der 

Stammzellen der Linie HDII zu validieren, wurde zunächst untersucht, ob die Stammzellen 

verschiedene Pluripotenzmarker aufwiesen. Dies erfolgte durch eine Immunfluoreszenz-

markierung. 

Es wurden hiPSC der Linie HDII auf einem Matrigel hESC-beschichteten 6-Well in mTeSR™ 

Plus mit Doxycylcin-hyclat und Normocin bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit 

kultiviert. Matrigel kann bei 37 °C ein Gel ausbilden und somit durch eine Beschichtung von 

Zellkulturmaterialien die Adhäsion der hiPSC ermöglichen.296 Matrigel wird aus 

Engelbreth-Holm-Swarm-Tumorzellen aus einer Maus gewonnen und enthält viele EZM-

Proteine wie beispielsweise Laminin und Kollagen.297,298 Außerdem sind zahlreiche 

Wachstumsfaktoren wie basic fibroblast growth factor (bFGF) oder platelet-derived growth 

factor (PDGF) und weitere unbekannte Faktoren enthalten.299 Die hiPSC der Linie HDII wurden 

nach einer Kultivierung von 4 Tagen fixiert, permeabilisiert und die unspezifischen 

Bindungsstellen blockiert. Anschließend wurden die Primärantikörper Oct-4 (Anti-Oct-4 aus 

dem Hase) und Nanog (Anti-Nanog aus der Maus) den Zellen hinzugegeben. Oct-4 und Nanog 

wurden als Pluripotenzmarker für die Immunfluoreszenzmarkierung ausgewählt, da diese 

Transkriptionsfaktoren sind, die für die Selbsterneuerung und Aufrechterhaltung der 

Pluripotenz von Stammzellen verantwortlich sind.300,301 Nach der Inkubation konnten die 

Sekundärantikörper, welche mit einem Fluorophor zur Markierung gekuppelt sind, 

hinzugegeben werden. Dabei wurde der Sekundärantikörper Alexa Fluor® 488 Ziege anti-

Maus für den Primärantikörper Nanog und Alexa Fluor® 647 Huhn anti-Hase für Oct-4 

eingesetzt. Anschließend erfolgte die Detektion mit Hilfe inverser Konfokalmikroskopie.  
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Abbildung 50: Immunfluoreszenzmarkierung der hiPSC der Linie HDII. HDII wurden in einem 6-Well mit 
Matrigel hESC-Beschichtung kultiviert und nach 4 Tagen fixiert, permeabilisiert und die unspezifischen 
Bindungsstellen blockiert. Anschließend konnte eine Immunfluoreszenzmarkierung mit Oct-4 (Anti-Oct-4 aus dem 
Hase) und Nanog (Anti-Nanog aus der Maus) durchgeführt werden. (i) Hoechst33342, Blau (λex: 405 nm, 
λem: 415-480 nm); (ii) Nanog, Grün (Alexa Fluor® 488 Ziege anti-Maus, λex: 488 nm, λem: 500-550 nm); (iii) Oct-4, 
Rot (Alexa Fluor® 647 Huhn anti-Hase, λex: 635 nm, λem: 650-700 nm); (iv) Überlagerung. Die Aufnahmen erfolgten 
mit einem inversen Konfokalmikroskop (Leica Stellaris 5). Der Maßstab entspricht 75 µm. 

In Abbildung 50 wird das Ergebnis der Immunfluoreszenzmarkierung der HDII dargestellt. In 

Blau wird Hoechst33342 gezeigt, welches in die DNA interkaliert und die Zellkerne markiert.302 

In Grün wird Nanog und in Rot Oct-4 dargestellt. hiPSC wachsen in Zellkolonien, da hierdurch 

eine Aufrechterhaltung der Pluripotenz gewährleistet werden kann. Somit kann die natürliche 

Zellnische durch die notwendigen Zell-Zell-Kontakte simuliert werden.303,304 Diese typische 

Morphologie zeigten die HDII in den konfokalmikroskopischen Aufnahmen. Die Zellen wurden 

außerdem einheitlich mit den Pluripotenzmarkern Oct-4 und Nanog markiert und es wurden 

keine Zellen ohne Markierung beobachtet. Somit kann angenommen werden, dass die HDII 

eine ausreichende Pluripotenz aufweisen, welches als idealer Ausgangspunkt für die 

Differenzierung zu Kardiomyozyten diente.  

 

3.2.2 Differenzierung von hiPSC der Zelllinie HDII zu Kardiomyozyten 

Stammzellen weisen pluripotente Eigenschaften auf, was bedeutet, dass sie die Möglichkeit 

besitzen, sich in Zellen der drei Keimblätter zu differenzieren. Durch Zugabe von 

Wachstumsfaktoren oder ähnlichen Signalmolekülen können diese in beispielsweise 

Kardiomyozyten differenziert werden. Die bisher verwendeten primären Kardiomyozyten 

(HCM) wiesen keine Kontraktionsfähigkeit auf und sind außerdem laut Hersteller nicht 

ausdifferenziert, da sie ansonsten keine Teilungsfähigkeit mehr aufweisen würden. Aus 

diesem Grund wurden aus hiPSC der Linie HDII humane Kardiomyozyten differenziert. 

Die Differenzierung wurde mit Hilfe des STEMdiff™ Ventricular Cardiomyocyte Differentiation 

Kit von StemCell™ durchgeführt. Hierfür wurden die HDII mit Hilfe des Dissoziationsreagenz 

Accutase abgelöst und 3,5-5∙105 Zellen/ml in ein hESC Matrigel beschichtetes 12-Well 

ausgesät. Bei einer Konfluenz von > 95 % konnte die Differenzierung gestartet werden. Hierfür 

wurden die Zellen an Tag 0 mit dem Differenzierungsmedium A (DM A), versetzt mit Matrigel 

(1:100 Verdünnung), behandelt. Nach 2 Tagen erfolgte ein Medienwechsel und die 

anschließende Behandlung mit dem Differenzierungsmedium B (DM B). Dies wurde erneut für 

2 Tage inkubiert, bis ein Medienwechsel zum Differenzierungsmedium C (DM C) erfolgte. An 
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Tag 6 wurde ein erneuter Medienwechsel mit DM C durchgeführt. Ab Tag 8 wurden die Zellen 

mit dem Maintenance Medium (MM) behandelt, wobei alle 2 Tage ein Medienwechsel 

stattfand. Es konnte eine Änderung der Morphologie der Zellen mit jedem Wechsel des 

Kultivierungsmediums festgestellt werden. An Tag -1 wurden die angewachsenen Zellen 

mikroskopisch überprüft, die an Tag 0 eine Konfluenz > 95 % aufwiesen und somit eine 

Differenzierung gestartet werden konnte. Mit dem Medienwechsel zum DM A erfolgte eine 

Änderung der Zellmorphologie und die hiPSC wurden zu Zellen des Mesoderms differenziert. 

Bis Tag 4 wurden die Zellen weiter zu kardialen Zellen des Mesoderms mit DM B entwickelt. 

Mit dem DM C bis Tag 6 wurden kardiale Vorläuferzellen erzeugt, welche durch eine erneute 

Behandlung mit DM C zu Kardiomyozyten differenzierten. Ab Tag 8 konnte die Ausbildung von 

sogenannten Myofibrillen beobachtet werden. Ebenfalls ließen sich ab Tag 8 spontan 

schlagende Areale erkennen. Ab Tag 15 galt die Differenzierung als beendet. Die Zellen 

zeigten weitreichende synchrone Kontraktionen über das gesamte Well verteilt, was auf eine 

erfolgreiche Differenzierung schließen lässt. Die differenzierten Kardiomyozyten konnten 

anschließend für Folgeexperimente eingesetzt oder bis zu 4 Wochen weiter kultiviert werden, 

wobei die Kontraktionen der Zellen aufrecht erhalten blieben. Eine schematische Ausführung 

der Differenzierung ist in Abbildung 51 dargestellt. 

 

Abbildung 51: Differenzierung der hiPSC Linie HDII zu Kardiomyozyten. Es wurden 3,5-5∙105 HDII/ml in ein 
mit hESC Matrigel beschichtetes 12-Well ausgesät und in mTeSR™ Plus kultiviert bis eine Konfluenz von > 95 % 
erreicht wurde. An Tag 0 wurde die Differenzierung gestartet und das Differenzierungsmedium A (DM A) eingesetzt. 
An Tag 2 wurde das Medium zu Differenzierungsmedium B (DM B) gewechselt und an Tag 4 zu 
Differenzierungsmedium C (DM C). Ab Tag 8 wurde ein Medienwechsel nur noch mit dem Maintenance Medium 
(MM) vorgenommen. Es wurde jeweils das alte Medium abgenommen und 2 ml des neuen Mediums hinzugegeben. 
Diese Differenzierung wurde nach dem Protokoll von StemCell™ durchgeführt. An Tag 15 war die Differenzierung 

beendet und schlagende Kardiomyozyten konnten erhalten werden. Der Maßstab entspricht 100 µm. 
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In der Literatur werden viele unterschiedliche Protokolle zur Differenzierung von 

Kardiomyozyten beschrieben. So gibt es erhebliche Unterschiede in der Wahl des 

Zellkulturformates. Es wurden bereits Differenzierungen mit dreidimensionalen 

Embryoidkörperchen (engl. embryoid bodies, EB) oder mit einem zweidimensionalen Zelllayer 

durchgeführt.305–309 Verschiedene Kombinationen von Signalwegen und Transkriptions-

faktoren werden verwendet, um die Differenzierung von Kardiomyozyten durchzuführen. Die 

kardiale Differenzierung erfolgt meist über die Modulation des Wnt/β-Catenin-Signalweges. 

Dieser muss zunächst aktiviert werden, um die mesodermale Entwicklung der Zellen zu 

induzieren. Anschließend muss eine Inhibition des Wnt/β-Catenin-Signalweges erfolgen, 

damit eine Differenzierung zu kardialen Zellen resultieren kann. Durch die Kombination von 

den Zytokinen bone morphogenic protein 4 (BMP4), Aktivin A und bFGF kann die 

mesodermale Differenzierung induziert werden. Anschließend wird ein Wnt-Inhibitor 

eingesetzt, um die kardiale Differenzierung zu induzieren.310–312 Eine andere Möglichkeit für 

die Aktivierung des Wnt-Signalweges stellt der Einsatz von CHIR99021 dar. CHIR99021 

inhibiert die Glykogen-Synthase-Kinase-3 (GSK3), wodurch der Wnt-Signalweg aktiviert wird. 

Anschließend wird der Wnt-Signalweg durch einen Wnt-Inhibitor gestoppt.313,314 Der Zeitpunkt 

und die Art der Inhibition des Wnt-Signalweges beeinflusst die Differenzierung bezüglich 

dessen, ob Kardiomyozyten und welche Art von Kardiomyozyten generiert werden können. 

Durch den Einsatz von IWR1 als Wnt-Inhibitor konnte die Generierung von überwiegend 

ventrikulären Kardiomyozyten gefördert werden.315–318 Die Differenzierung von 

Kardiomyozyten zeigt eine Komplexität, die durch die vielen verschiedenen Protokolle 

bestätigt wird.  

 

3.2.2.1 Antikörpermarkierung differenzierter Kardiomyozyten 

Um die Differenzierung der Kardiomyozyten aus hiPSC der Linie HDII zu validieren, wurde 

eine Immunfluoreszenzmarkierung durchgeführt. Die Kardiomyozyten wurden, wie in Kapitel 

3.2.2 beschrieben, differenziert und an Tag 17 der Differenzierung fixiert, permeabilisiert und 

unspezifische Bindungsstellen blockiert. Es folgte eine immunhistochemische Markierung mit 

dem kardialen Marker Troponin T (engl. cardiac Troponin T, cTnT). Bereits in der Literatur 

wurde cTnT eingesetzt, um eine erfolgreiche Differenzierung von Kardiomyozyten aus hiPSC 

zu verifizieren.319,320 Troponin T ist ein 30-40 kDa großes Protein, welches an das Tropomyosin 

bindet. Es reguliert die quergestreifte Muskelkontraktion als Reaktion auf die intrazelluläre 

Änderung von Ca2+-Ionen. Es ist außerdem wichtig für die Bildung von Myofibrillen und die 

ordnungsgemäße Muskelfunktion. 321–323 Bei einem Herzinfarkt können Troponin-Moleküle 

vermehrt ins Blut übertreten, was ein Indiz für eine Beschädigung des Herzmuskels darstellen 

kann.324 Als Primärantikörper wurde Anti-cTnT aus der Maus und als Sekundärantikörper 

Alexa Fluor® 488 Ziege anti-Maus eingesetzt.  

In Abbildung 52 sind die konfokalmikroskopischen Aufnahmen der Immunfluoreszenz-

markierung dargestellt. Es konnte eine einheitliche Markierung der Zellen innerhalb des Wells 

erkannt werden, was auf eine erfolgreiche Differenzierung schließen lässt. In einer 

vergrößerten Aufnahme (Abbildung 52 C/D) konnten die Zellen in höherer Auflösung 
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beobachtet werden. Durch die Vergrößerung konnte außerdem die charakteristische 

quergestreifte Muskulatur visualisiert werden. Die quergestreifte Muskulatur wird aus den 

Aktin- und Myosinfilamenten in den Sarkomeren der Kardiomyozyten gebildet.325 Anhand 

dieser Immunfluoreszenzmarkierung der Kardiomyozyten mit cTnT konnte eine erfolgreiche 

Differenzierung validiert werden. 

 

Abbildung 52: Immunfluoreszenzmarkierung der aus hiPSC differenzierten Kardiomyozyten. HDII wurden in 
einem 12-Well mit Matrigel hESC-Beschichtung zu Kardiomyozyten differenziert. Nach 17 Tagen Differenzierung 
wurden die Kardiomyozyten fixiert, permeabilisiert und die unspezifischen Bindungsstellen blockiert. Anschließend 
konnte eine Immunfluoreszenzmarkierung mit cTnT (Anti-cTnT aus der Maus) durchgeführt werden. 
(i) Hoechst33342, Blau (λex: 405 nm, λem: 415-480 nm); (ii) cTnT, Grün (Alexa Fluor® 488 Ziege anti-Maus, 
λex: 488 nm, λem: 500-550 nm); (iii) Überlagerung. Die Aufnahmen erfolgten mit einem inversen Konfokalmikroskop 
(Leica Stellaris 5). Maßstab: (A) 100 µm; (B) 75 µm; (C) 10 µm. 
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3.2.2.2 Genexpression kardialer Marker 

Um die Differenzierung der Kardiomyozyten aus hiPSC weiter zu verifizieren, wurde eine 

Genexpressionsanalyse mit Hilfe einer RT-qPCR (engl. Real-Time quantitative polymerase 

chain reaction) durchgeführt. Hierbei wurde die Genexpression des kardialen Marker 

Troponin I3 (TNNI3) sowie der Pluripotenzmarker Oct-4 und Nanog untersucht. TNNI3 kodiert 

für das Protein Troponin I, welches, wie das Troponin T, an der Regulierung der 

Muskelkontraktion verantwortlich ist.326,327 Zur Untersuchung der Genexpression wurden die 

Kardiomyozyten wie in Kapitel 3.2.2 differenziert und an Tag 17 die mRNA (engl. messenger 

ribonucleic acid) isoliert. Die vorhandene genomische DNA (engl. desoxyribonucleic acid) 

wurde mit einer DNase verdaut und in cDNA (engl. complementary desoxyribonucleic acid) 

mit einer reversen Transkriptase umgeschrieben. Anschließend konnte die Expression der 

cDNA mit der farbstoffbasierten RT-qPCR quantifiziert werden. Als Referenzgen diente das 

Haushaltsgen Glycerinaldehyd-3-phosphat-Dehydrogenase (GAPDH) und es wurde auf die 

Kontrolle (= 1) normiert. Die Ergebnisse wurden mit Hilfe der ∆∆Ct-Methode ermittelt und sind 

in Abbildung 53 dargestellt.  

 

Abbildung 53: Relative mRNA-Expression der differenzierten Kardiomyozyten. HDII wurden in einem 12-Well 
mit Matrigel hESC-Beschichtung zu Kardiomyozyten differenziert. Nach 17 Tagen Differenzierung wurde die mRNA 
der differenzierten Kardiomyozyten isoliert, in cDNA umgeschrieben und mit Hilfe der RT-qPCR quantifiziert. Mit 
Hilfe der ∆∆Ct-Methode wurden die Werte auf die undifferenzierten hiPSC normiert (= 1). Als Referenzgen diente 
das Haushaltsgen GAPDH. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 3 ermittelt. Die Statistik wurde 

durch einen einfachen Student t-Test bestimmt, wobei ★ = p < 0,05. 

Der kardiale Marker TNNI3 konnte mit einer 13,5-fachen ± 0,22 zur Kontrolle an Tag 17 

detektiert werden. Oct-4 und Nanog wurden, gemäß den Erwartungen, an Tag 17 der 

Differenzierung nicht detektiert. In der Literatur wurde bereits eine erfolgreiche Differenzierung 

von Kardiomyozyten mit dem kardialen Marker TNNI3 verifiziert.328–330 Anhand dieser 

Ergebnisse konnte eine Differenzierung in ausgereifte Kardiomyozyten bestätigt werden. 
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3.2.2.3 Visualisierung der Kontraktionen der differenzierten Kardiomyozyten 

Die Ca2+-Ionen spielen im Herzen eine große Rolle, da sie an der charakteristischen 

Kontraktionsbewegung des Herzens beteiligt sind. Wird ein Schwellenwert des einströmenden 

Calciums überschritten, wie in Kapitel 1.4.3 beschrieben, wird das Aktinfilament freigelegt und 

der Myosinkopf kann das Aktinfilament binden, woraufhin die Kontraktion durch eine 

Konformationsänderung durchgeführt werden kann.200,201 Um den Calcium-Strom innerhalb 

der Kardiomyozyten und deren Aktivität zu verfolgen, wurde ein Calcium Imaging durchgeführt. 

Hierfür wurde Fluo-4 verwendet, welches ein grün fluoreszierendes Ca2+-bindendes Molekül 

ist und häufig als Indikator Verwendung findet.331 Fluo-4 AM kann ungehindert die 

Zellmembran passieren und wird innerhalb der Zelle durch intrazelluläre Esterasen in das 

fluoreszierende Fluo-4 metabolisiert (Abbildung 54). Durch die stark negative Polarisation ist 

das Fluo-4 in der Lage intrazelluläres Ca2+ zu binden, woraufhin die Fluoreszenzintensität 

verstärkt wird.332,333 

 

Abbildung 54: Strukturformel von Fluo-4 AM und Fluo-4. Durch intrazelluläre Esterasen kann das 
membrangängige Fluo-4 AM zu dem fluoreszierenden Fluo-4 metabolisiert werden. 

Um den Ca2+-Strom innerhalb der differenzierten Kardiomyozyten und damit die 

Kontraktionsrate mit Hilfe des Calcium Imaging zu visualisieren, wurden HDII, wie in Kapitel 

3.2.2 beschrieben, zu Kardiomyozyten differenziert. Nach 17 Tagen Differenzierung wurden 

die differenzierten Kardiomyozyten mit Fluo-4 AM behandelt. Mit Hilfe von inverser 

Konfokalmikroskopie wurde die Fluoreszenz detektiert. Hierfür wurden Videosequenzen 

(15 min, 89 Bildfolgen) erstellt und diese mit der Software ImageJ in Kollaboration mit M. Sc. 

Hannah Wunderlich ausgewertet. Die Ergebnisse sind in Abbildung 55 dargestellt. Eine 

einheitliche Fluo-4-Markierung konnte in den differenzierten Kardiomyozyten festgestellt 

werden. Durch die Maximalüberlagerung der Fluoreszenzintensitäten wurde ein Z-Stack 

erzeugt und unterschiedliche Fluoreszenzintensitäten waren in den Zellen zu erkennen. 

Innerhalb der Zellen wurde eine Fluoreszenz jedoch keine Fluoreszenzänderung detektiert. 

Eine hohe Fluoreszenzänderung wurde vorwiegend an den Rändern der Zellen detektiert, was 

auf den Calcium-Strom zwischen zwei benachbarten Zellen während der Kontraktion 

zurückzuführen ist. Um eine synchrone Kontraktion der differenzierten Kardiomyozyten zu 

gewährleisten, muss das neuronale Signal zwischen den benachbarten Kardiomyozyten 

weitergeleitet werden, weshalb die Ca2+-Konzentration dort am höchsten ist.334 
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Abbildung 55: Calcium Imaging der differenzierten Kardiomyozyten. HDII wurden in einem 12-Well mit Matrigel 
hESC-Beschichtung zu Kardiomyozyten differenziert. Nach 17 Tagen Differenzierung wurden die differenzierten 
Kardiomyozyten mit Fluo-4 AM behandelt. Mit Hilfe von konfokaler Fluoreszenzmikroskopie (Leica Stellaris 5, 
λex: 494 nm, λem: 516 nm) konnten Videosequenzen (15 min, 89 Bildfolgen) generiert werden. Die Rohdaten wurden 
mit der Software ImageJ ausgewertet. (A) zeigt die Fluo-4 Verteilung und Änderung der Fluoreszenzintensität in 
den differenzierten Kardiomyozyten. (B) zeigt die region of interest (ROI)-Einteilung und (C) einen Z-Stack der 
maximalen Überlagerung der Fluoreszenzänderungen während der Aufnahme wobei 0 (Blau) = keine Änderung 
und 5 (Weiß) = maximale Änderung der Fluoreszenzintensität. In Kollaboration mit M Sc. Hannah Wunderlich. Der 
Maßstab entspricht 25 µm. 

Mit Hilfe von Videoaufnahmen an einem inversen Lichtmikroskop (Leica DMIL LED) konnten 

zudem die charakteristischen Kontraktionen der differenzierten Kardiomyozyten visualisiert 

werden. Durch die Software ImageJ konnten die zellulären Strukturen vor und während der 

Kontraktion ausgemessen werden. Es konnte eine Verkürzung der zellulären Strukturen um 

29 µm von 821 µm vor der Kontraktion auf 792 µm während der Kontraktion ermittelt werden. 

An einer anderen Stelle konnte eine Verkürzung von 28 µm von 542 µm auf 514 µm ermittelt 

werden. Die Ergebnisse sind in Abbildung 56 dargestellt. 

Anhand des Calcium Imagings sowie der gemessenen Verkürzung der zellulären Strukturen 

konnte die Kontraktion der Kardiomyozyten visualisiert werden. 
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Abbildung 56: Visualisierung der kontrahierenden differenzierten Kardiomyozyten. HDII wurden in einem 
12-Well mit Matrigel hESC-Beschichtung zu Kardiomyozyten differenziert. Nach 17 Tagen Differenzierung wurden 
Videos mit einem inversen Lichtmikroskop (Leica DMIL LED) aufgenommen und anschließend einzelne 
Bildsequenzen aus den Videos dargestellt. (i) vor der Kontraktion, (ii) während der Kontraktion. Mit ImageJ wurden 
die zellulären Strukturen ausgemessen. Die µm-Angaben unter den Aufnahmen entsprechen jeweils der Länge der 
in weiß eingezeichneten Distanz. Der Maßstab entspricht 100 µm. 

 

3.2.3 Verwendung von semi-synthetischen Hydrogelen für die Anwendung mit 

hiPSC 

In Kapitel 3.2.2 konnten humane Kardiomyozyten aus hiPSC generiert werden. Die 

Kardiomyozyten besaßen eine Kontraktionsfähigkeit und wurden positiv auf kardiale Marker 

getestet. Durch diese Ähnlichkeit an die Kardiomyozyten in vivo sollte die Eignung der 

gelatinebasierten Hydrogele zum Aufbau einer 3D-Kultur mit den differenzierten 

Kardiomyozyten untersucht werden. Es wurden die Hydrogele eingesetzt, die zuvor in Kapitel 

3.1.3.6 für den Aufbau der Kokultur von HCM und HCF verwendet wurden.  
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3.2.3.1 Untersuchung der Toxizität des Photoinitiators auf hiPSC und auf differenzierte 

Kardiomyozyten 

Um die Vernetzung innerhalb der Hydrogele zu induzieren, wird ein Photoinitiator eingesetzt, 

der bei der Bestrahlung mit UV-Licht in Radikale zerfällt. Da diese eingesetzten 

Photoinitiatoren häufig eine toxische Wirkung auf Zellen zeigen, wurde ein Zytotoxizitätstest 

mit Hilfe eines MTT-Assays durchgeführt. Die Durchführung erfolgte analog wie in 

Kapitel 3.1.3.1 beschrieben. 

Da zunächst eine Differenzierung innerhalb der Hydrogele durchgeführt werden sollte, wurde 

die Toxizität des Photoinitiators LAP auf die hiPSC Linie HDII untersucht. Hierfür wurden 

1∙105 Zellen/ml in eine 96-Well-Platte ausgesät. Nach 24 h erfolgte die Behandlung mit 

unterschiedlichen Konzentrationen an LAP. In einem zweiten Ansatz wurde nach der 

Behandlung mit LAP eine zusätzliche Bestrahlung mit UV-Licht für 30 s bei 500 mW/cm2 

(Omnicure S2000, 320-500 nm) durchgeführt. Dies wurde für 72 h bei 37 °C, 5 % CO2 und 

gesättigter Luftfeuchtigkeit inkubiert und anschließend mit Hilfe eines MTT-Assays die 

Zellviabilität quantifiziert. Es konnte eine hohe Zellviabilität ohne die zusätzliche Bestrahlung 

mit UV-Licht erzielt werden, da der Photoinitiator nicht in der radikalischen Form vorlag 

(Abbildung 57). Erst ab einer Konzentration von 0,1 % fiel die Zellviabilität unter 50 %, wobei 

der LD50-Wert bei 0,14 % lag. Bei einer zusätzlichen Bestrahlung mit UV-Licht von 30 s bei 

500 mW/cm2, bei der der Photoinitiator in Radikale zerfällt, war eine deutlich niedrigere 

Zellviabilität detektierbar. Ab einer Konzentration von 0,03 % LAP fiel die Zellviabilität unter 

50 %. Die generierten freien Radikale haben die Möglichkeit mit Zellkomponenten wie 

Proteinen oder Nukleinsäuren zu reagieren und somit die Zellviabilität zu verringern.335 

 

 

Abbildung 57: Zytotoxizität des Photoinitiators LAP auf HDII. 1∙104 HDII wurden in mTeSR Plus™ auf Matrigel 
hESC-beschichtete Wells ausgesät und nach 24 h mit verschiedenen LAP-Konzentrationen behandelt. In einem 
gesonderten Ansatz erfolgte zusätzlich nach Behandlung der Zellen mit dem Photoinitiator eine Bestrahlung mit 
UV-Licht von 30 s mit einer Leistungsdichte von 500 mW/cm2 (Omnicure S2000, 320-500 nm). Nach 72 h wurde 
die Viabilität der Zellen anhand eines MTT-Assays ausgewertet.  
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Der Einfluss der UV-Strahlung ohne den Einsatz des Photoinitiators wurde in einem 

gesonderten Ansatz betrachtet. Hierbei wurden analog zu dem vorherigen Toxizitätstest die 

Zellen ausgesät und anschließend mit unterschiedlichen Leistungsdichten (500 mW/cm2, 

1000 mW/cm2, 1500 mW/cm2) und unterschiedlichen Bestrahlungsdauern (15 s, 30 s, 45 s, 

60 s) bestrahlt. Die Ergebnisse sind in Abbildung 58 dargestellt. Für die geringste 

Leistungsdichte von 500 mW/cm2 konnte eine hohe Viabilität der Zellen detektiert werden. 

Lediglich bei einer Bestrahlungsdauer von 60 s fiel die Zellviabilität unter 50 %. Der errechnete 

LD50-Wert lag hierbei bei 53,31 s. Der Einsatz der anderen beiden eingesetzten 

Leistungsdichten (1000 mW/cm2 und 1500 mW/cm2) zeigten ähnliche Verhaltensweisen. So 

war die Zellviabilität bei einer Bestrahlungsdauer von 15 s noch über einem Wert von 50 %, 

wobei bei allen anderen Bestrahlungsdauern diese auf unter 50 % abfiel und nach 60 s kaum 

noch viable Zellen detektiert werden konnten. Der LD50-Wert lag hierbei bei 16,05 s für 

1000 mW/cm2 und bei 24,79 s für 1500 mW/cm2. Da jedoch für die Vernetzung von GelMA 

30 s und für die Vernetzung von GelNB/GelS 15 s bei einer Leistungsdichte von 500 mW/cm2 

eingesetzt wurden, wurde dies nicht als Faktor, der die Zellviabilität verringert, angesehen. 

Eine Differenzierung zu Kardiomyozyten und anschließende Einbettung innerhalb der 

Hydrogele wurde bevorzugt, aufgrund der geringen Zellviabilität der HDII bei einer Behandlung 

mit 0,3 % oder 0,03 % LAP, den Konzentrationen, die bei der Vernetzung von GelMA oder 

GelNB/GelS eingesetzt werden. 

 

Abbildung 58: Zytotoxizität der Leistungsdichte sowie der Bestrahlungsdauer auf HDII. 1∙104 HDII wurden in 
mTeSR Plus™ auf Matrigel hESC-beschichtete Wells ausgesät und nach 24 h unterschiedlichen Leistungsdichten 
sowie unterschiedlichen Bestrahlungsdauern ausgesetzt. Nach 72 h wurde die Viabilität der Zellen anhand eines 
MTT-Assays ausgewertet. 

Da die Toxizität des Photoinitiators im Zusammenhang mit der Bestrahlung mit UV-Licht die 

Zellviabilität in den für die Vernetzung der Hydrogele eingesetzten Konzentrationen minimierte, 

wurde die Zellviabilität bei der Behandlung mit unterschiedlichen Konzentrationen des LAP auf 

die differenzierten Kardiomyozyten untersucht. Hierfür wurde die Differenzierung nach Kapitel 

3.2.2 durchgeführt, an Tag 17 mit dem STEMdiff™ Cardiomyocyte Dissociation Kit abgelöst 

und 1∙105 Zellen/ml in ein Well einer 96-Well-Platte ausgesät. Die Zellen wurden zunächst für 
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24 h im Support-Medium kultiviert. Nach 24 h erfolgte die Behandlung mit unterschiedlichen 

Konzentrationen des Photoinitiators LAP, verdünnt in Maintenance Medium. In einem 

gesonderten Ansatz wurde zusätzlich zu der Behandlung mit LAP für 30 s mit 500 mW/cm2 

UV-Licht bestrahlt (Omnicure S2000, 320-500 nm).  

Die Ergebnisse des MTT-Assays sind in Abbildung 59 dargestellt. Es zeigte sich, dass die 

Zellen bei dem unbestrahlten Ansatz, bei der nur die Behandlung mit unterschiedlichen 

Konzentrationen an LAP erfolgte, über alle Konzentrationen, mit Ausnahme von 0,3 %, eine 

hohe Viabilität aufwiesen. Bei einer Erhöhung der Konzentration von 0,1 % auf 0,3 % fiel die 

Viabilität ab. Der LD50-Wert lag bei 0,21 % LAP. Bei der zusätzlichen Bestrahlung mit UV-Licht 

konnte kein klarer Trend erkannt werden. Zunächst lag die Viabilität der Kardiomyozyten über 

50 % bei 0,01 % LAP, bei den Konzentrationen 0,03 %, 0,05 % und 0,1 % lag die Viabilität 

unter 50 %. Schlussendlich stieg die Zellviabilität bei einer Konzentration von 0,3 % LAP 

wieder auf fast 70 % an.  

 

Abbildung 59: Zytotoxizität des Photoinitiators LAP auf differenzierte Kardiomyozyten. 1∙104 
Kardiomyozyten wurden in Support-Medium in Matrigel hESC-beschichtete Wells ausgesät und nach 24 h mit 
verschiedenen LAP-Konzentrationen in Maintenance Medium behandelt. In einem gesonderten Ansatz erfolgte 
zusätzlich nach Behandlung der Zellen mit dem Photoinitiator eine Bestrahlung mit UV-Licht von 30 s mit einer 
Leistungsdichte von 500 mW/cm2 (Omnicure S2000, 320-500 nm). Nach 72 h wurde die Viabilität der Zellen anhand 
eines MTT-Assays ausgewertet. 

Analog wurde der Zytotoxizitätstest, um den Einfluss der Leistungsdichte und der 

Bestrahlungsdauer zu untersuchen, mit den differenzierten Kardiomyozyten durchgeführt. Die 

Kardiomyozyten wurden, wie zuvor beschrieben, ausgesät und zunächst in Support-Medium 

kultiviert. Nach 24 h wurde das Medium durch Maintenance Medium ausgetauscht und es 

erfolgte die Bestrahlung mit unterschiedlichen Leistungsdichten und unterschiedlichen 

Bestrahlungsdauern. Die Ergebnisse sind in Abbildung 60 aufgeführt. Die differenzierten 

Kardiomyozyten zeigten bei allen Leistungsdichten und allen Bestrahlungsdauern eine hohe 

Zellviabilität. Die Zellviabilität fiel nicht unter 50 %. Dies wurde als idealer Ausgangspunkt für 

eine Einbettung der differenzierten Kardiomyozyten gesehen, da das UV-Licht keinen Einfluss 

auf die Zellviabilität auszuüben schien.  
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Zusammenfassend verminderten der Photoinitiator LAP sowie die Bestrahlung mit UV-Licht 

die Zellviabilität der Stammzellen HDII. Auf die differenzierten Zellen zeigten der Photoinitiator 

LAP und die Bestrahlung mit UV-Licht einen weniger toxischen Effekt, weshalb sich im 

Folgenden auf die Einbettung der differenzierten Kardiomyozyten fokussiert wurde.  

 

Abbildung 60: Zytotoxizität der Leistungsdichte sowie der Bestrahlungsdauer auf differenzierte 
Kardiomyozyten. 1∙104 Kardiomyozyten wurden in Support-Medium auf Matrigel hESC-beschichtete Wells 
ausgesät und nach 24 h unterschiedlichen Leistungsdichten sowie unterschiedlichen Bestrahlungsdauern 
ausgesetzt. Nach 72 h wurde die Viabilität der Zellen anhand eines MTT-Assays ausgewertet. 

 

3.2.3.2 3D-Kultivierung der differenzierten Kardiomyozyten im Hydrogel 

Bereits in vorherigen Experimenten haben sich die medium-Hydrogele als vielversprechend 

herausgestellt, weshalb sich bei der Einbettung der differenzierten Kardiomyozyten auf GelMA 

medium und GelNB/GelS medium fokussiert wurde. Hierfür wurden die Kardiomyozyten nach 

dem Protokoll aus Kapitel 3.2.2 aus hiPSC der Linie HDII differenziert. Anschließend wurden 

die Zellen mit Hilfe des STEMdiff™ Cardiomyocyte Dissociation Kit abgelöst und 

5∙106 Zellen/ml in 200 µl Hydrogel in einem Well eines ibidi µ-Slide eingekapselt und die 

Hydrogele zur Vernetzung bestrahlt. Die Zellen wurden für 24 h in Support-Medium kultiviert. 

Es folgte eine Kultivierung über einen Zeitraum von 28 Tagen in Maintenance Medium bei 

37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit. Nach 28 Tagen wurden die 3D-Kulturen fixiert, 

permeabilsiert und die unspezifischen Bindungsstellen blockiert. Anschließend wurde eine 

immunhistochemische Markierung der Kardiomyozyten mit cTnT durchgeführt. Dies erfolgte 

analog zur cTnT-Markierung in Kapitel 3.2.2.1. Zudem wurden die Zellkerne mit Hoechst33342 

markiert. Mit Hilfe von konfokalmikroskopischen Aufnahmen (Stellaris 5) wurde die Markierung 

der differenzierten Kardiomyozyten visualisiert (Abbildung 61).  

Die Auswertung der Immunfluoreszenzmarkierung ergab, dass die Zellen im GelMA medium 

im Vergleich zum GelNB/GelS medium eine deutliche zelluläre Ausrichtung zeigten. Im 

GelNB/GelS medium wurden lediglich runde Zellen ohne Streckung detektiert. Dennoch haben 

sich die Zellen innerhalb des GelNB/GelS medium an die RGD-Domänen der Gelatine 
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gebunden, da durch das Tiefenprofil eine homogene Verteilung der Zellen über eine Höhe von 

300 µm gezeigt werden konnte. Außerdem fand eine Markierung mit cTnT statt, was auf eine 

Einbettung der differenzierten Kardiomyozyten innerhalb des GelNB/GelS medium schließen 

lässt. Im GelMA medium waren zelluläre Ausläufer und zudem eine Ausbildung von Zell-Zell-

Kontakten zwischen den Kardiomyozyten zu erkennen. Außerdem war eine Kontraktion der 

Zellen innerhalb des Hydrogels vorhanden. Das Tiefenprofil zeigte zudem, dass die Zellen 

homogen über die 300 µm verteilt waren und an die Adhäsionsdomänen der Gelatine 

gebunden haben. Auch in tieferen Ebenen zeigten die Zellen eine zelluläre Ausrichtung sowie 

eine Kontraktion.  

 

Abbildung 61: Immunfluoreszenzmarkierung der differenzierten Kardiomyozyten in Hydrogelen. 
5∙106 Zellen/ml wurden mit den Hydrogelen gemischt, mit 0,3 % oder 0,03 % LAP versetzt und 200 µl in einem Well 
eines ibidi µ-Slides vernetzt (30/15 s, 320-500 nm, Omnicure S2000, 500 mW/cm2). Zunächst wurden die Zellen 
für 24 h in Support-Medium kultiviert und anschließend in Maintenance Medium. Über 28 Tage wurden die Zellen 
kultiviert und anschließend fixiert, permeabilisiert und die unspezifischen Bindungsstellen blockiert. Anschließend 
konnte eine Immunfluoreszenzmarkierung mit cTnT (Anti-cTnT aus der Maus) durchgeführt werden. 
(i) Hoechst33342, Blau (λex: 405 nm, λem: 415-480 nm); (ii) cTnT, Grün (Alexa Fluor® 488 Ziege anti-Maus, 
λex: 488 nm, λem: 500-550 nm); (iii) Überlagerung; (iv) Tiefenprofil. Die Aufnahmen erfolgten mit einem inversen 
Konfokalmikroskop (Leica Stellaris 5). Daraus konnten Z-Stacks (h = 300 µm, Abstand = 5 µm) erzeugt werden. 
3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. Der Maßstab 
entspricht 200 µm. 

Es konnten anhand von Videos die Kontraktionen der Zellen visualisiert werden. Mit einem 

inversen Lichtmikroskop (Leica DMIL LED) konnten Videosequenzen (220 Bilder in 15 s) 

erzeugt werden. Aus diesen Videos wurden einzelne Bildsequenzen entnommen, um die 

Kontraktion zu visualisieren (Abbildung 62). Mit Hilfe der Software ImageJ wurde anschließend 

die Distanz der Zellausläufer gemessen. Es konnte ermittelt werden, dass vor der Kontraktion 

die Zellausläufer eine Distanz von 430 µm aufwiesen und während der Kontraktion sich um 32 

µm auf 398 µm verkürzten. Dies verifizierte die charakteristische Kontraktion der 

differenzierten Kardiomyozyten innerhalb des GelMA medium. 
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Abbildung 62: Abbildungen der kontrahierenden differenzierten Kardiomyozyten innerhalb des GelMA-
Hydrogels. 5∙106 Zellen/ml wurden mit den Hydrogelen gemischt, mit 0,3 % LAP versetzt und 200 µl in einem Well 
eines ibidi µ-Slides vernetzt (30 s, 320-500 nm, Omnicure S2000, 500 mW/cm2). Zunächst wurden die Zellen für 
24 h in Support-Medium kultiviert und anschließend in Maintenance Medium. Über 28 Tage wurden die Zellen 
kultiviert. Dabei wurden Videos mit einem inversen Lichtmikroskop (Leica DMIL LED) aufgenommen und 
anschließend einzelne Bildsequenzen aus den Videos dargestellt. (i) vor der Kontraktion, (ii) während der 
Kontraktion. Mit ImageJ wurden die zellulären Ausläufer gemessen. Der Maßstab entspricht 100 µm.  

Um eine höhere Auflösung der Zellen zu bekommen, wurden zudem Aufnahmen mit einer 

größeren Vergrößerung aufgenommen. Wie zuvor bei der Antikörpermarkierung der 

Kardiomyozyten in 2D war auch in 3D die charakteristische quergestreifte Muskulatur zu 

erkennen (Abbildung 63).  

 

Abbildung 63: Immunfluoreszenzmarkierung der aus hiPSC differenzierten Kardiomyozyten im GelMA-
Hydrogel. HDII wurden in einem 12-Well mit Matrigel hESC-Beschichtung zu Kardiomyozyten differenziert. Nach 
17 Tagen Differenzierung wurden die differenzierten Kardiomyozyten mit Hilfe des STEMdiff™ Cardiomyocyte 
Dissociation Kit abgelöst und 5∙106 Zellen/ml in 200 µl GelMA medium eingebettet. Nach einer Kultivierung von 
28 Tagen wurden die Zellen fixiert, permeabilisiert und die unspezifischen Bindungsstellen blockiert. Anschließend 
konnte eine Immunfluoreszenzmarkierung mit cTnT (Anti-cTnT aus der Maus) durchgeführt werden. 
(i) Hoechst33342, Blau (λex: 405 nm, λem: 415-480 nm); (ii) cTnT, Grün (Alexa Fluor® 488 Ziege anti-Maus, 
λex: 488 nm, λem: 500-550 nm); (iii) Überlagerung. Die Aufnahmen erfolgten mit einem inversen Konfokalmikroskop 

(Leica Stellaris 5). Der Maßstab entspricht 10 µm. 
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Die differenzierten Kardiomyozyten konnten somit erfolgreich 3D in einem GelMA medium- 

Hydrogel kultiviert werden und zeigten die Eigenschaften, die Kardiomyozyten in vivo 

aufzeigen. Basara et al. konnten bereits hiPSC-differenzierte Kardiomyozyten in GelMA 

erfolgreich kultivieren. Die Kontraktionsgeschwindigkeit und -frequenz der differenzierten 

Kardiomyozyten konnte zusätzlich erhöht werden, indem das erzeugte Patch auf einer bereits 

schlagenden Schicht aus hiPSC-differenzierten Kardiomyozyten in 2D kultiviert wurde.336 

Zhang et al. zeigten eine erfolgreiche Kultivierung von hiPSC-differenzierten Kardiomyozyten 

auf GelMA, um ein Herzgewebe in einem heart-on-a-chip zu etablieren.337 Im GelMA medium 

konnte ein Gewebekonstrukt aus hiPSC-differenzierten Kardiomyozyten generiert werden, 

was vielversprechend für die Entwicklung eines myokardialen Modells in einem gelatine-

basierten Hydrogel ist. 

 

3.2.3.3 Kokultur mit HCF 

Im Herzmuskel stehen die Kardiomyozyten häufig in Kontakt mit Fibroblasten, weshalb bereits 

in Kapitel 3.1.3.6 Untersuchungen in Bezug auf die Kokultur zwischen HCM und HCF 

durchgeführt wurden. Da die HCM jedoch primäre Zellen sind, die nicht vollständig differenziert 

sind, da sie sonst keine Teilungsfähigkeit mehr aufweisen würden, wurden aus hiPSC 

Kardiomyozyten differenziert, die die charakteristische Kontraktion aufzeigten, im Gegensatz 

zu den HCM. Um die beiden Kokulturen miteinander vergleichen zu können, wurde das 

Experiment analog mit den differenzierten Kardiomyozyten durchgeführt.  

Die Kardiomyozyten wurden, wie in Kapitel 3.2.2 beschrieben, differenziert und mit Hilfe des 

STEMdiff™ Cardiomyocyte Dissociation Kit an Tag 17 abgelöst. Anschließend wurden die 

Kardiomyozyten mit den HCF in einem Verhältnis von 1:1 oder 3:7 gemischt (Gesamtzellzahl: 

2,5∙106 Zellen/ml) und in dem Hydrogel GelMA medium eingebettet. Es wurde zunächst ein 

FGM-3:Support-Medium mit einem Verhältnis von 1:1 als Kultivierungsmedium verwendet und 

nach 24 h wurden die Kokulturen in FGM-3:Maintenance Medium 1:1 kultiviert, um die 

Versorgung beider Zellarten mit ihrem zellspezifischen Medium zu gewährleisten. Nach 

23 Tagen wurden die Zellen fixiert, permeabilisiert und unspezifische Bindungsstellen 

blockiert. Anschließend wurde eine Immunfluoreszenzmarkierung mit cTnT durchgeführt. Die 

Immunfluoreszenzmarkierung erfolgte analog wie in Kapitel 3.2.2.1. Die Zellkerne wurden mit 

Hoechst33342 und das Aktinzytoskelett mit Phalloidin-TRITC markiert. Die Visualisierung 

erfolgte mit einem inversen Konfokalmikroskop (Stellaris 5). 

Die Ergebnisse der Immunfluoreszenzmarkierung sind in Abbildung 64 dargestellt. Die 

Phalloidin-TRITC-Färbung markiert die Aktinzytoskelette jeder Zelle, weshalb hierdurch keine 

Unterscheidung der Zelltypen erfolgen kann. Jedoch markiert das cTnT lediglich die 

Kardiomyozyten, weshalb durch einen Vergleich der Phalloidin-TRITC-Färbung und der cTnT-

Markierung unterschieden werden konnte, ob es sich um HCF oder differenzierte 

Kardiomyozyten handelte. Es wurde ausschließlich das Hydrogel GelMA medium verwendet, 

da mit diesem Hydrogel die besten Ergebnisse bei der Kultivierung der differenzierten 

Kardiomyozyten erzielt werden konnten. Unabhängig von dem Verhältnis der Zellen konnten 

weniger starke Zellausrichtungen detektiert werden im Vergleich mit der Kultivierung der 
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differenzierten Kardiomyozyten ohne eine zusätzliche Zellart. Jedoch wurde auch eine 

Mischung beider zellspezifischen Kultivierungsmedien verwendet, was möglicherweise zu 

einer schlechteren Versorgung der Kardiomyozyten mit notwendigen Nährstoffen geführt 

haben kann. Es konnten leichte zelluläre Ausrichtungen der HCF detektiert werden und bei 

einem Verhältnis von HCF:Kardiomyozyten 7:3 auch leichte bei den Kardiomyozyten. Zudem 

konnten Kontraktionen einzelner Kardiomyozyten innerhalb der Kokultur visuell beobachtet 

werden. Eine homogene Verteilung und eine Adhäsion der Zellen an den RGD-Domänen der 

Gelatine konnte durch das Tiefenprofil bestätigt werden. 

Bereits Gartner et al. untersuchten die Kokultur von HCF mit hiPSC-differenzierten 

Kardiomyozyten im GelMA-Hydrogel. Es wurden unterschiedliche Gesamtzellzahlen sowie 

unterschiedliche Verhältnisse zwischen den HCF und den differenzierten Kardiomyozyten 

eingesetzt. Die erfolgreichsten Ergebnisse wurden mit einer Gesamtzellzahl von 28∙106 

Zellen/ml oder 50∙106 Zellen/ml und einem prozentualen Anteil von 70-80 % an differenzierten 

Kardiomyozyten erzielt.338 In der in dieser Arbeit durchgeführten Kokultur wurde ein höherer 

prozentualer Anteil an HCF eingesetzt, was in zukünftigen Experimenten reduziert werden 

kann. Außerdem wurde eine Gesamtzellzahl von 2,5∙106 Zellen/ml eingesetzt, welche geringer 

ist als die von Gartner et al. Diese kann zukünftig erhöht werden, damit mehr Zell-Zell-Kontakte 

geknüpft werden können. Außerdem wurde in der Literatur bereits gezeigt, dass eine Kokultur 

mit Endothelzellen die Reifung von hiPSC-differenzierten Kardiomyozyten fördern kann.339 Die 

gezielte Kokultur von hiPSC-differenzierten Kardiomyozyten, Fibroblasten und Endothelzellen 

konnte bereits bei Transplantationen eingesetzt werden und erhöhte die Überlebensrate und 

Proliferation von hiPSC-differenzierten Kardiomyozyten im Vergleich zur Einzelkultur der 

Kardiomyozyten. Außerdem konnte eine Prävaskularisierung des artifiziellen Herzgewebes 

erzielt werden.340 

 

Abbildung 64: Immunfluoreszenzmarkierung der Kokultur von Kardiomyozyten und HCF in Hydrogelen. 
Differenzierte Kardiomyozyten und HCF wurden in unterschiedlichen Verhältnissen (3:7 und 1:1) und einer 
Zellkonzentration von 2,5∙106 Zellen/ml mit dem Hydrogel GelMA medium gemischt, mit 0,3 % LAP versetzt und 
einem Well eines ibidi µ-Slides vernetzt (30 s, 320-500 nm, Omnicure S2000, 500 mW/cm2). Über 23 Tage wurden 
die Zellen in FGM-3:Maintenance Medium 1:1 kultiviert und anschließend fixiert, permeabilisiert und die 
unspezifischen Bindungsstellen blockiert. Anschließend konnte eine Immunfluoreszenzmarkierung mit cTnT (Anti-
cTnT aus der Maus) durchgeführt werden. (i) Hoechst33342, Blau (λex: 405 nm, λem: 415-480 nm); (ii) Phalloidin-
TRITC, Gelb (λex: 532 nm, λem: 545-625 nm); (iii) cTnT, Grün (Alexa Fluor® 488 Ziege anti-Maus, λex: 488 nm, 
λem: 500-550 nm); (iv) Überlagerung; (v) Tiefenprofil. Die Aufnahmen erfolgten mit einem inversen 
Konfokalmikroskop (Leica Stellaris 5). Daraus konnten Z-Stacks (Höhe= 300 µm, Abstand= 5 µm) erzeugt werden. 
3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. Der Maßstab 
entspricht 200 µm. 
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Durch die Kokultur der hiPSC-differenzierten Kardiomyozyten mit Herzfibroblasten konnte ein 

Herzgewebe konstruiert werden, welches nach einigen Optimierungsmaßnahmen eingesetzt 

werden kann, um Krankheiten zu modellieren oder für Medical Drugscreenings eingesetzt 

werden kann. Durch die Erweiterung mit Endothelzellen kann zukünftig ein 

transplantierfähiges Herzgewebe generiert werden. 

 

3.2.4 Kapitelzusammenfassung 

In diesem Kapitel wurden humane induzierte pluripotente Stammzellen (hiPSC) der Linie HDII 

benutzt, um differenzierte Kardiomyozyten zu generieren. Es wurde zunächst die Pluripotenz 

der Stammzellen durch eine Immunfluoreszenzmarkierung validiert. Die HDII zeigten die 

typische Morphologie und konnten erfolgreich mit den Pluripotenzmarkern Oct-4 und Nanog 

markiert werden. Anschließend konnte mit Hilfe des STEMdiff™ Ventricular Cardiomyocyte 

Differentiation Kit von StemCell™ eine erfolgreiche Differenzierung der hiPSC zu humanen 

Kardiomyozyten durchgeführt werden. Durch die typische Kontraktionsfähigkeit der 

differenzierten Kardiomyozyten, einer erfolgreichen cTnT-Markierung und einer erhöhten 

Expression des kardialen Markers TNNI3 wurde die Differenzierung bestätigt. Die 

charakteristische quergestreifte Muskulatur konnte in den konfokalmikroskopischen 

Aufnahmen der differenzierten Kardiomyozyten erkannt werden. Zum Aufbau einer 3D-Kultur 

wurde der Photoinitiator LAP und UV-Licht eingesetzt, weshalb Zytotoxizitätstests mit den 

Stammzellen und den differenzierten Kardiomyozyten durchgeführt wurden. Die Behandlung 

mit LAP mit und ohne Bestrahlung sowie die Behandlung mit UV-Licht resultierten auf einer 

niedrigen Zellviabilität der Stammzellen. Die differenzierten Kardiomyozyten zeigten eine 

höhere Robustheit gegenüber der Exposition mit LAP oder UV-Licht, sodass ein Einsatz der 

differenzierten Kardiomyozyten für den Aufbau einer 3D-Kultur möglich war. Für die 3D-Kultur 

wurden GelMA medium und GelNB/GelS medium eingesetzt. GelMA medium zeigte eine 

cTnT-Markierung der differenzierten Kardiomyozyten und Zellausrichtungen. Es konnten die 

charakteristische quergestreifte Muskulatur detektiert werden und die eingebetteten 

differenzierten Kardiomyozyten zeigten Kontraktionen. Mit dem GelMA medium konnte 

erfolgreich eine 3D-Kultur mit den differenzierten Kardiomyozyten aufgebaut werden. In einer 

Kokultur mit humanen Herzfibroblasten (HCF) konnten zelluläre Ausläufer der HCF, jedoch 

keine der differenzierten Kardiomyozyten, detektiert werden. Zukünftig muss das Verhältnis 

der beiden Zellarten angepasst und das eingesetzte Kultivierungsmedium optimiert werden. 

Durch die zelluläre Netzwerkbildung der differenzierten Kardiomyozyten im GelMA medium 

wurde die Basis für die Entwicklung eines in vitro Herzgewebes gelegt, an dem zukünftig 

verschiedene Krankheitsmodelle induziert und Medikamentenscreenings durchgeführt werden 

können.  
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3.3 Hydrogele mit Doppelnetzwerken 

Ein besonderer Fokus im Tissue Engineering liegt auf den Hydrogelen, welche aus 

Einzelnetzwerken (engl. single networks) über Polymervernetzungen zu einem einzigen 

Netzwerk verknüpft werden können. Dabei können diese Netzwerke ausschließlich 

physikalisch oder chemisch induziert werden.341 Chemisch vernetzte Hydrogele weisen 

vorteilhafte Eigenschaften wie mechanische Stabilität und Strukturintegrität auf.342 Häufig stellt 

die Herstellung von makroskopischen Hohlstrukturen jedoch ein Problem dar, da dies auf 

einem langen Fabrikationsprozess beruht, da beispielsweise bei vielen Hydrogelen ein 

schichtweises Verfahren eingesetzt wird, bei dem nach jedem Schritt eine Vernetzung erfolgen 

muss. Außerdem müssen niedrigviskose Materialien häufig für den extrusionsbasierten 3D-

Biodruck gekühlt werden, was in einer Verringerung der Zellviabilität resultiert. Physikalisch 

vernetzte Hydrogele zeigen, im Vergleich zu den chemisch kovalent vernetzten Hydrogelen, 

durch die nicht-kovalente Vernetzung schwächere Wechselwirkungen auf. Dies resultiert meist 

in einer geringeren mechanischen Stabilität.343 Jedoch ist die Reversibilität ein Vorteil der 

physikalisch vernetzten Hydrogele.344 Zudem erfolgt eine direkte Vernetzung bei 

physikalischen Netzwerken.345,346 Durch steigende Anforderungen an das Materialdesign und 

der 3D-Drucktechnologien können diese Einzelnetzwerke nicht immer allen gewünschten und 

geforderten Eigenschaften nachkommen. Daher werden immer häufiger sogenannte 

Mehrkomponenten-Hydrogele eingesetzt, die ein Doppelnetzwerk (engl. double network) 

aufweisen. Diese bestehen aus einem physikalisch vernetzten Teil und einem chemisch 

vernetzten Teil und somit aus zwei unterschiedlichen Arten an Vernetzungen innerhalb des 

Hydrogels. Dabei entstehen dabei zwischen den unterschiedlichen Netzwerken keine 

kovalenten Verbindungen.347–349 Somit können die positiven Eigenschaften der beiden 

Einzelnetzwerke vereint werden. Als physikalisch vernetzter Teil werden häufig geladene 

Polymere eingesetzt, die durch unterschiedliche Ladungen elektrostatische Netzwerke 

ausbilden können. Hierbei werden verbreitet Polyelektrolyte verwendet, die an ein neutrales 

Rückgrat angeknüpft werden. Als neutrales Rückgrat dienen beispielsweise Polyethylenglykol 

(PEG) oder Polyvinylalkohol (PVA).350,351 Häufig verwendete synthetische Polyelektrolyte sind 

Polystyrolsulfonsäure (engl. polystyrene sulfonic acid, PSS), Polyacrylsäure (engl. polyacrylic 

acid, PAA) sowie natürliche Polyelektrolyte wie Alginat oder Hyaluronsäure.352,353 Sogenannte 

ABA-Triblockcopolymere haben in den letzten Jahren zunehmend an Bedeutung gewonnen. 

Diese Triblockcopolymere bestehen aus einem neutral geladenen Mittelblock (B), welcher an 

den Seiten durch geladene Blöcke (A) umschlossen wird.354 Neben den Triblockcopolymeren 

werden hierbei auch AB-Diblockcopolymere verwendet, die nur auf einer Seite einen 

geladenen Block (A) besitzen.355 Beim Mischen der unterschiedlich geladenen Polyelektrolyte 

in wässriger Lösung kommt es zu einer Netzwerkausbildung durch elektrostatische 

Wechselwirkungen.356 Diese Netzwerkdichte kann durch verschiedene Faktoren beeinflusst 

werden, wie beispielsweise durch die Kettenlänge der Blöcke und die Art der geladenen 

Gruppen. Dabei hat das ausgebildete Netzwerk Einfluss auf die Eigenschaften der 

Polyelektrolyt-Komplexe (engl. polyelectrolyte complexes, PEC), die Viskoelastizität und den 

mechanischen Eigenschaften.357  
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In der Arbeitsgruppe von Ass. Prof. Dr. Srivastava an der University of California, Los Angeles 

(UCLA) wurden Polyelektrolyt-Komplexe (engl. polyelectrolyte complexes, PEC) aus Tri- und 

Diblockcopolymeren auf Basis von Poly(allylglycidylether)m-poly(ethylenglykol)n-

poly(allylglycidylether)m (PAGEm-PEGn-PAGEm) für die Triblockcopolyelektrolyte (TbPE) 

entwickelt. Für die Diblockcopolyelektrolyte (DbPE) wurde m-Polyethylenglykol (mPEG) an 

Stelle von PEG eingesetzt. Dies besitzt an einem Ende eine Methylgruppe anstatt einer 

Hydroxylgruppe. An den PAGE-Blöcken wurden jeweils Funktionalisierungen mit einer 

Sulfonatgruppe als Polyanion oder einer Guanidiniumgruppe als Polykation vorgenommen 

(Abbildung 66).358,359 Um bereits ein Doppelnetzwerk mit den Triblockcopolymeren 

aufzubauen, wurden bereits Studien mit 4-arm Polyethylenglykolacrylat (4-arm PEGA) 

durchgeführt, dessen Strukturformel in Abbildung 65 dargestellt ist. Diese Experimente 

erwiesen sich als vielsprechend, da es möglich war, die Viskosität von zuvor niedrigviskosen 

Biotinten zu erhöhen und möglicherweise den 3D-Biodruck zu erleichtern, da es oft an einer 

hohen Viskosität von Biotinten mangelt und diese erst gekühlt werden müssen.360 Dieses 

erzeugte Doppelnetzwerk-Hydrogel ist nicht für die Herstellung von zellbeladenen Biotinten 

geeignet, da PEG zellabweisend ist und die notwendigen Zelladhäsionsdomänen nicht 

vorhanden sind.361 

 

Abbildung 65: Strukturformel von 4-arm Polyethylenglykolacrylat (4-arm PEGA). 

In Zusammenarbeit mit Dr. T. Göckler und Dr. D. Li (beide Department of Chemical and 

Biomolecular Engineering, Samueli School of Engineering, UCLA) der Arbeitsgruppe von Ass. 

Prof. Dr. Srivastava wurden diese Blockcopolyelektrolyte (bPE) hergestellt, um sie mit 

weiteren semi-synthetischen Hydrogelen, wie beispielsweise Gelatinemethacrylat (GelMA), zu 

den oben beschriebenen Doppelnetzwerk-Hydrogelen zusammenzusetzten und diese für den 

3D-Biodruck zu etablieren.  

 



Ergebnisse und Diskussion 

96 
 

 

Abbildung 66: Darstellung der unterschiedlich geladenen Polyelektrolyte. Das Rückgrat der Polymere wird 
aus mPEGn-PAGEm für die Diblockcopolymere (A) oder aus PAGEm-PEGn-PAGEm

  für die Triblockcopolymere (B) 
gebildet. Die Sulfonatgruppe definiert die negativ geladenen Polyelektrolyte und die Guanidiniumgruppe die positiv 
geladenen Polyelektrolyte.  

 

3.3.1 Synthese der Blockcopolyelektrolyte  

Die Synthese der Blockpolymere (PAGE-PEG-PAGE oder mPEG-PAGE) für die 

Polyelektrolyt-Komplexe erfolgte nach einer anionischen Ringöffnungsreaktion.356 Der Ablauf 

der gesamten Synthese ist in Schema 11 dargestellt. Zunächst wurde das eingesetzte PEG 

(M= 20.000 g/mol) in THF gelöst und mit Kaliumnaphthalid titriert (0,4 M in THF), bis die 

Lösung eine hellgrüne Farbe aufwies. Anschließend wurde das benötigte Volumen an 

Allylglycidylether (AGE) hinzugegeben und die Reaktion für 48 h bei 45 °C gerührt. Alle Schritte 

wurden in einer glove box durchgeführt, um den Einfluss von Sauerstoff und von weiteren 

Umwelteinflüssen zu vermeiden. Nach Ablauf der Reaktionszeit wurde entgastes Methanol 

der Reaktion hinzugegeben, um die Reaktion zu stoppen. Das Reaktionsprodukt wurde in 

Hexan ausgefällt und anschließend filtriert und getrocknet. Der Funktionalisierungsgrad der 

Blockcopolymere wurde über Protonen-Kernspinresonanzspektroskopie (1H-NMR, engl. 

nuclear magnetic resonance, NMR) bestimmt. Mit Hilfe der 1H-NMR lässt sich die Struktur von 

organischen Verbindungen analysieren, in dem die magnetischen Eigenschaften von 

Protonen in den Molekülen gemessen wird.362,363 Dies führte zu dem Produkt 

PAGE30-PEG455-PAGE30 für die Triblockcopolymere und mPEG113-PAGE45 für die 

Diblockcopolymere (Abbildung 67). 
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Abbildung 67: Strukturformeln der Triblockcopolymere PAGE30-PEG455-PAGE30 und der Diblockcopolymere 
mPEG113-PAGE45. 

Um die jeweils geladenen Gruppen an die AGE-Blöcke zu kuppeln, musste eine weitere 

Funktionalisierung durchgeführt werden. Hierbei wurde die Chemie der Thiol-En Click-Chemie 

benutzt. PAGE30-PEG455-PAGE30 oder mPEG113-PAGE45 wurde zusammen mit dem 

Photoinitiator 2,2-Dimethoxy-2-phenylacetophenon (DMPA) und Cysteamin-Hydrochlorid oder 

Natrium-3-mercapto-1-propansulfonat in einem DMF:Wasser 1:1-Gemisch gelöst und 

anschließend mit Stickstoff entgast. Daraufhin wurde die Reaktionslösung 6 h UV-Licht 

ausgesetzt (365 nm, 8 W). Es erfolgte eine Dialyse (MWCO: 3,5 kDa) gegen entsalztes 

Wasser für 10 Zyklen mit je 8 h und eine abschließende Lyophilisation. Als Produkte wurden 

Aminofunktionalisierte Blockcopolyelektrolyte oder Sulfonatfunktionalisierte Blockco-

polyelektrolyte erhalten. Guanidiniumfunktionalisierte Blockcopolyelektrolyte wurden durch 

Weiterfunktionalisierung der Aminofunktionalisierten Blockcopolyelektrolyte erhalten. Das 

Aminofunktionalisierte Blockcopolyelektrolyt wurde mit 1H-Pyrazol-1-carboxamidin in DPBS-/- 

gelöst, der pH auf 10 eingestellt und für 3 Tage bei Raumtemperatur (RT) gerührt. Es erfolgte 

eine erneute Dialyse (MWCO: 3,5 kDa) gegen entsalztes Wasser für 10 Zyklen je 8 h und 

anschließender Lyophilisation. Die erfolgreiche Funktionalisierung der Blockcopolyelektrolyte 

(bPE) wurde durch 1H-NMR bestätigt.  

Die Diblockcopolyektrolyt-Synthese wurde analog zur Triblockcopolyelektrolyt-Synthese 

durchgeführt. Dabei wurde als Edukt mPEG eingesetzt, das anstatt einer endständigen 

Hydroxylgruppe auf einer Seite eine Methylgruppe besitzt, weshalb die AGE-Kupplung und 

somit auch die Funktionalisierung der geladenen Blöcke nur einseitig stattfinden konnte. Das 

Reaktionsschema ist im Anhang in Schema 12 dargestellt. 
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Schema 11: Synthese der Triblockcopolyelektrolyte (TbPE). Alle Syntheseschritte wurden in einer glove box 
durchgeführt. PEG (M = 20.000 g/mol) (1) wurde in THF gelöst und mit Kaliumnaphthalid titriert, bis eine hellgrüne 
Farbe erreicht wurde. AGE wurde in dem gewünschten Volumen hinzugegeben und für 48 h bei 45 °C gerührt. 
Danach wurde entgastes Methanol hinzugegeben, das Produkt in Hexan ausgefällt, filtriert und getrocknet. Durch 
Lyophilisation wurde PAGEn-PEG455-PAGEn (2) erhalten. Durch Zugabe des Thiolreagenzes, DMPA und die 
Bestrahlung mit UV-Licht über Nacht wurden die Funktionalisierungen mit Aminogruppen (4) oder Sulfonat (3) 
generiert. Aus der Aminofunktionalisierung konnte eine Guanidiniumfunktionalisierung (5) durch Zugabe von 1H-
Pyrazol-1-carboxamidin in DPBS-/- unter Rühren nach 3 Tagen erhalten werden. Nach einer letzten Lyophilisation 
wurde ein weißer bis brauner styroporartiger Feststoff erhalten. 

Durch die 1H-NMR-Analyse des Eduktes sowie der Produkte konnte eine erfolgreiche und 

vollständige Funktionalisierung der Triblockcopolyelektrolyte (TbPE) bestätigt werden 

(Abbildung 68). Die Signale der Doppelbindungsprotonen des AGE bei chemischen 

Verschiebungen von 5,1 ppm und ca. 6 ppm sind bei den funktionalisierten Polymeren nicht 

mehr vorhanden, was auf eine erfolgreiche Kupplung der Sulfonat- oder Guanidinium-Gruppen 

hinweist. Im vorderen Bereich bei chemischen Verschiebungen von 1-4 ppm zeigten sich neue 
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Signale, die den angefügten Gruppen zugeordnet werden konnten. Bei einer chemischen 

Verschiebung von 3,6 ppm konnte das Rückgrat des PEG und des AGE nachgewiesen 

werden. Die Funktionalisierung der Diblockcopolyelektrolyte (DbPE) wurde ebenfalls durch 
1H-NMR bestätigt, was im Anhang in Abbildung 88 dargestellt ist. 

 

Abbildung 68: 1H-NMR Spektren der Triblockcopolyelektrolyte (400 MHz). Sulfonat- und 
Guanidiniumfunktionalisierte (rot und grün) Triblockcopolyelektrolyte wurden in D2O und das Ausgangsprodukt 
PAGE30-PEG455-PAGE30 (blau) in CDCl3 aufgenommen. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. 

Im nächsten Schritt erfolgte nun die Herstellung der Doppelnetzwerke durch die Zugabe von 

dem semi-synthetischen GelMA. Da die meisten Einzelnetzwerke eine geringe 

Strukturintegrität bei dem 3D-Biodruck von makroskopischen Hohlorganen, wie beispielsweise 

Herzstrukturen, aufweisen, wurden die Netzwerke kombiniert um größere, komplexere 

Gewebekonstrukte zu erzeugen. In vielen Studien und Publikationen hat sich GelMA durch 

seine positiven Eigenschaften ausgezeichnet.364–367 GelMA besitzt eine hohe Biokompatibilität 

und sogenannte RGD-Domänen, an denen Zellen durch deren Integrinrezeptoren anhaften 

können. Diese RGD-Domänen bestehen aus dem Aminosäure-Motiv Arginin(R)-Glycin(G)-

Aspartat(D).368,369 Hiermit erfüllt GelMA die erforderlichen Eigenschaften der Zelladhäsion und 

bietet eine gute Basis für den Einsatz der Tri- und Diblockcopolyelektrolyte in Kombination mit 

GelMA für den 3D-Biodruck. Durch Mischung der verschieden-geladenen Tri- oder 

Diblockcopolyelektrolyte (TbPE oder DbPE) mit GelMA wurde zunächst ein Einzelnetzwerk 

von elektrostatischen Wechselwirkungen zwischen den geladenen Gruppen der 

Blockcopolyelektrolyte (bPE) aufgebaut. Die DbPE bildeten eine Mizellenstruktur aus, wobei 

TbPE verbundene Netzwerke generierten. Bei zusätzlicher Zugabe eines Photoinitiators, 

beispielsweise Lithium-Phenyl-2,4,6-trimethylbenzyolphosphinat (LAP) oder 2-Hydroxy-4′-(2-
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hydroxyethoxy)-2-methylpropiophenon (Irgacure 2959), und der anschließenden Bestrahlung 

mit UV-Licht bestimmter Wellenlänge konnte das zweite kovalente Netzwerk zwischen den 

GelMA-Strängen ausgebildet werden. Hierdurch wurden zwei einander durchdringende 

Netzwerke aus GelMA/TbPE und ein Hybrid-Hydrogel aus GelMA/DbPE gebildet. Die 

schematische Darstellung ist in Abbildung 69 aufgezeigt. 

Für alle Versuche wurde GelMA medium eingesetzt, welches mit 8 Äq. Methacrylsäure-

anhydrid (MAA) umgesetzt wurde und einen Funktionalisierungsgrad von 68 % besaß. Die 

Vernetzung des GelMAs wurde, wie in Kapitel 3.1.2.1 beschrieben, mit 0,3 % LAP und einer 

Bestrahlung mit 30 s bei 500 mW/cm2 durchgeführt. 

 

Abbildung 69: Schematische Darstellung der Bildung der Doppelnetzwerk-Hydrogele aus GelMA und den 
Di- oder Triblockcopolyelektrolyten (DbPE/ TbPE). (A) Durch die Zugabe der TbPE oder DbPE zum GelMA wird 
zunächst das elektrostatische Netzwerk zwischen den unterschiedlich geladenen Polyelektrolyten ausgebildet. 
(B) Durch die Zugabe eines Photoinitiators (LAP) und der Bestrahlung mit UV-Licht kann das GelMA chemisch 
vernetzt werden, wodurch Doppelnetzwerke entstehen. Die Diblockcopolymere formen eine Mizellenstruktur, 
während die Triblockcopolymere verbundene Netzwerke bilden. Modifiziert nach Göckler et al.370  

 

3.3.2 Chemische Charakterisierung der GelMA/bPE 

Um die Eigenschaften der Hydrogele, welche durch die Doppelnetzwerke gebildet werden, 

näher zu analysieren, wurden deren chemische Eigenschaften unter anderem in Bezug auf 

Viskoelastizität, physikomechanische Eigenschaften und Quellverhalten untersucht. 
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3.3.2.1 Rheologische Charakterisierung 

Die Doppelnetzwerk-Hydrogele sollten im 3D-Biodruck eingesetzt werden, um die 

Eigenschaften des GelMAs spezifisch für den extrusionsbasierten 3D-Biodruck anzupassen. 

Um das Druckfenster der GelMA-Konzentrationen mit unterschiedlichen Konzentrationen der 

Blockcopolyelektrolyte (bPE) für den extrusionsbasierten 3D-Biodruck einzugrenzen, wurden 

rheologische Charakterisierungen durchgeführt. Dabei profitiert diese Untersuchung von 

einem minimalen Materialverbrauch im Vergleich zu einem Screening im extrusionsbasierten 

Druck.371–374 Dabei diente GelMA mit einer Polymerkonzentration von 5 % und 10 % als 

Ausgangsmaterial. Diese Polymerkonzentrationen wurden gewählt, da diese eine 

mechanische Stabilität nach dem Druckvorgang aufzeigen und außerdem den Zellen die 

Möglichkeit zur zellulären Netzwerkbildung bieten sowie eine hohe Zellviabilität 

aufweisen.375,376 Zunächst wurden oszillatorische Messungen mit GelMA-Lösungen bei 22 °C 

durchgeführt. Diese Temperatur hat sich für GelMA-Tinten als die optimale Drucktemperatur 

für extrusionsbasierte Druckprozesse herausgestellt.224 Dadurch wurde das Druckfenster und 

die Speichermodule G‘ und Verlustmodule G‘‘ für die möglichen GelMA/bPE Tinten bestimmt. 

Das Verlustmodul G‘‘ beschreibt das viskose Verhalten der Materialien, da es die verlorene 

Deformationsenergie angibt. Mit dem Speichermodul G‘ wird die gespeicherte 

Deformationsenergie angegeben und somit das elastische Verhalten der Materialien 

beschrieben.377 

 

Abbildung 70: Speichermodul G‘ und Verlustmodul G‘‘ von unvernetzten GelMA 5 % und 10 %. Es wurden 
rheologische Untersuchen des GelMAs ohne den Zusatz von bPE durchgeführt, um die Grenzen des 
Biofabrikationsfensters zu bestimmen. Durch oszillierende Dehnungsmessungen bei 22 °C mit einer Kreisfrequenz 
von ω = 1,25 rad∙s-1 und γ = 1 % wurden das Speichermodul G‘ und das Verlustmodul G‘‘ erhalten. In Kollaboration 
mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. 

Aus den oszillatorischen Messungen konnten die Speichermodule G‘ und die Verlustmodule 

G‘‘ bestimmt werden (Abbildung 70). Für GelMA 5 % wurde eine Durchschnittswert von 

20,17 Pa G‘ erhalten und für GelMA 10 % der Wert 704,23 Pa G‘. Aufgrund dieser Ergebnisse 

für GelMA 5 % und GelMA 10 % wurde das Druckfenster auf 20-700 Pa G‘ festgesetzt. 

Anschließend konnte die GelMA-Lösung mit einer Polymerkonzentration von 5 % mit 
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unterschiedlichen Konzentrationen an DbPE und TbPE versetzt werden, um zu untersuchen, 

welche der Zusammensetzungen in das zuvor bestimmte Druckfenster fallen. Dies wurde bei 

einer Temperatur von 37 °C und an den unvernetzten Polymerlösungen untersucht. 

 

Abbildung 71: Rheologische Untersuchungen von GelMA 5 % und verschiedenen Zusammensetzungen 
von GelMA/bPE bei 37 °C. (A) stellt das Screening dar, um das Biofabrikationsfenster festzulegen. Es wurden 
steigende Konzentrationen an DbPE und TbPE eingesetzt. Die Hydrogele wurden unvernetzt verwendet. 
Speichermodul G‘ und Verlustmodul G‘‘ wurde durch oszillatorische Dehnungsmessungen (ω = 1,25 rad∙s-1 und 
γ = 1 %) erhalten. (B) Untersuchung der Fließspannung. Die Hydrogele wurden konstantem Stress ausgesetzt, bis 
eine stagnierende Viskosität erreicht wurde. (C) Untersuchung des scherverdünnenden Verhaltens der Hydrogele. 
(D) Untersuchung der strukturellen Erholung nach der Scherung. Es wurden zyklische Deformations-Sweeps (�̇� = 

100 s-1 für 250 s und �̇� = 0,01 s-1 für 500 s) durchgeführt. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. 

Das Mischen des GelMA-Hydrogels mit steigenden Konzentrationen an DbPE (10 %, 20 %, 

30 %, 40 %) und TbPE (5 %, 7,5 %, 10 %, 12,5 %, 15 %) führte zu erhöhten Speichermodulen 

G‘ im Vergleich zur Messung der Polyelektrolyt-Komplexe ohne GelMA. Außerdem lagen die 

verschiedenen Zusammensetzungen größtenteils innerhalb des definierten Druckfensters 

(Abbildung 71A). Lediglich die niedrigen Konzentrationen mit 10 % DbPE und 5 % TbPE 

konnten nicht in dem Druckfenster erfasst werden. Mit dem Einsatz von höheren 

Konzentrationen an TbPE oder DbPE konnte eine Zunahme des Speichermoduls G‘ 

beobachtet werden. Durch die Erhöhung des physikalischen Netzwerkes wird ein dichteres 

Netzwerk ausgebildet. Der Unterschied in den eingesetzten Konzentrationen von TbPE und 

DbPE ist auf die unterschiedliche PEC-Mikrostruktur zurückzuführen. TbPE bilden verbundene 

Netzwerke, wobei DbPE Mizellen ausbilden. 
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Mit der Fließspannung wird die Spannung beschrieben, die angelegt werden muss, damit ein 

Fließen des Materials induziert werden kann.378 Die ist erforderlich, um die Materialien im 

extrusionsbasierten 3D-Biodruck einzusetzen. Eine hohe Fließspannung bietet dabei den 

Vorteil, dass sie die Spritzbarkeit und die Strukturintegrität nach dem Drucken fördert. Ist die 

Fließspannung jedoch zu groß, kann dies den Druck negativ beeinflussen und die Zellviabilität 

vermindern. Um dies an den GelMA/TbPE- und GelMA/DbPE-Hydrogelen weiter zu 

untersuchen, wurden die Hydrogele einer konstanten Spannung ausgesetzt, bis eine 

stagnierende Viskosität erreicht werden konnte (Abbildung 71B). Wird das GelMA-Hydrogel 

ohne den Zusatz der bPE betrachtet, so ließ sich ein deutlicher Fließpunkt beobachten, bei 

dem der Übergang vom elastischen zum fließenden Verhalten erfolgt. Auch die GelMA-

Hydrogele versetzt mit TbPE zeigten Fließpunkte, die aufgrund der höheren Konzentration der 

TbPE und der damit einhergehenden Zunahme an PEC-Domänen anstiegen. Bei den GelMA-

Hydrogelen versetzt mit DbPE kann eine langsame kontinuierliche Abnahme der Viskosität 

beobachtet werden. Ein Fehlen des Fließpunktes bei den GelMA/DbPE-Hydrogelen kann auf 

die vorliegende Mizellenstruktur der DbPE zurückzuführen sein.  

Um die Zellen während des Druckvorganges nicht durch die Scherspannung bei der Extrusion 

durch eine Nadel zu beanspruchen, ist es notwendig, dass die eingesetzten Materialien ein 

scherverdünnendes Verhalten aufzeigen. Ein scherverdünnendes Verhalten beschreibt die 

Abnahme der Viskosität der Materialien mit zunehmender Scherrate.379 Sowohl 

GelMA/DbPE-Hydrogele als auch GelMA/TbPE-Hydrogele wiesen ein ausreichendes 

scherverdünnendes Verhalten auf, um im extrusionsbasierten 3D-Druck eingesetzt werden zu 

können (Abbildung 71C). In Abbildung 72 ist die schematische Darstellung des 

scherverdünnenden Verhaltens sowie die strukturelle Erholung nach dem Druck aufgezeigt. 

 

Abbildung 72: Schematische Darstellung der Scherverdünnung und der strukturellen Erholung. (A) Bei dem 
Druck durch eine konische Nadel nimmt die Viskosität des Materials ab, da die Polymerstränge sich entlang der 
Krafteinwirkung ausrichten. Hierdurch wird ein scherverdünnendes Verhalten beobachtet. (B) Nachdem das 
Material verdruckt wurde und keine Kraft mehr ausgeübt wird, kommt es zu einer strukturellen Erholung und das 
Netzwerk bildet sich wieder aus, bis es zu einer Verfestigung kommt. Modifiziert nach Habib et al.380 
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Danach müssen sich die vorherigen Eigenschaften der Polymerketten wieder ausbilden, damit 

nach dem Druck ein formstabiles Konstrukt vorliegt. Der Zeitraum, bis die vorherigen 

Eigenschaften vor des Einnehmens des scherverdünnenden Verhaltens entsprechen, wird als 

elastische Erholungszeit bezeichnet.379,381 Um den Übergang von einem flüssigkeitsähnlichen 

zu einem elastischen Verhalten zu untersuchen, wurden die Hydrogele einer hohen Scherrate 

für 250 s gefolgt von einer niedrigen Scherrate für 500 s ausgesetzt (Abbildung 71D). Dies 

wurde bei 22 °C für GelMA-Hydrogele und bei 37 °C für GelMA/bPE-Hydrogele durchgeführt. 

GelMA-Hydrogele zeigten eine lange Erholungszeit von über 8 min, da sich die Dreifachhelices 

zunächst zurückbilden müssen. Es bietet sich hierbei an bei extrusionsbasierten 

Druckvorgängen von GelMA, das Druckbett zu kühlen, um diesen Vorgang zu 

beschleunigen.382 Alle GelMA/bPE-Hydrogele zeigten im Gegensatz dazu eine schnelle 

elastische Erholung. Innerhalb weniger Sekunden waren bereits 80 % der PEC-

Mikrostrukturen wieder ausgebildet. Dies stellt eine gute Ausgangslage für den Einsatz im 

extrusionsbasierten 3D-Biodruck dar. 

Zusätzlich zu den bisher durchgeführten Versuchen wurden die Speichermodule G‘ und 

Verlustmodule G‘‘ der vernetzten GelMA/bPE bei 37 °C untersucht und dies analog zu den 

unvernetzten Hydrogelen mit dem vernetzten GelMA (5 % und 10 %) bei 22 °C verglichen. 

Hierzu wurden die Hydrogele mit Hilfe von UV-Licht vernetzt. Auch hier lagen die eingesetzten 

unterschiedlichen Konzentrationen der bPE innerhalb der Speichermodule von GelMA 5 % 

und 10 %, welche das Druckfenster definieren. Die Ergebnisse sind in Abbildung 73 

dargestellt. Alle eingesetzten Konzentrationen der GelMA/DbPE konnten innerhalb des 

definierten Druckfensters erfasst werden, während die GelMA/TbPE, mit Ausnahme von 

GelMA/TbPE 5 % und 7,5 %, höhere Speichermodule G‘ als die vom Druckfenster definierten 

aufzeigten. 

 

Abbildung 73: Rheologische Untersuchungen der Schubmodule von vernetzten GelMA 5 % und GelMA/bPE 
bei 37 °C. Speichermodul G‘ und Verlustmodul G‘‘ wurden durch oszillatorische Dehnungsmessungen 
(ω = 1,25 rad∙s-1 und γ = 1 %) erhalten. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. 
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Anhand dieser weitreichenden Untersuchungen der rheologischen Eigenschaften der Hybrid-

Hydrogele erwiesen sich die GelMA/bPE-Hydrogele bereits als vielversprechende Materialien 

für den extrusionsbasierten 3D-Biodruck. Sie zeigten das notwendige scherverdünnende 

Verhalten und die schnelle strukturelle elastische Erholung nach einer Kraftausübung. In 

weiteren Experimenten wurde sich auf die Formulierungen GelMA 5 % mit 10 % und 20 % 

DbPE sowie GelMA 5 % mit 7,5 % und 15 % TbPE fokussiert.  

 

3.3.2.2 Zugversuche der GelMA/bPE-Hydrogele  

In einer natürlichen Umgebung sind Gewebe oder Organe häufig Kräften ausgesetzt, die 

mechanischen Stress ausüben. So können zum Beispiel Zellen ihre mechanischen 

Eigenschaften anpassen, um diesen Belastungen standzuhalten und, um die Funktion des 

Gewebes oder des Organs strukturell aufrechtzuerhalten.383–386 Da Hydrogele als 

Stützmatrices eingesetzt werden sollen, um Gewebe oder Organe nachzubilden, müssen 

diese mechanische Eigenschaften aufweisen, die dem mechanischen Stress, der durch 

unterschiedliche Kräfte ausgeübt werden kann, standhalten. 

Um die mechanischen Eigenschaften der Doppelnetzwerk-Hydrogele näher zu 

charakterisieren, wurden in Kollaboration mit Dr. T. Göckler und Dr. D. Li Zugversuche (engl. 

tensile tests) durchgeführt. Hierbei konnten die Zugfestigkeit, die Dehnbarkeit, die Zähigkeit 

und das Elastizitätsmodul genauer untersucht werden. Es wurde dabei der Einfluss der 

physikalisch ausgebildeten Netzwerke auf das GelMA-Hydrogel untersucht, welches durch 

chemische Vernetzung ein Hydrogel ausbildet. Durch das zusätzliche Netzwerk soll die 

Dehnung und die Robustheit des GelMA-Hydrogels gestärkt werden. In diesem Versuch 

wurden ausschließlich vernetzte Hydrogele eingesetzt, was bedeutet, dass nach dem Mischen 

des GelMA mit den bPE sowie des Photoinitiators LAP, eine chemische Vernetzung des 

GelMAs durch eine Bestrahlung mit UV-Licht von 30 s bei 500 mW/cm2 erfolgte. 

In dem Spannungs-Dehnungs-Diagramm (Abbildung 74A) kann eine deutliche Zunahme der 

Grenzspannung beobachtet werden. Unabhängig von der Konzentration der eingesetzten bPE 

zeigten alle im Vergleich zu GelMA 5 % ohne den Zusatz der bPE eine höhere 

Grenzspannung. Es konnte außerdem eine Erhöhung der Zugfestigkeit (Abbildung 74B), der 

Dehnbarkeit (Abbildung 74C), der Zähigkeit (Abbildung 74D) und des Elastizitätsmoduls (engl. 

Young’s modulus, Abbildung 74E) festgestellt werden. Das Elastizitätsmodul ist ein Maß für 

die Steifigkeit eines Materials. Die erhebliche Erhöhung des Elastizitätsmoduls mit 

insbesondere der TbPE führte zu einem deutlich elastischeren Material. Mit dem Zusatz der 

DbPE konnte keine signifikante Erhöhung des Elastizitätsmoduls erzielt werden. GelMA ohne 

Zusatz der bPE zeigte eine sehr geringe Zugfestigkeit und Zähigkeit. Durch die Zugabe der 

DbPE konnten beide Eigenschaften erhöht werden, welche mit Zugabe der TbPE noch 

gesteigert werden konnten. Durch den Einsatz des physikalischen Netzwerkes können 

während des Zugversuches die Bindungen reversibel gelöst und wieder neu gebildet werden, 

da diese Bindungen nicht kovalent sind. Hierdurch kann die ausgeübte Belastung auf das 

physikalische Netzwerk verteilt werden und die Belastung auf das kovalente Netzwerk 

verringert werden. Es wurde bereits in der Literatur beschrieben, dass durch den Einsatz von 
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energiedissipativer nicht-kovalenter Wechselwirkungen die Dehnbarkeit von GelMA erhöht 

werden kann.387 Durch den Einsatz der bPE führte dies zu einer Energiedissipation, welches 

die Dehnbarkeit erhöhte.  

Mit dem Zusatz der bPE konnte eine höhere mechanische Belastbarkeit des GelMA-Hydrogels 

festgestellt werden. Außerdem wird angenommen, dass die Robustheit ebenfalls erhöht wurde 

und hiermit das Verarbeiten des Materials durch anschließende Prozesse, wie beispielsweise 

Transplantationen, vereinfacht werden kann. 

 

Abbildung 74: Zugversuche von GelMA und verschiedenen Zusammensetzungen von GelMA/bPE. 
(A) Repräsentative Spannung-Dehnungs-Diagramme. Daraus wurden (B) die Zugfestigkeit, (C) die Dehnbarkeit, 
(D) die Zähigkeit und (E) das Elastizitätsmodul abgeleitet. Alle Hydrogele lagen im vernetzten Zustand vor. Es 
wurde die Instron 5542 Zugmaschine benutzt und mit einer Zugrate von 6 mm/min gearbeitet. In Kollaboration mit 
Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 3 bestimmt.  
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3.3.2.3 Rasterelektronenmikroskopie-Aufnahmen von GelMA/bPE 

Um den Einfluss des Doppelnetzwerkes, bestehend aus den kovalent vernetzten GelMA-

Hydrogelen und den physikalisch vernetzten bPEs, mikroskopisch zu untersuchen, wurde eine 

Rasterelektronenmikroskopie (engl. scanning electron microscopy, SEM) durchgeführt. Bei 

einer Rasterelektronenmikroskopie wird die zu untersuchende Probe mit Elektronen 

beschossen und damit die Struktur abgerastert. Dabei werden von der Probe sogenannte 

Sekundärelektronen freigesetzt, die von einem Sekundärelektronendetektor aufgenommen 

werden.388 Hierfür wurden Proben (Durchmesser= 5 mm und Höhe= 3 mm) der 

unterschiedlichen Hydrogele erzeugt und mit Hilfe von UV-Licht vernetzt. Es folgte ein 

Einfrieren der Strukturen in flüssigem N2 und das Durchschneiden, um den Querschnitt der 

Strukturen freizulegen. Anschließend wurden die Strukturen in die vorgesehenen Probenhalter 

gesetzt und lyophilisiert. Die Proben wurden mit Gold besputtert und eine 

Beschleunigungsspannung von 5-10 kV angelegt. Anschließend konnten mit Hilfe des 

Sekundärelektrodendetektors die Aufnahmen erzeugt werden.  

Anhand der Rasterelektronenmikroskopiebilder konnten die Poren der verschiedenen 

Hydrogele visualisiert werden (Abbildung 75). Das GelMA-Hydrogel zeigte eine gleichmäßige 

Verteilung und eine einheitliche Größe der Poren von 11-14 µm. Bei dem zusätzlichen 

Polymernetzwerk gebildet aus GelMA und DbPE konnten Ansammlungen der PEC-Netzwerke 

um die GelMA-Poren erkannt werden. Aufgrund der Mizellenanordnung konnten sich die 

Netzwerke um die Poren anlagern und veränderten somit die Porengröße des GelMAs 

unmerklich. Die TbPE hingegen bildeten verbundene Netzwerke aus, welche auch die Poren 

des GelMAs durchdringen konnten. Hierdurch ergab sich kein gleichmäßiges Netzwerk und 

eine andere Porengröße, sowie keine einheitliche Porengröße für das GelMA/TbPE-Hydrogel. 

 

Abbildung 75: Rasterelektronenmikroskopie-Aufnahmen der vernetzten GelMA und GelMA/bPE-Hydrogele. 
Es wurden Hydrogelstrukturen mit einem Durchmesser von 5 mm und einer Höhe von 3 mm erzeugt und vernetzt. 
Die Strukturen wurden in flüssigem N2 eingefroren und geschnitten, in die vorgesehenen Einrichtungen gesetzt und 
lyophilisiert. Die Oberflächenstrukturen wurden anschließend mit Gold besputtert und die Aufnahmen mit einer 
Beschleunigungsspannung von 5-10 kV und einem Sekundärelektronendetektor aufgenommen.(i) GelMA 5 %; 
(ii) GelMA 5 % + DbPE 20 %; (iii) GelMA 5 % + TbPE 7,5 %. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. Der 
Maßstab entspricht 50 µm. 
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3.3.2.4 Untersuchung der Freisetzung der Masse 

Als weitere Charakterisierung der GelMA/bPE wurde das Quellverhalten und die damit 

einhergehende Freisetzung der Masse untersucht. Das Quellverhalten spielt im Tissue 

Engineering eine große Rolle, da dies Einfluss auf die Biokompatibilität, die Diffusion von 

Nährstoffen oder die mechanischen Eigenschaften haben kann.389,390 Das Vereinen der beiden 

Netzwerke von dem chemisch vernetzten GelMA und den elektrostatisch vernetzten bPE führt 

außerdem zu einem Schutz vor unbegrenzter Quellung. Es wurde bereits beobachtet, dass 

die PEC-Hydrogele ohne das zusätzliche kovalente Netzwerk unbegrenzt quellen können und 

sich nahezu in Wasser auflösen.360 

Zur Überprüfung der Massenfreisetzung während des Quellprozesses wurden die 

lyophilisierten, vernetzten Hydrogele gewogen, um die Trockenmasse zu bestimmen und 

anschließend in DPBS-/- über einen Zeitraum von 14 Tagen bei 37 °C gequollen. Nach 0, 1, 2, 

4, 7, 10 und 14 Tagen wurden Proben entnommen, lyophilsiert und anschließend erneut die 

Masse bestimmt. Die verbleibende Masse konnte aus unten stehender Formel (2) bestimmt 

werden. Hierbei ist mi die Initialmasse und mt die Masse zum Zeitpunkt t. 

Verbleibende Masse [%] =  
mt

mi
∗ 100 Formel (2) 

 

Das Ergebnis der Untersuchung der Massenfreisetzung ist in Abbildung 76 dargestellt. Es 

konnte an Tag 1 bei allen eingesetzten Hydrogelen ein Massenverlust beobachtet werden. 

Dies kann auf die Freisetzung von nicht funktionalisierter Gelatineketten oder 

Photoinitiatorrückständen zurückzuführen sein. Der Zusatz der TbPE zeigte einen ähnlichen 

Verlauf der Massenfreisetzung wie das GelMA-Hydrogel ohne das elektrostatische Netzwerk. 

GelMA/DbPE zeigte hingegen einen deutlichen Abfall der Masse auf eine verbleibende Masse 

von ca. 20 %. Wahrscheinlich führten die von den DbPE gebildeten Mizellen, die untereinander 

keine Netzwerke ausbilden, zu einer schnellen Freisetzung. Ein mögliches Einsatzgebiet von 

den DbPE wäre, dass diese als Opferstrukturen eingesetzt werden können, welche die 

Viskosität von niedrigviskosen Materialien für den extrusionsbasierten Biodruck erhöhen, aber 

anschließend aus der Struktur herausgelöst werden können. 
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Abbildung 76: Massenfreisetzung von GelMA 5 % und verschiedenen Zusammensetzungen von 
GelMA/bPE. Es wurde Hydrogele durch Zugabe des Photoinitiators und Bestrahlung mit UV-Licht (8 W, 302 nm) 
erzeugt. Die Strukturen wurden lyophilisiert, die Trockenmasse bestimmt und in DPBS-/- bei 37 °C über einen 
Zeitraum von 14 Tagen inkubiert. Nach Tag 0, 1, 2, 4, 7, 10 und 14 wurden die Proben entnommen, lyophilisiert 
und erneut die Masse bestimmt. Daraus wurde die verbleibende Masse bestimmt. In Kollaboration mit Dr. D. Li und 
Dr. T. Göckler. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 3 bestimmt.  

 

3.3.2.5 Quelleigenschaften der GelMA/bPE 

Da Hydrogele die Eigenschaft aufweisen, große Mengen an wässrigen Flüssigkeiten 

aufzunehmen und zu speichern, wurden die Quelleigenschaften der GelMA/bPE näher 

charakterisiert. Diese Flüssigkeitsaufnahme kann durch die im Hydrogel vorhandenen 

hydrophilen Gruppen, wie Carboxy- oder Aminogruppen, erfolgen.391 Durch die 

durchgeführten Experimente kann die Flüssigkeitszunahme, die maximal erreicht werden 

kann, sowie die Volumenzunahme untersucht werden. Es konnte bereits gezeigt werden, dass 

Hydrogele meist nach 24 h die maximale Flüssigkeitszunahme erreicht hatten, weshalb dieses 

Experiment ebenfalls auf 24 h beschränkt wurde.225,392 

Es wurden Strukturen der Hydrogele mit einem Durchmesser von 5 mm und einer Höhe von 

3 mm hergestellt, mit Hilfe von UV-Licht vernetzt und anschließend in DPBS-/- bei 

Raumtemperatur (RT) gequollen. Nach 24 h wurden die Proben entnommen, überschüssiges 

DPBS-/- entfernt und die Masse bestimmt. Daraufhin wurden die Proben lyophilisiert und erneut 

gewogen. Dadurch konnte das Quellverhältnis (engl. swelling ratio) mit der unten stehenden 

Formel (3) ermittelt werden. Hierbei ist mq die Masse der gequollenen Proben und mt die 

Masse nach der Lyophilisation. 

 

Quellverhältnis =  
mq

mt
 Formel (3) 
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Das Quellverhältnis der verschiedenen Zusammensetzungen ist in Abbildung 77 dargestellt. 

Das Quellverhältnis der GelMA/TbPE zeigte ein ähnliches Verhalten wie GelMA. Das GelMA-

Hydrogel ohne den Zusatz von bPE konnte eine 10-fache Flüssigkeitszunahme gegenüber der 

Ausgangsmasse aufzeigen, wobei beide Zusammensetzungen an GelMA/TbPE ungefähr eine 

8-fache Zunahme zur Ausgangsmasse aufwiesen. Die GelMA/DbPE-Hydrogele zeigten ein 

niedrigeres Quellverhältnis mit ungefähr 1- bis 2-facher Zunahme zur Anfangsmasse, welches 

auf die Freisetzung der Mizellen der DbPE zurückzuführen ist. Die Mizellen können in 

wässriger Lösung aus dem gebildeten Netzwerk diffundieren, da sie keine verbundenen 

Netzwerke bilden. Die Quellung kann außerdem durch unterschiedliche 

Polymerkonzentrationen und damit einhergehende Vernetzungsdichten verringert werden. 

Das zusätzliche chemisch vernetzte Netzwerk konnte den bPE eine definierte Quellbarkeit 

verleihen.393 

 

Abbildung 77: Quellverhältnis (engl. swelling ratio) von vernetztem GelMA 5 % und verschiedenen 
Zusammensetzungen von vernetzten GelMA/bPE. Es wurden Strukturen (Durchmesser= 5 mm, Höhe= 3 mm) 
der Hydrogele durch Zugabe eines Photoinitiators und Bestrahlung mit UV-Licht (8 W, 302 nm) hergestellt. 
Anschließend wurden die Strukturen in DPBS-/- für 24 h bei Raumtemperatur (RT) inkubiert und gewogen. Daraufhin 
erfolgte eine Lyophilisation und eine erneute Bestimmung der Masse. Daraus konnte das Quellverhältnis bestimmt 
werden. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus n = 3 
bestimmt.  

 

3.3.2.6 Aushärtungszeiten 

Mit der Annahme, dass die Viskosität der GelMA Hydrogele durch die Zugabe der TbPE oder 

DbPE zunimmt, lässt sich vermuten, dass es möglich ist, mehrere Schichten ohne den Schritt 

der Zwischenaushärtung zu generieren. Für das GelMA-Hydrogel ohne die bPE wurde das 

Aushärtungsverhalten bereits untersucht und es konnte eine Leistungsdichte von 500 mW/cm2
 

und eine Bestrahlungsdauer von 30 s etabliert werden.222–224 Jedoch muss bei dem GelMA 

nach jedem Schritt ein Aushärtungsschritt erfolgen, da es sonst eine mangelnde 

Strukturintegrität aufwies. Zur Überprüfung, ob die bisher etablierte Leistungsdichte von 
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500 mW/cm2 ausreicht, um alle Schichten vollständig auszuhärten, wurden die 

Polymerisationszeiten verschiedener Schichtdicken der GelMA/DbPE bestimmt. Hierzu wurde 

das GelMA-Hydrogel mit 20 % DbPE gemischt und verschiedene Volumina in ein Well einer 

96-Well-Platte gegeben und die Aushärtung mit 5 s Schritten bei einer Leistungsdichte von 

500 mW/cm2 überprüft. Mit Hilfe der Fläche und des hinzugegebenen Volumens konnte die 

Schichtdicke der GelMA/DbPE ermittelt werden. Das Aushärten wurde visuell sowie mit einer 

Pipettenspitze überprüft. 

 

Abbildung 78: Polymerisationszeiten der Doppelnetzwerk-Hydrogele. GelMA 5 % wurden mit DbPE 20 % 
versetzt und verschiedene Volumina in ein Well einer 96-Well-Platte pipettiert. Anschließend wurden die 
Polymerisationszeiten in 5 s Schritten bei einer Leistungsdichte von 500 mW/cm2 (Omnicure S2000, 320-500 nm) 
bestimmt. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. Mittelwerte und Standardabweichungen wurden aus 

n = 3 bestimmt. Die Signifikanzen wurden durch einen Student t-Test bestimmt. 

Mit Zunahme der Schichtdicke konnte eine längere Polymerisationszeit beobachtet werden 

(Abbildung 78). Im Vergleich mit GelMA 5 % ohne den Zusatz von DbPE 20 % wurden 

vergleichbare Polymerisationszeiten für das Doppelnetzwerk bestimmt. Es ist möglich mit 

einer Leistungsdichte von 500 mW/cm2 mehrere Schichten gleichzeitig auszuhärten. Aus 

diesem Experiment ging hervor, dass keine längeren Bestrahlungszeiten notwendig sind, um 

mehrere Schichten zu vernetzen und somit ein Druck mehrerer Schichten mit einem letzten 

Aushärtungsschritt möglich ist.  

 

3.3.2.7 3D-Biodruck mehrerer Schichten  

Um die erhöhte Viskosität der Doppelnetzwerk-Hydrogele auszunutzen, wurden mehrere 

Schichten in einem Schritt gedruckt und die Vernetzung mit einem einzigen Aushärtungsschritt 

am Ende induziert. Es wurden jeweils GelMA 5 % und GelMA 5 % mit DbPE 20 % gedruckt, 

ohne die einzelnen Schichten dazwischen auszuhärten. Dies wird bei dem extrusionsbasierten 

Biodruck als Layer-by-Layer-Druck bezeichnet wird, da jede einzelne Schicht ausgehärtet 

werden muss.394 Als Struktur wurde ein hohler Würfel gewählt, um ein mögliches 

Zusammenfallen aufgrund fehlender Strukturintegrität zu untersuchen (Abbildung 79). Das 

GelMA wurde bei 22 °C und das GelMA/DbPE bei 37 °C gedruckt. Bei dem Vergleich der 

beiden gedruckten Strukturen in ihrer Seitenansicht und ihrer Draufsicht, zeigte sich, dass 
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GelMA ohne den Zusatz der DbPE keinen hohlen Würfel bildete und nach 5 Schichten in sich 

zusammenfiel. Hingegen zeigte das GelMA mit DbPE 20 % die Struktur eines hohlen Würfels. 

Dabei konnten problemlos 11 Schichten mit dem Doppelnetzwerk-Hydrogel gedruckt werden, 

ohne, dass dies zu mangelnder Strukturintegrität führte. Außerdem war das Drucken bei einer 

Temperatur von 37 °C problemlos möglich, welches die Erhöhung der Viskosität durch Zusatz 

der DbPE bestätigte und den Extrusionsdruck bei 37 °C ermöglichte. Dies spiegelt die 

physiologische Umgebung von Zellen wider und kann somit die Zellviabilität erhöhen, da eine 

Temperierung des Materials auf niedrige Temperaturen nicht notwendig ist. 

 

Abbildung 79: Schichtdruck eines hohlen Würfels mit einem einzigen Aushärtungsschritt am Ende. Es 
wurden (A) GelMA 5 % und (B) GelMA 5 % mit DbPE 20 % in der Struktur eines hohlen Würfels mit 11 Schichten 
gedruckt. Durch die Zugabe von 0,3 % LAP und einem Aushärtungsschritt (30 s, 500 mW/cm2, Omnicure S2000) 
am Ende wurden die Hydrogele vernetzt. (i) Seitenansicht; (ii) Draufsicht. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. 
Göckler. Der Maßstab entspricht 6 mm. 

Gitterstrukturen stellen die Strukturintegrität besser dar, da durch die kleinen Zwischenräume 

zwischen den einzelnen Gittersträngen schnell bestimmt werden kann, ob die Struktur noch 

sichtbar ist oder bereits kein Gitter mehr erkennbar ist. Deshalb wurde GelMA 5 % mit DbPE 

20 % eingesetzt, um mehrere Schichten einer Gitterstruktur zu drucken (Abbildung 80). Analog 

zum vorherigen Experiment wurde nur am Ende ein Aushärtungsschritt durchgeführt und bei 

37 °C gedruckt. Dabei war es möglich die Gitterstruktur beizubehalten und insgesamt 

18 Schichten zu drucken, bevor eine Gitterstruktur nicht mehr erkennbar war und die 

Strukturintegrität nachließ.  

 
Abbildung 80: Schichtdruck eines Gitters von GelMA 5 % mit DbPE 20 % der Größe 12 x 12 mm mit einem 
einzigen Aushärtungsschritt am Ende. GelMA 5 % mit DbPE 20 % wurde auf 37 °C im Druckkopf temperiert und 
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anschließend mehrere Schichten einer Gitterstruktur (12 x 12 mm) gedruckt, bis die Gitterstruktur nicht mehr 
erkennbar war. Nach (i) 2; (ii) 4; (iii) 8; (iv) 10; (v) 12 und (vi) 18 Schichten wurde die Gitterstruktur visualisiert. Nach 
einem Druck von 18 Schichten nahm die Strukturintegrität ab und es war keine Gitterstruktur mehr erkennbar. In 
Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. Der Maßstab entspricht 4 mm. 

 

3.3.3 Biologische Charakterisierung 

Neben den chemischen Charakterisierungen der GelMA/bPE-Hydrogele erfolgten biologische 

Charakterisierungen bezüglich der Zytotoxizität der bPE-Vorläuferlösungen, der 

Biokompatibilität der GelMA/bPE, sowie dem Einsatz im zellbeladenen 3D-Biodruck. 

 

3.3.3.1 Zytotoxizität der Vorläuferlösungen 

Um die Zytotoxizität der DbPE- und TbPE-Vorläuferlösungen zu untersuchen, wurde zunächst 

ein MTT-Assay durchgeführt. Die Durchführung erfolgte wie in Kapitel 3.1.3.1 beschrieben. Es 

wurden 1∙104 HepG2, eine humane Leberkarzinomzelllinie, ausgesät und für 24 h kultiviert. 

Anschließend wurden die Vorläuferlösungen zu den Zellen hinzugegeben. Es erfolgte eine 

Inkubation für 72 h und eine Bestimmung der Zytotoxizität durch die Zugabe des MTT. Dabei 

wurden jeweils die Polykation- beziehungsweise die Polyanionlösung einzeln und in 

Kombination untersucht. Um die Viskosität der Vorläuferlösungen möglichst gering zu halten, 

wurden geringere Konzentrationen gewählt als die, die beim 3D-Biodruck oder bei der 

Einbettung von Zellen eingesetzt werden. Es wurde der Einfluss von 0,5 % bPE-Guanidinium 

und bPE-Sulfonat getestet sowie einer 1 %igen Mischung aus beiden.  

 

Abbildung 81: Zytotoxizität der Blockcopolyelektrolyt-Vorläuferlösungen auf HepG2-Zellen. 1∙104 HepG2 
wurden in DMEM ausgesät und nach 24 h mit verschiedenen Konzentrationen und Zusammensetzungen an 
Blockcopolyelektrolyt-Vorläuferlösungen behandelt. Nach 72 h wurde die Viabilität der Zellen anhand eines MTT 
Assays ausgewertet. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. Mittelwerte und Standardabweichungen 
wurden aus n = 6 bestimmt. Die Statistik wurde durch einen einfachen ANOVA-Test bestimmt wobei 

★★★ = p < 0,001. 
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Anhand dieser Zytotoxizitätsuntersuchung (Abbildung 81) konnte festgestellt werden, dass 

das Blockcopolyelektrolyt bPE-Sulfonat zu keinem Absterben der Zellen führte und eine hohe 

Zellviabilität von 80-100 % erzielte. Das bPE-Guanidinium erzielte eine Viabilität der Zellen 

von 0 %. Mit dem Komplexieren der beiden Polyelektrolyte (G+S) konnte eine moderate 

Zellviabilität festgestellt werden, da die positiven Ladungen des Guanidinium mit den 

negativen Ladungen des Sulfonats ausgeglichen werden. Es wurden Zellviabilitäten von 

40-60 % erzielt. Der absolute Zelltod bei der Inkubation mit den bPE-Guanidinium-

Vorläuferlösungen kann auf die positiv geladene Struktur zurückzuführen sein. Hierbei wurde 

schon häufig in der Literatur darauf verwiesen, dass positiv geladene Gruppen innerhalb von 

Molekülen einen negativen Einfluss auf die Zellviabilität ausüben.395,396  

 

3.3.3.2 3D-Einbettung von Zellen 

Um Biokompatibilitätsstudien der Doppelnetzwerk-Hydrogele, bestehend aus den physikalisch 

vernetzten DbPE oder TbPE (Guanidinium oder Sulfonat) und dem chemisch vernetzten 

GelMA, durchzuführen, wurden 2,5∙106 HepG2/ml innerhalb des Hydrogels eingebettet, 

vernetzt und deren Viabilität über einen Zeitraum von 14 Tagen verfolgt. Hierzu wurden an 

Tag 1, 7 und 14 jeweils Lebend-/Tot-Färbungen durchgeführt. Die Durchführung erfolgte 

analog wie in Kapitel 3.1.3.4 beschrieben. Calcein-AM wurde zur Markierung der viablen 

Zellen und PI zur Markierung der nekrotischen Zellen eingesetzt. 

Die Lebend-/Tot-Färbungen wurden mit Hilfe konfokaler Mikroskopie visualisiert. Die 

Ergebnisse sind in Abbildung 82 dargestellt. In der 3D-Kultivierung der HepG2-Zellen zeigte 

sich eine geringere Zellviabilität der GelMA/bPE-Hydrogele im Vergleich zum 

GelMA-Hydrogel. GelMA zeigte Zellviabilitäten von 70-80 % über den gesamten 

Kultivierungszeitraum. Jedoch ist die Zellviabilität der GelMA/bPE akzeptabel verglichen mit 

Hydrogelen mit einem ähnlichen PEG-Gehalt. PEG ist zellabweisend und besitzt keine 

Adhäsionsdomänen für Zellen.397 Die Gelatinestränge weisen RGD-Domänen auf, die als 

Integrinrezeptoren dienen, was Zellen eine Anheftung ermöglicht. Eine einheitliche Verteilung 

der Zellen ist in den GelMA/bPE erkennbar, was darauf schließen lässt, dass im gesamten 

Hydrogel Adhäsionsdomänen für die Zellen vorhanden waren und somit auch die GelMA-

Stränge gleichmäßig verteilt waren. In Hydrogelen mit vergleichbarem PEG-Gehalt kam es 

häufig zu Sphäroidbildungen von Krebszelllinien, was in den GelMA/bPE-Hydrogelen nicht der 

Fall ist.398,399 Es wurde in den ersten Tagen eine hohe Anzahl an toten Zellen detektiert, was 

auf die erhöhte Netzwerkdichte der GelMA/bPE zurückzuführen ist. Durch die Kombination 

von zwei Netzwerken ist die Dichte des Netzwerkes, verglichen mit den Netzwerken allein 

betrachtet, deutlich erhöht. In den GelMA/DbPE-Hydrogel war eine Zellviabilität von 40 % zu 

Beginn detektierbar, welche über den Kultivierungszeitraum von 14 Tagen auf knapp 60 % 

anstieg. Wie bereits im Kapitel 3.3.2.4 angesprochen, besteht die Möglichkeit, dass die von 

den DbPE gebildeten Mizellen aus dem Netzwerk herausdiffundieren, was in einem weniger 

dichten Netzwerk sowie in einer Verringerung der Interaktionen zwischen den DbPE und den 

Zellen resultieren kann. Dies kann schlussendlich eine höhere Zellviabilität induziert haben. 

Mit diesem Ergebnis wird der mögliche Einsatz der DbPE als Opferstrukturen, die 

anschließend aus der Struktur herausgelöst werden können, bestätigt. Die Überlebensrate der 
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Zellen in den GelMA/TbPE-Hydrogelen war deutlich geringer. Durch das dichte Netzwerk und 

die Exposition gegenüber der TbPE waren überwiegend nekrotische Zellen detektierbar. An 

Tag 14 nahm die Zellviabilität von unter 20 % an Tag 1 zu 40 % an Tag 14 zu, was 

möglicherweise auf eine Veränderung des Grundgerüstes zurückzuführen ist. Durch die im 

Kultivierungsmedium enthaltenen Proteasen werden die GelMA-Stränge mit der Zeit abgebaut 

und die Zellen können somit mehr Platz im weniger dichten Netzwerk gewonnen haben. 

Zukünftig sollen in das bPE-Netzwerk bioabbaubare Gruppen eingebaut werden, um die 

gerichtete Freisetzung der bPE zu ermöglichen, wenn die unterstützenden Eigenschaften 

dieser nicht mehr benötigt werden. Erste Schritte wurden hierbei in einem 3-monatigen 

Forschungsaufenthalt an der UCLA unternommen und Polymilchsäure (engl. poly lactic acid, 

PLA) in das Rückgrat der bPE eingebaut. Hierzu müssen noch weitere Studien und 

Experimente erfolgen, weshalb sie hier nicht weiter aufgeführt werden. 
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Abbildung 82: Lebend-/Tot-Färbung von HepG2 im GelMA-Hydrogel und unterschiedlichen 
Zusammensetzungen von GelMA/bPE. Es wurden 2,5∙106 Zellen/ml in dem Hydrogel mit einem Volumen von 
200 µl eingekapselt. Durch Zugabe von 0,3 % des Photoinitiators LAP und Bestrahlung mit UV-Licht (30 s, 
500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm) konnte eine chemische Vernetzung stattfinden. An Tag 1, 7, 14 und 
21 wurde jeweils eine Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (Grün, viable Zellen, λex: 488 nm, λem: 500-580 nm) und 
PI (Rot, nekrotische Zellen, λex: 532 nm, λem: 610-700 nm) durchgeführt. Es wurden Z-Stacks (h= 300 µm, 
Abstand= 5 µm) mit Hilfe von inverser Konfokalmikroskopie (Leica Stellaris 5) aufgenommen. (A) GelMA 5 %, 
(B) GelMA 5 % + DbPE 20 %, (C) GelMA 5 % + TbPE 7,5 %. (i) Tag 1, (ii) Tag 7, (iii) Tag 14. 3D-Projektionen 
konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. Mit ImageJ wurde der prozentuale Anteil an lebendigen 
Zellen quantifiziert. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. Der Maßstab entspricht 200 µm.  
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In den Tiefenprofilen (Abbildung 83) sind die Verteilungen der Zellen in den verschiedenen 

Ebenen der Höhe von 300 µm dargestellt. Zunächst war es möglich, alle Hydrogele über einen 

Zeitraum von 14 Tagen zu kultivieren. Die Struktur blieb dabei erhalten. Außerdem zeigten die 

Zellen eine homogene Verteilung in allen Z-Ebenen der Hydrogele, was das Vorhandensein 

des chemisch vernetzten GelMAs in allen Z-Ebenen bestätigt, da die Zellen an die RGD-

Domänen des GelMAs binden konnten. 

 

Abbildung 83: Tiefenprofil der HepG2 im GelMA-Hydrogel und unterschiedlichen Zusammensetzungen von 
GelMA/bPE nach 14 Tagen. (i) GelMA 5 %, (ii) GelMA 5 % + DbPE 20 %, (iii) GelMA 5 % + TbPE 7,5 %. Anhand 
der Z-Stacks (h= 300 µm, Abstand= 5 µm) der Lebend-/Tot-Färbungen konnten Tiefenprofile erzeugt werden, 
welche die Verteilungen der Zellen in den verschiedenen Ebenen aufzeigen. 3D-Projektionen und Tiefenprofile 
konnten mit Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. In Kollaboration mit Dr. T. Göckler und Dr. D. Li. Der 
Maßstab entspricht 200 µm. 

 

3.3.3.3 3D-Biodruck 

Im nächsten Schritt wurden zunächst durch den Einsatz unterschiedlicher 

Zusammensetzungen von GelMA/bPE und verschiedener Extrusionsgeschwindigkeiten die 

Druckbarkeit der Doppelnetzwerk-Hydrogele bei 37 °C untersucht. Anschließend wurde mit 

einem zellbeladenen 3D-Biodruck die Fähigkeit der GelMA/DbPE zum Aufbau von 

makroskopischen Strukturen untersucht. 

 

3.3.3.3.1 Extrusionsbasiertes Druckscreening der GelMA/bPE 

Die Inkorporation des zusätzlichen physikalischen Netzwerkes der bPE soll die Viskosität des 

chemisch vernetzten GelMAs erhöhen, so dass ein extrusionsbasiertes Verdrucken bei 37 °C 

ermöglicht wird. Um dies zu untersuchen, wurde das GelMA mit unterschiedlichen 

Konzentrationen der bPEs versetzt und eine Gitterstruktur (12 x 12 mm) gedruckt, damit die 

Formstabilität überprüft werden konnte. Außerdem wurden unterschiedliche Extrusions-

geschwindigkeiten eingesetzt, um das Verhalten der GelMA/bPE-Biotinten zu 

charakterisieren.  

Zunächst wurde das GelMA mit einer Polymerkonzentration von 5 % mit den unterschiedlichen 

Konzentrationen an bPE und 0,3 % LAP versetzt und in den Druckkopf eingesetzt. 

Anschließend erfolgte eine Temperierung auf 37 °C für 30 min und das Anbringen einer 

konischen Nadel (Durchmesser 0,25 mm).  
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In Abbildung 84 sind die extrudierten Gitterstrukturen des GelMAs mit unterschiedlichen 

Konzentrationen an DbPEs dargestellt. Mit zunehmender Konzentration an DbPE konnte eine 

bessere Extrudierbarkeit und Formstabilität nach dem Druck erhalten werden. Dies entsprach 

den Erwartungen aus den rheologischen Untersuchungen. Außerdem wurde eine verbesserte 

Struktur mit Erhöhung der Extrusionsgeschwindigkeit erzielt. Dagegen zeigte das GelMA mit 

10 % DbPE eine flüssigere Konsistenz und zerfloss noch während des Druckvorganges auf 

dem Objektträger. Dies entsprach ebenfalls dem zuvor ausgewählten Druckfenster, da diese 

Zusammensetzung noch unter dem Druckfenster aus der rheologischen Charakterisierung lag. 

Die beste Auflösung wurde mit GelMA und einer Konzentration von 40 % DbPE erhalten. 

Jedoch nimmt das Netzwerk mit steigender DbPE-Konzentration an Dichte zu. Die dichte 

Mizellenkonzentration kann die chemische Vernetzung des GelMAs behindern und somit die 

Vernetzungsdichte verändern. Deshalb wurde dieses Hydrogel als ungeeignet definiert und 

GelMA versetzt mit 20 % DbPE für zukünftige Experimente gewählt. 

 

Abbildung 84: Screening von GelMA/DbPE mit unterschiedlichen Extrusionsgeschwindigkeiten bei 37 °C 
im extrusionsbasierten 3D-Druck. Die Hydrogele wurden in einer 3 ml Spritze angesetzt und mit 0,3 % LAP 
versetzt. Im Druckkopf des BioSpot BPs wurden die Tinten für 30 min auf 37 °C temperiert und anschließend mit 
einer konischen Nadel (0,25 mm Durchmesser) versehen. Es wurden Gitterstrukturen (12 x 12 mm) gedruckt und 
unterschiedliche Extrusionsgeschwindigkeiten (F 0.015 mm/s, F 0.017 mm/s, F 0.02 mm/s, F 0.022 mm/s) getestet. 
In Kollaboration mit Dr. D. Li, Dr. T. Göckler und B. Sc. Felix Mecklenburg. Der Maßstab entspricht 4 mm.  

Analog zum Screening der DbPE wurde das GelMA mit unterschiedlichen TbPE-

Konzentrationen versetzt und erneut die gleichen Gitterstrukturen gedruckt und dieselben 

unterschiedlichen Extrusionsgeschwindigkeiten eingesetzt (Abbildung 85). Dabei zeigte sich 

ein ähnliches Verhalten. Mit zunehmender Konzentration an TbPE verbesserte sich die 

Formstabilität und die Extrudierbarkeit analog zu GelMA/DbPE. Außerdem wurden auch bei 

dem 3D-Druck der TbPE und Erhöhung der Extrusionsgeschwindigkeiten bessere 

Auflösungen der Strukturen erhalten. Dabei fiel GelMA mit einer Konzentration von 5 % TbPE 
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nicht in das zuvor bestimmte Druckfenster, was sich in diesem Screening widerspiegelt. Es 

wies eine flüssige Konsistenz auf und fing bereits während des Ablegens des Filaments an zu 

verlaufen. GelMA mit 7,5 % oder 15 % TbPE zeigten eine hohe Auflösung der Struktur. Jedoch 

kam es bei der Extrusion verglichen mit der der DbPE häufiger zum Abreißen des Filaments 

und dadurch zu Löchern innerhalb der Struktur. Ein Grund hierfür kann in der Schwierigkeit 

liegen, stark verbundene Netzwerke, wie die TbPE sie ausbilden können, durch die kleine 

Öffnung der konischen Nadel zu extrudieren. Auch die hohen Konzentrationen der TbPE 

führen zu einem dichten Netzwerk, welches die Zellviabilität verringern kann.  

Aufgrund dieser Druckscreenings wurden für die Druckversuche mit Zellen GelMA mit den 

Konzentrationen von 20 % an DbPE und 7,5 % an TbPE gewählt. Dies wurde ausgewählt, da 

diese Formulierungen eine hohe Auflösung nach dem Drucken zeigten, die Netzwerkdichte 

jedoch so gering wie möglich gehalten werden sollte, damit die Viabilität und die Proliferation 

der Zellen gewährleistet werden kann. 

 

Abbildung 85: Screening von GelMA/TbPE mit unterschiedlichen Extrusionsgeschwindigkeiten bei 37 °C 
im extrusionsbasierten 3D-Druck. Die Hydrogele wurden in einer 3 ml Spritze angesetzt und mit 0,3 % LAP 
versetzt. Im Druckkopf des BioSpot BPs wurden die Tinten für 30 min auf 37 °C temperiert und anschließend mit 
einer konischen Nadel (0,25 mm Durchmesser) versehen. Es wurden Gitterstrukturen (12 x 12 mm) gedruckt und 
unterschiedliche Extrusionsgeschwindigkeiten (F 0.015 mm/s, F 0.017 mm/s, F 0.02 mm/s, F 0.022 mm/s) getestet. 

In Kollaboration mit Dr. D. Li, Dr. T. Göckler und B. Sc. Felix Mecklenburg. Der Maßstab entspricht 4 mm.  
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3.3.3.3.2 Extrusionsbasierter 3D-Biodruck mit Zellen 

Im Rahmen dieser Arbeit konnte in Kapitel 3.3.2.7 bereits gezeigt werden, dass ein Aufbau 

mehrerer Schichten mit Hilfe des extrusionsbasierten Drucks und durch Zugabe der bPEs 

möglich war. Außerdem wurde die Viskosität des GelMAs durch das zweite elektrostatische 

Netzwerk so erhöht, dass ein Drucken bei 37 °C ermöglicht wurde. Zwischen den 

verschiedenen Schichten musste keine Aushärtung erfolgen und im Gegensatz zum GelMA 

blieb die Struktur erhalten und fiel nicht in sich zusammen. In den vorherigen Experimenten 

lag der Fokus auf dem Druck in die Höhe. Um die Auflösung bei einem Druck einer größeren, 

aber flacheren Struktur zu untersuchen, wurden die Logos (KIT, UCLA) der jeweils beteiligten 

Universitäten mit Zellen gedruckt (Abbildung 86).  

Hierfür wurden 2,5∙106 Zellen/ml mit dem GelMA/DbPE (5 % GelMA, 20 % DbPE) gemischt, 

im Druckkopf für 30 min auf 37 °C temperiert und eine konische Nadel mit dem Durchmesser 

von 0,25 mm angebracht. Wie in Kapitel 3.3.3.2 beschrieben wurden HepG2-Zellen 

verwendet, um die Ergebnisse vergleichen zu können. GelMA wurde hierbei bei 22 °C und 

GelMA/DbPE bei 37 °C gedruckt. 

Es zeigte sich, dass sowohl mit der GelMA-Tinte als auch mit der GelMA/DbPE-Tinte 

einheitliche Logos der Universitäten gedruckt werden konnten. Beide zeigten eine hohe 

Transparenz, wobei die Zugabe der DbPEs zu einer leichten Trübung führte.  

 

Abbildung 86: 3D-Biodruck von GelMA 5 % und GelMA 5 % mit DbPE 20 %. Die Hydrogele wurden in einer 
3 ml Spritze angesetzt und mit 0,3 % LAP versetzt. Im Druckkopf des BioSpot BPs wurden die Tinten für 30 min 
auf 37 °C temperiert und anschließend mit einer konischen Nadel (0,25 mm Durchmesser) versehen. Es wurde je 
ein KIT-Logo und ein UCLA-Logo (10 x 26 mm) gedruckt. (A) KIT-Logo, (B) UCLA-Logo; (i) GelMA 5 %, 
(ii) GelMA 5 % + DbPE 20 %. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. Der Maßstab entspricht 10 mm.  

Nach einer 7-tägigen Kultivierung in Dulbecco’s Modified Eagle Medium (DMEM) wurde eine 

Färbung der Zellen vorgenommen, damit diese anschließend mit einem inversen 

Konfokalmikroskop visualisiert werden konnten. Bei der Temperierung des GelMAs besteht 

häufig das Problem, dass die Zellen mit dem Hydrogel bei einer Temperatur von 37 °C 

gemischt werden müssen, da das GelMA bei dieser Temperatur flüssig ist. Damit die GelMA-

Tinte jedoch druckbar wird, muss eine Temperierung auf 22 °C erfolgen, damit die Viskosität 
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erhöht wird. Diese Temperierung wird im Druckkopf durchgeführt und erfolgt langsam, weshalb 

es dazu führen kann, dass die eingebetteten Zellen innerhalb der Tinte absinken und sich am 

Boden der Spritze ansammeln. Das Absinken der Zellen verhindert eine homogene Verteilung 

im anschließend gedruckten Konstrukt, was zu unerwünschten Zellakkumulationen führt. 

Durch Zugabe der DbPE wurde die Viskosität erhöht und eine homogene Verteilung der Zellen 

im gedruckten Konstrukt gewährleistet, da das Absinken der Zellen während der Temperierung 

auf 37 °C im Druckkopf verhindert wurde. Eine homogene Verteilung der Zellen über eine 

Höhe von 160 µm in den gedruckten Logos konnte festgestellt werden, was aus den 

Tiefenprofilen in Abbildung 87 zu entnehmen ist.  

 

Abbildung 87: Tiefenprofil des 3D-Biodrucks von zellhaltigen GelMA 5 % mit DbPE 20 %. 2,5∙106 HepG2/ml 
wurden zusammen mit den Hydrogelen in einer 3 ml Spritze angesetzt und mit 0,3 % LAP versetzt. Im Druckkopf 
des BioSpot BPs wurden die Tinten für 30 min auf 37 °C temperiert und anschließend mit einer konischen Nadel 
(0,25 mm Durchmesser) versehen. Es wurde je ein KIT-Logo und ein UCLA-Logo (10 x 26 mm) gedruckt und 
anschließend mit UV-Licht bestrahlt (30 s, 500 mW/cm2, Omnicure S2000, 320-500 nm). Nach 7 Tagen wurde eine 
Lebend-/Tot-Färbung mit Calcein-AM (λex: 488 nm, λem: 500-550 nm) und PI (λex: 532 nm, λem: 550-650 nm) 
durchgeführt. Anhand der Z-Stacks (h= 160 µm, Abstand= 5 µm) konnten Tiefenprofile erzeugt werden, welche die 
Verteilungen der Zellen in den verschiedenen Ebenen aufzeigen. 3D-Projektionen und Tiefenprofile konnten mit 
Hilfe der Leica LasX-Software erstellt werden. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. Der Maßstab 
entspricht 10 mm. 

 

3.3.4 Kapitelzusammenfassung 

Zusammenfassend konnte in diesem Kapitel ein Doppelnetzwerk-Hydrogel hergestellt 

werden, welches aus einem physikalisch und einem chemisch vernetzten Netzwerk bestand. 

Das physikalische Netzwerk wurde durch Tri- oder Diblockcopolyelektrolyte (TbPE oder DbPE) 

gebildet, die auf der Basis von PAGEm-PEGn-PAGEm für die TbPE oder mPEGn-PAGEm für 

die DbPE aufgebaut wurden. Hierbei bildet PEG den neutralen Mittelblock (B) der Tri- (ABA) 

oder Diblockcopolymere (AB). Die Endblöcke (B) wurden durch Guanidinium oder Sulfonat 

funktionalisiert, wodurch den Polymeren eine positive oder negative Ladung verliehen wurde. 

Die Guanidiniumfunktionalisierung war das Polykation und die Sulfonatfunktionalisierung das 

Polyanion. Als chemisch vernetztes Netzwerk diente GelMA, welches bereits anhand einer 

Vielzahl an Publikationen mit einer hohe Biokompatibilität ausgezeichnet wurde. GelMA wird 

durch Zugabe eines Photoinitiators und anschließender Bestrahlung mit UV-Licht kovalent 

vernetzt. Diese Doppelnetzwerk-Hydrogele wurden entwickelt, um die Anwendung von 

niedrigviskosen Hydrogelen im 3D-Biodruck zu verbessern und den 3D-Biodruck von 

makroskopischen Hohlstrukturen zu ermöglichen. Es wurde eine weitreichende Materialstudie 

durchgeführt, bei der rheologische Eigenschaften, physiko-mechanische Eigenschaften und 

unter anderem Quelleigenschaften näher untersucht wurden. Außerdem wurde ein Screening 

der Druckbarkeit der Biotinten im extrusionsbasierten Biodruck durchgeführt, gefolgt von dem 

Biodruck mit Zellen und weiteren biologischen Untersuchungen.  
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Durch ein rheologisches Screening zu Beginn konnten die für den extrusionsbasierten 

Biodruck notwendige Eigenschaften charakterisiert werden. So war ein scherverdünnendes 

Verhalten und eine schnelle strukturelle Erholung der GelMA/bPE zu beobachten. Durch 

Zugversuche konnte herausgefunden werden, dass der Zusatz der bPE die mechanische 

Belastbarkeit des GelMAs erhöhte. Außerdem wurden den bPE durch das zweite chemische 

Netzwerk eine kontrollierbare Quellbarkeit verliehen. Durch die Annahme, dass die Viskosität 

von niedrigviskosen Lösungen, wie zum Beispiel das GelMA bei 37 °C, durch den Zusatz der 

bPE erhöht werden sollte, wurden mehrere Schichten mit einem letzten Aushärtungsschritt am 

Ende gedruckt. Es zeigte sich, dass ein 3D-Druck von mehreren Schichten der GelMA/DbPE 

bei 37 °C problemlos möglich war und die Struktur formstabil blieb. Somit wurde es mit dem 

Doppelnetzwerk möglich makroskopische Hohlstrukturen zu drucken. Anschließend wurden 

biologische Untersuchungen mit GelMA 5 % mit DbPE 20 % oder TbPE 7,5 % durchgeführt. 

Bei der Einbettung von HepG2-Zellen zeichneten sich die GelMA/bPE-Hydrogele durch eine 

geringere Zellviabilität verglichen mit dem GelMA aus. Durch das dichtere Netzwerk können 

die Zellen mit weniger Nährstoffen versorgt werden, weshalb keine ausreichende Versorgung 

der Zellen gewährleistet werden konnte. Die GelMA/DbPE zeigten eine höhere Zellviabilität, 

da die von den DbPE ausgebildeten Mizellen aus dem Hydrogel diffundieren und somit die 

Exposition gegenüber der DbPE geringgehalten wird und das Netzwerk aufgelöst wird.  

Zukünftig können bioabbaubare Gruppen innerhalb des PEG-PAGE-Rückgrat eingebaut 

werden, um die bPE gezielt freizusetzen und das Netzwerk zu lockern. Der Zusatz von bPE 

eignet sich hervorragend für den Einsatz, um niedrigviskosen Flüssigkeiten eine höhere 

Viskosität zu verleihen, um diese bei Temperaturen die in vivo vorherrschen, zu drucken. 

DbPE können zudem als Opferstrukturen eingesetzt werden, da die vorherrschende 

Mizellenanordnung es ermöglicht, nach dem Druck herausgelöst zu werden. 
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3.4 Fazit und Abschlussdiskussion 

Mit der vorliegenden Arbeit konnte das große Potenzial verschiedener Materialien für den 

Einsatz im Aufbau von 3D-Gewebemodellen verdeutlicht werden. Hydrogele auf Gelatinebasis 

wurden als geeignete Materialien für den Aufbau von Herzgewebe etabliert. Ein humanes 

Herzgewebe mit primären Herzmuskelzellen (Kardiomyozyten, HCM), Herzfibroblasten (HCF) 

und Nabelschnurendothelzellen (HUVEC) konnte erfolgreich aufgebaut werden, wobei eine 

Kokultur zu einer Erhöhung der Zellviabilität und Zellausrichtungen führte. Es konnten 

erfolgreich humane Kardiomyozyten aus humanen induzierten pluripotenten Stammzellen 

(hiPSC) differenziert werden und für den Aufbau eines Herzmodelles eingesetzt werden. Eine 

3D-Kultur der differenzierten Kardiomyozyten in GelMA medium erzielte vielversprechende 

Ergebnisse für den Aufbau eines Herzmuskelmodelles. In dieser Arbeit konnten erste 

Erkenntnisse zur Rekonstruktion eines dreidimensionalen Herzgewebes mit gelatine-basierten 

Hydrogelen als Stützmatrix erzielt werden. Mit weiteren Optimierungen in der Kokultur, wie 

beispielsweise mit weiteren herzspezifischen Zellen, können diese Modelle für 

Transplantationen oder Wirkstoffscreenings eingesetzt werden. Aktuelle Forschungen in der 

Arbeitsgruppe von Prof. Dr. Ute Schepers befassen sich auf Basis der Erkenntnisse dieser 

Arbeit mit Modellierungen von Herzkrankheiten, wie zum Beispiel der Herzfibrose und 

Herzrhythmusstörungen, sowie anschließendem Screening von Medikamenten zur 

Behandlung dieser Krankheiten. 

Zur Generierung von makroskopischen Hohlräumen, wie es im Herzen vorkommt, wurde in 

einer Kooperation mit der Arbeitsgruppe von Dr. Srivastava (UCLA, Los Angeles, USA) 

erfolgreich ein Hydrogel, welches aus Doppelnetzwerken gebildet wird, hergestellt. Die 

Doppelnetzwerke wurden von dem elektrostatischen Netzwerk von geladenen 

Blockcopolyelektrolyten (bPE) und dem chemisch vernetzten Gelatinemethacrylat (GelMA) 

gebildet. Durch das zusätzliche elektrostatische Netzwerk konnte dem GelMA-Hydrogel eine 

mechanische Festigkeit verliehen werden. Außerdem war ein 3D-Biodruck bei 37 °C des 

Doppelnetzwerkes möglich, was den in vivo Bedingungen der Zellen entspricht. Durch die 

Erweiterung des GelMAs mit den bPE wurde die Viskosität des GelMAs für den 3D-Biodruck 

erhöht, wodurch die Verringerung der Zellviabilität aufgrund von Temperierungen auf 

niedrigere Temperaturen minimiert wurde. Durch die erhöhte Viskosität des Hydrogels war es 

zudem möglich, mehrere Schichten mit einem letzten Aushärtungsschritt am Ende zu drucken. 

Hierdurch wurde der Fabrikationsprozess von makroskopischen Gewebemodellen erleichtert. 

Durch den Einsatz der beiden Netzwerke konnten die jeweiligen Vorteile der Einzelnetzwerke 

vereint werden. Der Einsatz dieser Doppelnetzwerk-Hydrogele für einen formstabilen 3D-

Biodruck von makroskopischen Konstrukten stellt eine vielversprechende Anwendung dar.370 
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4 Material und Methoden 

4.1 Material 

4.1.1 Verwendete Zelllinien 

HCM Humane Herzmuskelzellen (engl. human cardiac myocytes, PromoCell 

GmbH), primäre Zelllinie, Passage 3-9 

HCF Humane Herzfibroblasten (engl. human cardiac fibroblasts, PromoCell 

GmbH), primäre Zelllinie, Passage 3-9 

HD11 Humane induzierte pluripotente Stammzellen (engl. human induced 

pluripotent stem cells, hiPSC), bereitgestellt von Prof. Dr. med. Jochen 

Utikal, DKFZ Heidelberg, Passage 240-275 

HepG2 Humane Leberkrebszelllinie, immortalisiert 

HUVEC Humane Nabelschnurendothelzellen (engl. human umbilical vein 

endothelial cells, PromoCell GmbH), primäre Zelllinie, Passage 3-9 

 

4.1.2 Chemikalien und Reagenzien 

 

Chemikalie/Reagenz Lieferant 

Medien/ 

Zellkultur 

DMEM, Dulbecco’s Modified Eagle 

Medium (41966-0299) 

Gibco® life technologies (Carlsbad, 

USA) 

 DMEM/F12 (11320033) Gibco® life technologies (Carlsbad, 

USA) 

 DPBS-/-, Dulbecco’s Phosphate 

Buffered Saline-/- (14190-094) 

Gibco® life technologies (Carlsbad, 

USA) 

 DPBS+/+, Dulbecco’s Phosphate 

Buffered Saline+/+ (14190-094) 

Gibco® life technologies (Carlsbad, 

USA) 

 EGM-2, Endothelial Cell Growth 

Medium-2 (22011) 

PromoCell GmbH (Heidelberg, 

Deutschland) 

 FCS, Fetal calf serum (10500064) Gibco® life technologies (Carlsbad, 

USA) 

 FGM-3, Fibroblast Growth Medium-3 

(C-23025) 

PromoCell GmbH (Heidelberg, 

Deutschland) 

 MGM, Myocyte Growth Medium 

(C-22070) 

PromoCell GmbH (Heidelberg, 

Deutschland) 

 Pen/Strep (Penicillin/Streptomycin) 

(15140122) 

Gibco® life technologies (Carlsbad, 

USA) 

 StemPro™ Accutase™ 

Zelldissoziationsreagenz 

(A1110501) 

Gibco® life technologies (Carlsbad, 

USA) 
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 Trypsin-EDTA 0,25 % (25200-056) Gibco® life technologies (Carlsbad, 

USA) 

Chemikalien NCA, 5-Norbonen-2-carboxylsäure, 

(NO667) 

TCI (Toshima, Tokyo, Japan) 

 10x RQ1 DNase Puffer (M6101) Promega GmbH (Walldorf, 

Deutschland) 

 5x Green GoTaq Reaktionspuffer 

(M7911) 

Promega GmbH (Walldorf, 

Deutschland) 

 6x Loading Dye (B7021S) New England Biolabs® GmbH 

(Frankfurt, Deutschland) 

 AHCT, 

N-Acetylhomocysteinthiolacton 

(A16602-25G) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 AGE, Allylglycidylether (A32608) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Calcein-AM (C3099) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Cas-Block™ (008120) Thermo Fisher Scientific 

(Waltheim, USA) 

 CDCl3, Chloroform-d (570699) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Chloroform (288306) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Corning® Matrigel®, hESC qualified 

(354277) 

Corning Inc. (New York, USA) 

 Cysteamin-Hydrochlorid (M6500) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 D2O, Deuteriumoxid (435767) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 DMPA, 2,2-Dimethoxy-2-

phenylacetophenon (196118) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 DMF, Dimethylformamid (6251.2) Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 DMSO, Dimethylsulfoxid (A994.2) Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 DNA-Marker 100 bp (N3231S) New England Biolabs® GmbH 

(Frankfurt, Deutschland) 

 dNTP Solution Mix (N0447S) New England Biolabs® GmbH 

(Frankfurt, Deutschland) 

 Doxycyclin-hyclat (D9891-1G) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 EDC-HCl, 1-Ethyl-3-(3-

dimethylaminopropyl)-

carbodiimidhydrochlorid (2156.3) 

Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 EDTA, Ethylendiamintetraessigsäure 

(8043) 

Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 
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Chemikalien Ethanol absolut (20821.296) VWR International GmbH 

(Darmstadt, Deutschland) 

 Ethidiumbromidlösung 10 mg/ml 

(2218.1) 

Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 Fluo-4-AM, membrangängig 

(F14201) 

Thermo Fisher Scientific 

(Waltheim, USA) 

 Gelatine, Typ A aus Schweinehaut 

(G2500-500G) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 GoTaq® qPCR MasterMix (A6001) Promega GmbH (Walldorf, 

Deutschland) 

 GoTaq®
 Polymerase (M7845) Promega GmbH (Walldorf, 

Deutschland) 

 Hexan (3907.2) Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 HCl, Salzsäure (H1758) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Hoechst33342 Trihydrochlorid 

(H3570) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Irgacure 2959, 2-Hydroxy-4‘-(2-

hydroxyethoxyl-2-

methylpropiophenon (410896-10G) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Isopropanol (6752.1) Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 Kalium (244864) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 KCl, Kaliumchlorid (P017.1) Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 LAP, Lithium-Phenyl-2,4,6-

trimethylbenzoylphosphinat 

(L0290) 

TCI (Toshima, Tokyo Japan) 

 MAA, Methacrylsäureanhydrid 

(276685-500ML) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 MES, 2-(N-Morpholino)-

ethansulfonsäure (4256.2) 

Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 mTeSR™ Plus Basalmedium mit 5x 

Zusätzen (100-0276) 

StemCell™ Technologies (Köln, 

Deutschland) 

 MTT, 3-(4,5-Dimethylthiazol-2-yl)2,5-

diphenyltetrazoliumbromid (G4100) 

Promega GmbH 

(Walldorf, Deutschland) 

 M-MLV Reverse Transkriptase 

(Nr. M3683) 

Promega GmbH 

(Walldorf, Deutschland) 

 Na2CO3, Natriumcarbonat 

(1.06392.0500) 

Merck KGaA (Darmstadt, 

Deutschland) 

 NaHCO3, Natriumhydrogencarbonat 

(6885) 

Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 NaOH, Natriumhydroxid (P031.1) Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 
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Chemikalien Naphthalin (147141) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Natrium-3-mercaptopropansulfonat 

(D8016) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 NHS, N-Hydroxysuccinimid 

(130672-100G) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Normocin, Antimicrobal Reagent 

(ant-nr-1) 

InvivoGen (Toulouse, Frankreich) 

 Nukleasefreies Wasser (P119E) Promega GmbH (Walldorf, 

Deutschland) 

 PEG, Polyethylenglykol (M=20.000 

g/mol, 81300) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 PFA, Paraformaldehyd (818715) Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 Phalloidin-TRITC, Phalloidin-

Tetramethylrhodamin B-

Isothiocyanat (P1951) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Presto-Blue™ Reagenz (A13262) Thermo Fisher Scientific 

(Waltheim, USA) 

 PI, Propidiumiodid (P4170) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 1H-Pyrazol-1-carboxamidin (402516) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Random Primer (C1181) Promega GmbH (Walldorf, 

Deutschland) 

 RNase AWAY® (732-2271) VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

 RQ1 DNase Stop Solution (M6101) Promega GmbH (Walldorf, 

Deutschland) 

 SDS, Natriumdodecylsulfat (4360) Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 Solubilization Solution Stop Mix 

(G4100) 

Promega GmbH (Walldorf, 

Deutschland) 

 STEMdiff™ Ventricular 

Cardiomyocyte Differentiation Kit 

(05010) 

StemCell™ Technologies (Köln, 

Deutschland) 

 STEMdiff™ Cardiomyocyte 

Dissociation Kit (05025) 

StemCell™ Technologies (Köln, 

Deutschland) 

 THF, Tetrahydrofuran (7344.2) Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

 TNBSA, 2,4,6-

Trinitrobenzolsulfonsäure (P2297-

10ML) 

Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 Triton X-100 (T-9284) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

 TRIzol (15596018) Thermo Fisher Scientific 

(Waltheim, USA) 
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Chemikalien Universalagarose (32-2789P) VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

 Y-27632 Dihydrochlorid (Rock-

Inhibitor, 1293823) 

PeproTech (Hamburg, 

Deutschland) 

 

4.1.3 Verbrauchsmaterialien 

Artikel Lieferant 

Cryoröhrchen, 1,8 ml, weißer Verschluss VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

Dialyseschläuche (14 kDa, 43 mm) Sigma-Aldrich (St. Louis, USA) 

Einmalküvetten (1 ml) VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

Hämatocytometer-Deckgläser VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

Medienflaschen Nalgene® quadratisch, 

250 ml/100 ml 

VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

Messpipetten 5 ml, 10 ml Brand GmbH (Wertheim, Deutschland) 

Mr. Frosty Freezing Container Thermo Fisher Scientific (Waltham, 

USA) 

Multiwellplatten (6-Well, 12-Well, 24-Well, 48-

Well, 96-Well) 

VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

Nadeln, konisch, rot, 0,25 mm, Standard Vieweg GmbH (Kranzberg, 

Deutschland) 

Objektträger, Q Path Plus 76 x 26 mm Labonord (Templemars, Frankreich) 

Parafilm M, 4 in. X 125 ft. roll Carl-Roth (Karlsruhe, Deutschland) 

Pasteurpipetten  Brand GmbH (Wertheim, Deutschland) 

PCR-Strips Brand GmbH 

Petrischalen, PS, 10 cm  Greiner Bio-One GmbH 

(Frickenhausen, Deutschland) 

Pipettenspitzen 

(0,5-20 µl, 1-200 µl, 100-1000 µl) 

VWR International (Darmstadt, 

Deutschland)  

qPCR Platten  Bio-Rad Laboratories GmbH 

Reservoir (50 ml) VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

Reaktionsgefäße transparent (1,5 ml, 2 ml) Eppendorf (Wesseling, Deutschland) 

Reaktionsgefäße braun (1,5 ml) Eppendorf (Wesseling, Deutschland) 
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Serologische Pipetten 5 ml, 10 ml, 25 ml VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

Spritzen, Inkjet, 20 ml B. Braun (Melsungen, Deutschland) 

Spritzen, Inkjet, Luer Lock, 3 ml B. Braun (Melsungen, Deutschland) 

Spritzen Omnifix 1 ml B. Braun (Melsungen, Deutschland) 

Sterican® Einmalinjektionskanülen  B. Braun (Melsungen, Deutschland) 

Sterilfilter, Aerodisc Syringe Filters PALL life sciences (New York, USA) 

Zählkammer, Neubauer VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

Zellkulturflaschen (75 cm2, 175 cm2) Greiner Bio-One GmbH 

(Frickenhausen, Deutschland) 

Zentrifugenröhrchen (15 ml, 50 ml) Greiner Bio-One GmbH 

(Frickenhausen, Deutschland) 

µ-Slide 8 Well high, ibiTreat Ibidi (Martinsried, Deutschland) 

 

4.1.4 Geräte 

 Gerät Hersteller 

Zellkultur Absaugpumpe Integra Vacusafe 
INTEGRA Biosciences GmbH 

(Biebertal, Deutschland) 

 CO2-Inkubator Binder (Tuttlingen, Deutschland) 

 ENVAIReco® air Werkbank ENVAIR (Emmingen, Deutschland) 

 Mehrkanalpipetten 1-10 µl/20-200 µl 
VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

 
Pipetten Research Plus 1-10 µl/10-

100 µl/100-1000 µl 

Eppendorf (Wesseling, 

Deutschland) 

 Wärmeschrank UN55 
Memmert GmbH & Co.KG 

(Schwabach, Deutschland) 

 Pipettierhilfe accuJET pro 
VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

 
Stickstofftank Biosafe MD Chronos 

100 

Messer Industriegase (Bad Solden, 

Deutschland) 

Weitere 

Geräte 
Biospot BP 

Biofluidix GmbH (Freiburg, 

Deutschland) 

 CFX Connect Real-Time PCR System 
Bio-Rad Labroratories GmbH 

(Feldkirchen, Deutschland) 

 Eismaschine 
WESSAMAT GmbH 

(Kaiserslautern, Deutschland) 
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 Feinwaage 
VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

 
Gefriertrocknungsanlage 

(Lyophilisator) Christ Alpha 1-4 

Christ Gefriertrocknungsanlagen 

GmbH (Osterode, Deutschland) 

 Gelelektrophorese 
VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

 Konfokalmikroskop Leica Stellaris 5 Leica (Wetzlar, Deutschland) 

 

Kühlsystem für BioSpot BP, 

Umlaufkühler ULK 602 0  

Fryka-Kältetechnik GmbH 

(Esslingen, Deutschland) 

 
Magnetrührer mit Heizplatte VWR 

Advanced 

VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

 Microzentrifuge Micro Star 17R 
VWR International (Darmstadt, 

Deutschland) 

 Mikroplatten-Reader SpectraMax® iD3 Molecular Devices 

 Mikrowelle OK. (Ingoldstadt, Deutschland) 

 NanoDrop™ Lite, Spektralphotometer 
Thermo Fisher Scientific (Waltham, 

USA) 

 NMR Spektrometer AVANCE 400 
Bruker GmbH (Rheinstetten, 

Deutschland) 

 Omnicure® Series 2000 
Excelitas Technologies (Waltham, 

USA) 

 pH-Meter   
Thermo Fisher Scientific (Waltham, 

USA) 

 Plattenzentrifuge Labofuge 400 R Heraeus (Hanau, Deutschland) 

 Power Supply Gelelektrophorese 
Bio-Rad Labroratories GmbH 

(Feldkirchen, Deutschland) 

 
Rheometer MCR 302  

Platte-Platte-System  

Anton Paar USA Inc.  

(Torrance, USA) 

 SmartSpec 3000 
Bio-Rad Laboratories (München, 

Deutschland) 

 Thermocycler peqSTAR 
VWR International (Darmstadt, 

USA) 

 Thermomixer 5436 
Eppendorf (Wesseling, 

Deutschland) 

 Wasserbad  
VWR International (Darmstadt, 

USA) 

 Vortex-Genie 2 
VWR International (Darmstadt, 

USA) 

 Zentrifuge Megafuge 2.0 Heraeus (Hanau, Deutschland) 

 
Zugprüfmaschine  

Instron 5542 

Instron GmbH  

(Norwood, USA) 
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Mikroskope Inverses Lichtmikroskop DMi1 
Leica Microsystems GmbH 

(Wetzlar, Deutschland) 

 Konfokalmikroskop Stellaris 5 
Leica Microsystems GmbH 

(Wetzlar, Deutschland) 

 
Nova 230 NanoSEM, 

Rasterelektronenmikroskop 
FEI company (Hillsboro, USA) 

 Weitfeldmikroskop DMiL LED 
Leica Microsystems GmbH 

(Wetzlar, Deutschland) 

 

4.1.5 Zellkulturmedien 

HCM Myocyte Growth Medium 

(MGM) 

500 ml MGM 

5 % FCS 

0,5 ng/ ml epidermal growth factor 

2 ng/ml basic fibroblast growth factor 

5 µg/ml Insulin 

HCF Fibroblast Growth Medium-3 

(FGM-3) 

500 ml FGM-3 

10 % FCS 

1 ng/ml basic fibroblast growth factor 

5 µg/ml Insulin 

HDII Kultivierungsmedium hiPSC 400 ml mTeSR™Plus Basalmedium 

100 ml mTeSR™Plus 5x Zusätze 

1 µg/ml Doxycyclin-hyclat 

50 µg/ml Normocin 

Differenzierte 

Kardiomyozyten 

Differenzierungsmedien Differenzierungsmedium A/B/C 

90 ml STEMdiff™ Cardiomyocyte 

Differentation Basal Medium 

10 ml Differentation Suplement A/B/C 

Maintenance Medium 

490 ml STEMdiff™ Cardiomyocyte 

Maintenance Basal Medium 

10 ml Maintenance Supplement 

HepG2 Dulbecco’s Modified Eagle 

Medium (DMEM) 

 

500 ml DMEM 

10 % FCS 

1 % P/S 
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HUVEC Endothelial Cell Growth 

Medium-2 (EGM-2) 

500 ml EGM-2 

2 % FCS 

5 ng/ml epidermal growth factor 

10 ng/ml basic fibroblast growth factor 

20 ng/ml Insulin-like growth factor 

0,5 ng/ml vascular endothelial growth 

factor 165 

1 µg/ml Ascorbinsäure 

22,5 µg/ml Heparin 

0,2 µg/ml Hydrocortison 

 

4.1.6 Zusammengesetzte Medien und Chemikalien 

Einfriermedium 

50 % FCS 

40 % zellspezifisches Medium 

10 % DMSO 

Natriumcarbonatpuffer (pH 10) 
60 % Na2CO3 (0,1 M) 

40 % NaHCO3 (0,1 M) 

Natriumcarbonatpuffer (pH 8,5) 
95 % NaHCO3 (0,1 M) 

5 % Na2CO3 (0,1 M) 

10x TAE Puffer (pH 8,5) 

48,4 g TRIS 

37,2 g EDTA 

11,4 ml konzentrierte Essigsäure 

Auf 1 l mit ddH2O auffüllen 

Trypsininhibitor 
90 % DPBS-/- 

10 % FCS 

 

4.1.7 Antikörper  

 Artikel Artikelnummer, Lieferant 

Primäre 

Antikörper 

Anti-Nanog aus der Maus ab62734, abcam 

 Anti-Oct-4 aus dem Hase ab181557, abcam 

 
Anti-α-Aktinin (sarcomeric) aus der 

Maus 

A7732, Sigma-Aldrich (St. 

Louis, USA) 

 
Anti-cardiac-TroponinT aus der Maus MA5-12960, Thermo Fisher 

Scientific (Waltham, USA) 

Sekundäre 

Antikörper 

Alexa Fluor® 488 Ziege Anti-Maus 

 

A11001, Invitrogen™ 

(Carlsbad, USA) 

 
Alexa Fluor® 647 Huhn Anti-Hase  A21443, Invitrogen™ 

(Carlsbad, USA) 

 Alexa Fluor® 568 Ziege Anti-Maus  
A11031, Invitrogen™ 

(Carlsbad, USA) 
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4.1.8 Primer 

Primer Forward Reverse 

TNNI3 TCACTGACCCTCCAAACGCC TTTTTCTTGGCGTGCGGCTC 

Nanog GCAACCAGACCCAGAACATCC CCAAGGCAGCCTCCAAGTCAC 

Oct-4 AGAAGGGCAAGCGATCAAGC AGGGACCGAGGAGTACAGTG 

 

4.1.9 Software 

ChemDraw Professional 20.0 

CorelDraw X4 

ImageJ 

Leica LasX 3.5.7 

Microsoft Office 365 

OriginPro® 2022 

RheoCompass 

TopSpin 4.1.1 
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4.2 Methoden 

4.2.1 Synthesen 

4.2.1.1 Synthese von Gelatinemethacrylat (GelMA) 

Die Synthese von GelMA wurde nach dem Protokoll von van del 

Bulcke et al. durchgeführt.37 Für die Herstellung des Photopolymers 

GelMA wurden 1 g Gelatine in 10 ml DPBS-/- bei 50 °C unter Rühren 

gelöst. Anschließend wurde Methacrylsäureanhydrid (MAA) 

langsam, je nach gewünschtem Funktionalisierungsgrad, mit einer 

Spritze hinzugegeben (siehe Tabelle 1). Die Reaktionsmischung 

wurde daraufhin für 2 h bei 50 °C gerührt. Währenddessen wurden 

10 ml DPBS-/- auf 50 °C erwärmt und nach Ablauf der 2 h zu der 

Reaktionslösung zugegeben und für weitere 10 min bei 50 °C 

gerührt. Die Lösung wurde im Anschluss in 14 kDa Dialyseschläuche (Breite 43 mm) überführt. 

Es wurde für 7 Tage bei 40 °C gegen ddH2O dialysiert, wodurch nicht reagierte Substanzen 

oder Nebenprodukte entfernt wurden. Dabei fand zweimal täglich ein Wasserwechsel statt, bei 

dem die Dialyseschläuche fünfmal invertiert wurden. Nach dem Ende der Dialyse wurde die 

Lösung bei -20 °C eingefroren und anschließend lyophilisiert. Der entstandene weiße Feststoff 

wurde bei -20 °C gelagert. 

1H-NMR (400 MHz, D2O, 315 K): δ/ppm = 5,8 (Vinyl-H, Ha), 5,6 (Vinyl-H, Hb), 3,3 (bs, NH2), 

2,23 (s, CH3). 

 

Tabelle 1: Erforderliche Zugabe der Volumina an MAA für das Erreichen verschiedener 

Funktionalisierungsgrade. 

 
Funktionalisierungsgrad 

MAA [mmol] / 

Gelatine [g] 

MAA [µl] / 

Gelatine [g] 

GelMA low (1 Äq.) 0,266 39,5 

 medium (8 Äq.) 2,128 316 

 high (20 Äq.) 7,98 790 

 

 

4.2.1.2 Synthese von norbornenfunktionalisierter Gelatine (GelN) 

 

Um eine norbornenfunktionalisierte Gelatine als Photopolymer 

herzustellen, wurden die jeweiligen Mengen an 5-Norbornen-

2-carboxylsäure (NCA), EDC-HCl und NHS 

(N-Hydroxysuccinimid) in 10 ml 0,5 M MES-Puffer bei einem 

pH-Wert von 6 gelöst (siehe Tabelle 2). Die Lösung wurde für 

15 min bei 50 °C gerührt. Danach wurde 1 g Gelatine zur 

Reaktionsmischung hinzugegeben und anschließend mit einer 
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10 M NaOH ein pH-Wert von 7,5-7,8 eingestellt, damit die entsprechenden 

Reaktionsbedingungen gegeben waren. Die Reaktion rührte über Nacht bei 50 °C und wurde 

am nächsten Tag in vorbereitete 14 kDa Dialyseschläuche (43 mm Breite) überführt und für 

7 Tage bei 40 °C dialysiert. Dabei wurde zweimal täglich ein Wasserwechsel durchgeführt und 

die einzelnen Schläuche fünfmal invertiert. Nach der Aufreinigung wurden die Lösungen in 

Zentrifugenröhrchen überführt und für 3 min bei 2000 rpm zentrifugiert, um 

Reaktionsrückstände (MES, NHS, EDC-HCl) zu entfernen. Das Rohprodukt wurde bei -20 °C 

eingefroren, für zwei Tage lyophilisiert und der entstandene weiße Feststoff bei -20 °C 

gelagert.  

1H-NMR (400 MHz, D2O, 315 K): δ/ppm = 6,44 (Ha), 6,11 (Hb), 3,20 (bs, NH2). 

Tabelle 2: Auflistung der drei Funktionalisierungsgrade von GelNB und der für die Synthese notwendigen 
Chemikalien mit Mengenangaben. 

Funktionalisierungsgrad NCA 

(Äq.) 

NCA n [mmol]/ 

Gelatine [g] 

NCA V [µl]/ 

Gelatine [g] 

EDC-HCl 

[mg] 

NHS [mg] 

low  0,3 0,0798 9,768 30,594 9,186 

medium  2 0,532 65,10 203,97 61,23 

high  10 2,66 325,51 1019,84 306,14 

 

4.2.1.3 Synthese von thiolierter Gelatine (GelS) 

Unter Stickstoff wurde 1 g Gelatine und eine Spatelspitze EDTA 

zu 10 ml entgastem 0,1 M Natriumcarbonat-Puffer (pH 10) 

gegeben und die Suspension bei 40 °C unter Rühren gelöst. 

Anschließend wurde N-Acetylhomocysteinthiolacton (AHCT) je 

nach gewünschtem Funktionalisierungsgrad, welche in Tabelle 3 

aufgelistet sind, mit einer Spritze hinzugegeben. Die Reaktions-

lösung wurde für 3 h unter Stickstoff bei 40 °C gerührt. Nach den 

3 h wurde die Lösung mit 10 ml entgastem ddH2O verdünnt und in 

Dialyseschläuche überführt. Es wurde für 24 h gegen ddH2O 

dialysiert, wobei drei bis viermal das Wasser gewechselt und dabei die Schläuche mehrmals 

invertiert wurden. Das Rohprodukt wurde bei -20 °C eingefroren und danach lyophilisiert. Das 

Produkt, ein weißer Feststoff, wurde bei -80 °C unter Stickstoff gelagert. 

1H-NMR (400 MHz, D2O, 315 K): δ/ppm = 3,20 (bs, NH2), 2,23 (s, CH3). 

Tabelle 3: Auflistung der für die GelS-Synthese notwendigen Chemikalien mit Mengenangaben für das 

Erreichen unterschiedlicher Funktionalisierungsgrade. 

Chemikalie Funktionalisierungsgrad Äq. n [mmol] m [mg] 

Gelatine - - - 1000 

AHCT low 1 0,266 42,4 

 high 5 1,33 211,8 

EDTA - - - Spatelspitze 
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4.2.1.4 Synthese von PAGE30-PEG454-PAGE30-Triblockcopolymeren und mPEG113-

PAGE45-Diblockcopolymeren 

       

Zunächst wurde Allylglycidylether (AGE) über Calciumhydrid über Nacht getrocknet und die 

AGE-Lösung durch drei Freeze-Pump-Thaw-Zyklen entgast und aufgereinigt über eine 

Destillation. Polyethylenglykol (PEG) mit einem Molekulargewicht von 20 kDa wurde über 

Nacht im Vakuum getrocknet. Für die Synthese wurde 10 g PEG in wasserfreiem 

Tetrahydrofuran (THF) gelöst und mit Kaliumnaphthalid (0,4 M in wasserfreiem THF) titriert, 

bis die Lösung eine grüne Farbe aufzeigte. Daraufhin wurde AGE der Lösung hinzugefügt und 

die Reaktion für 48 h bei 45 °C in einer glove box gerührt. Mit der Zugabe von entgastem 

Methanol wurde die Reaktion gestoppt. Durch das Ausfällen des Produktes in Hexan wurde 

Poly(allylglycidylether)-Poly(ethylenglykol)-Poly(allylgylcidylether) (PAGE-PEG-PAGE) 

erhalten. Anschließend wurde dies filtriert und getrocknet. Die Zusammensetzung der 

einzelnen Blöcke und das Molekulargewicht konnte über 1H-NMR bestimmt werden.  

Die Diblockcopolymersynthese erfolgte analog zur Triblockcopolymersynthese. Anstatt von 

PEG wurde mPEG eingesetzt, das anstelle einer endständigen Hydroxylgruppe auf einer Seite 

eine Methylgruppe besitzt, weshalb nur auf einer Seite die AGE-Kupplung stattfinden konnte. 

Es wurden Triblockcopolymere mit der Zusammensetzung PAGE30-PEG454-PAGE30 und 

mPEG113-PAGE45 für die Diblockcopolymere erhalten. 

 

4.2.1.5 Modifizierung der Triblockpolymere und Diblockcopolymere mit Guanidinium- oder 

Sulfonatgruppen 

Sowohl die Triblockpolymere als auch die Diblockcopolymere können anhand einer Thiol-En 

Click-Reaktion mit den jeweiligen thiolhaltigen Reagenzien (Cysteamin-Hydrochlorid für die 

Aminofunktionalisierung bzw. Natrium-3-mercaptopropansulfonat für die Sulfonat-

funktionalisierung, 5 Äq./Alkengruppe im Polymer) funktionalisiert werden. Hierfür wurden die 

Polymere und die Reagenzien in einem Gemisch aus DMF/H2O 1:1 gelöst und anschließend 

der Photoinitiator 2,2-Dimethoxy-2-phenylacetophenon (DMPA, 0,05 Äq./Alkengruppe im 

Polymer) hinzugefügt. Die Reaktionslösung wurde unter inerter Atmosphäre (N2) und 

Bestrahlung mit UV-Licht (365 nm, 8 W) über Nacht gerührt. Das Reaktionsprodukt wurde mit 

H2O verdünnt, in Dialyseschläuche überführt (MWCO: 3,5 kDa) und für 10 Zyklen mit je 8 h 
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dialysiert. Nach einer Lyophilisation wurden sowohl die Triblockcopolyelektrolyte (TbPE) als 

auch die Diblockcopolyelektrolyte (DbPE) als weißer styroporartiger Feststoff erhalten. 

Um aus den Aminofunktionalisierten Gruppen anschließend Guanidiniumgruppen zu 

generieren, wurde das Aminofunktionalisierte Polymer in DPBS-/- gelöst und 1H-Pyrazol-1-

carboxamidin (4 Äq./Alkengruppe im Polymer) hinzugefügt und der pH-Wert mit Zugabe von 

10 M NaOH auf 10 eingestellt. Dies wurde für 3 Tage gerührt und der pH-Wert über die 

gesamte Zeit konstant bei einem Wert von 10 gehalten. Das Produkt wurde mit ddH2O 

verdünnt, in Dialyseschläuche überführt (MWCO: 3,5 kDa) und für 10 Zyklen mit je 8 h 

dialysiert. Nach anschließender Lyophilisation wurde ein gelblicher bis weißer Feststoff 

erhalten.  

 

4.2.2 Herstellung der Hydrogele 

4.2.2.1 Photopolymere 

Die jeweiligen Photopolymere (GelMA, GelNB, GelS) wurden jeweils mit 10 % (w/v) 

Stammlösungen in DPBS-/- hergestellt und diese im Wasserbad bei 50 °C gelöst. Für GelS 

konnte nur eine Stammlösung von 5 % (w/v) in DPBS-/- aufgrund der Löslichkeit hergestellt 

werden. Mithilfe von DPBS-/- wurden die Stammlösungen auf 5 % (w/v) verdünnt, mit den 

jeweiligen Konzentrationen an Photoinitiator LAP versetzt und anschließend mit Hilfe von UV-

Licht (Omnicure S2000, 320-500 nm, 500 mW/cm2) die entsprechende Bestrahlungszeit, was 

Tabelle 4 zu entnehmen ist, vernetzt. 

Tabelle 4: Zusammensetzung der Photopolymere. 

Hydrogel Funktionalisierung Photopolymer Photoinitiator Aushärtung 

GelMA low GelMA low 0,3 % LAP 
500 mW/cm2, 

20-30 s 

 medium 
GelMA 

medium 
0,3 % LAP 

500 mW/cm2, 

20-30 s 

 high GelMA high 0,3 % LAP 
500 mW/cm2, 

20-30 s 

GelNB/GelS low 

GelNB 0,3 Äq. 

+ GelS 1 Äq. 

(50:50) 

0,03 % LAP 
500 mW/cm2, 

10-15 s 

 medium 

GelNB 2 Äq. 

 + GelS 5 Äq. 

(50:50) 

0,03 % LAP 
500 mW/cm2, 

10-15 s 

 high 

GelNB 10 Äq. 

+ GelS 5 Äq. 

(35:65) 

0,03 % LAP 
500 mW/cm2, 

10-15 s 
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4.2.2.2 Doppelnetzwerk-Hydrogele 

Um die Triblockcopolyelektrolyte (TbPE) herzustellen, wurden jeweils Stammlösungen von 

dem Polyanion und dem Polykation von 20 % (w/v) angesetzt. Für die Diblockcopolyelektrolyte 

(DbPE) wurden Stammlösungen von 50 % (w/v) der jeweiligen Polymere angesetzt. Von dem 

Photopolymer GelMA wurde eine Stammlösung von 10 % (w/v) und von dem Photoinitiator 

LAP eine Stammlösung von 10 % bzw. 1 % (w/v) hergestellt. Alle Stammlösungen wurden in 

DPBS-/- angesetzt. Das Polyanion wurde zunächst mit dem Photopolymer GelMA, dem 

Photoinitiator LAP und DPBS-/- gemischt, und anschließend das Polykation hinzugegeben. 

Zwischen jedem Schritt wurde für ausreichende Durchmischung gesorgt. In der Lösung mit 

den Polyelektrolyten wurde GelMA mit einer Polymerlösung von 5 % und 0,3 % LAP 

eingesetzt. Das Verhältnis von Polyanion zu Polykation wurde auf 1:1 angesetzt. Durch eine 

Belichtung mit UV-Licht (Omnicure S2000, 320-500 nm, 30 s, 500 mW/cm2) wurde das 

Photopolymer GelMA vernetzt und es konnte ein Doppelnetzwerk-Hydrogel (GelMA/TbPE 

oder GelMA/DbPE) erhalten werden, welches kovalente Netzwerke und physikalische 

Netzwerke aufwies.  

 

4.2.3 Chemische Charakterisierung der verschiedenen Polymere 

4.2.3.1 NMR-Spektroskopie 

Die 1H-NMR Spektren wurden mit einem 400 MHz Spektrometer von Bruker aufgenommen. 

Hierzu wurden die jeweiligen Produkte in den jeweiligen deuterierten Lösungsmitteln gelöst 

und in NMR-Röhrchen überführt. Die chemischen Verschiebungen der Protonen werden in 

parts per million (ppm) angegeben. Bei den gelatinebasierten Photopolymeren wurden die 

Spektren jeweils bei 315 K gemessen, um eine Gelierung im NMR-Röhrchen zu verhindern. 

 

4.2.3.2 TNBSA-Assay zur Bestimmung des Funktionalisierungsgrades der Photopolymere 

Zur Bestimmung des Funktionalisierungsgrades der Gelatine und somit der Photopolymere 

wurde ein TNBSA-Assay durchgeführt. Es wurden Photopolymerlösungen und eine Lösung 

von reiner Gelatine mit einer Konzentration von 500 µg/ml in 0,1 M Natriumcarbonatpuffer 

(pH 8,5) hergestellt. Zu 500 µl der Lösungen wurden 250 µl des TNBSA-Reagenz 

(c= 0,02 % (v/v)) gegeben und für 4 h bei 37 °C unter Lichtausschluss inkubiert. Nach der 

Inkubation wurde zu den Photopolymerlösungen je 125 µl 1 M HCl und 250 µl 10 % SDS (w/v) 

gegeben, um die Reaktion zu stoppen. Die jeweiligen Blanks wurden vor Beginn der 

Inkubationszeit mit 125 µl 1 M HCl versetzt, damit keine Reaktion stattfinden konnte. 

Ansonsten wurden die Blanks analog wie die Photopolymerlösungen behandelt. Abschließend 

wurde die Absorption bei 335 nm am SmartSpec 3000 gemessen. Alle Messungen erfolgten 

in Triplikaten. Der Funktionalisierungsgrad konnte anschließend mit unten stehender Formel 

(4) bestimmt werden: 



Material und Methoden 

140 
 

Funktionalisierungsgrad [%] = (1 −
A(funktionalisierte Gelatine)

A(Gelatine)
) x 100 

 

Formel (4) 

 

  

4.2.3.3 Rheologische Charakterisierung von Doppelnetzwerk-Hydrogelen 

Die Herstellung der Doppelnetzwerk-Hydrogele erfolgte wie in Kapitel 4.2.2.2 beschrieben. 

Alle rheologischen Messungen wurden an einem Anton Paar Rheometer (MCR 302) 

durchgeführt. Für die unvernetzten Hydrogele wurde eine Kegel-Platten-Geometrie 

(Durchmesser= 10 mm, Kegelwinkel= 2°) und für photovernetzte Hydrogele eine Parallel-

Platten-Geometrie (Durchmesser= 8 mm, Spaltgröße= 0,6 mm) verwendet. 70 µl einer 

Hydrogelvorläuferlösung wurde in eine PDMS-Form (zylindrisch, Durchmesser= 8 mm, 

Höhe= 1,5 mm) pipettiert und anschließend mit Hilfe von UV-Licht (302 nm, 8 W) für 5 min 

vernetzt. Die jeweiligen Proben (unvernetzte/photovernetzte Hydrogele) wurden auf der 

unteren Platte des Rheometers platziert und überschüssiges Material nach Erreichen des 

Messspalts abgeschnitten. Um die Verdunstung zu minimieren, wurde eine Lösemittelfalle 

eingesetzt. Die GelMA-Hydrogele wurden bei 22 °C gemessen und GelMA/DbPE und 

GelMA/TbPE bei 37 °C. Zur Equilibration wurden alle Hydrogele vorgeschert. Die Amplituden-

Sweeps (γ= 0,01-100 %) wurden mit einer Kreisfrequenz von ω= 1 rad∙s-1 gemessen. Mit den 

Frequenz-Sweeps (ω= 0,1-20 rad∙s-1), die bei einer Dehnung von γ= 1 % durchgeführt wurden, 

konnten die Speichermodule G‘ und Verlustmodule G‘‘ ermittelt werden. Zyklische 

Deformations-Sweeps wurden durchgeführt, um die Erholungszeit nach erfolgter Deformation 

zu bestimmen. Hierfür wurden die Hydrogele für 250 s einer hohen Scherrate von �̇�= 100 s-1 

gefolgt von einer niedrigen Scherrate von �̇�= 0,01 s-1 für 500 s ausgesetzt. 

 

4.2.3.4 Zugversuche von Doppelnetzwerk-Hydrogelen 

Um die Proben der Doppelnetzwerk-Hydrogele für die Zugversuche herzustellen, wurden die 

Hydrogele, wie in Kapitel 4.2.2.2 beschrieben, gemischt. 120 µl der Vorläuferlösungen von 

GelMA, GelMA/TbPE oder GelMA/DbPE wurden in eine rechteckige PDMS-Vertiefung 

(18 mm x 4,5 mm x 1,5 mm) gegeben und anschließend mit Hilfe von UV-Licht (302 nm, 8 W) 

vernetzt. Die Versuche wurden mit der mechanischen Zugprüfmaschine Instron 5542 

durchgeführt. Die vernetzen Hydrogele wurden zwischen doppelseitigem Klebeband im Gerät 

eingespannt und mit einer Dehngeschwindigkeit von 6 mm/min gedehnt. Es wurde der 

Zeitpunkt gemessen, an dem das Hydrogel in zwei Hälften zerriss. Zugfestigkeit, Zähigkeit, 

Elastizitätsmodul und Dehnbarkeit wurde aus dem entstandenen Spannungs-Dehnungs-

Diagramm bestimmt.  
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4.2.3.5 Untersuchung der Freisetzung der Masse von Doppelnetzwerk-Hydrogelen 

Um den Massenverlust der Doppelnetzwerk-Hydrogele zu untersuchen, wurden 200 µl der 

Vorläuferlösung in eine PDMS-Vertiefung (zylindrisch, Durchmesser: 5 mm, Höhe: 3 mm) 

pipettiert und mit Hilfe von UV-Licht (302 nm, 8 W) vernetzt. Die Trockenmasse der Hydrogele 

wurde nach der Gefriertrocknung bestimmt und die Proben anschließend in DPBS-/- eingelegt 

und bei 37 °C inkubiert. Die DPBS-/--Lösung wurde alle 2-3 Tage erneuert. An Tag 0, 1, 2, 4, 

7, 10 und 14 wurde die Proben aus der Lösung entfernt, anschließend lyophilisiert und 

daraufhin die Masse bestimmt. Die verbleibende Masse konnte mit Hilfe unten stehender 

Formel (5) bestimmt werden, wobei mi für die Trockenmasse zu Beginn und mt für die 

Trockenmasse nach Zeitpunkt t steht.  

Verbleibende Masse [%] =  
mt

mi
∗ 100 % 

Formel (5) 

 

4.2.3.6 Quellverhältnis von Doppelnetzwerk-Hydrogelen 

Um die Quellbarkeit von den Doppelnetzwerk-Hydrogelen zu untersuchen, wurden die 

Vorläuferlösungen wie in Kapitel 4.2.2.2 beschrieben hergestellt. 70 µl der 

Hydrogelvorläuferlösung wurden in eine PDMS-Vertiefung pipettiert (zylindrisch, 

Durchmesser= 5 mm, Höhe= 3 mm) und anschließend mit Hilfe von UV-Licht (302 nm, 8 W) 

vernetzt. Die Hydrogele wurde in DPBS-/- eingelegt und bei RT für 24 h gequollen. 

Anschließend wurde die restliche Flüssigkeit vorsichtig von dem Hydrogel entfernt und dies 

gewogen. Danach wurden die Hydrogele lyophilisiert und die Trockenmasse dieser bestimmt. 

Das Quellverhältnis konnte mit unten stehender Formel (6) bestimmt werden. Hierbei ist mq 

die Masse der gequollenen Proben und mt die Masse nach der Lyophilisation. 

Quellverhältnis =  
mq

mt
 

 

Formel (6) 

 

4.2.3.7 Rasterelektronenmikroskopie der Doppelnetzwerk-Hydrogele  

Zur Herstellung der Proben für die Rasterelektronenmikroskopie wurden die 

Vorläuferlösungen, wie in Kapitel 4.2.2.2 beschrieben, vorbereitet. 60 µl der 

Hydrogelvorläuferlösung wurden in eine PDMS-Vertiefung (zylindrisch, Durchmesser= 5 mm, 

Höhe= 3 mm) pipettiert und mit Hilfe von UV-Licht (302 nm, 8 W) vernetzt. Anschließend 

wurden die Hydrogele in flüssigem Stickstoff eingefroren und mit einer Rasierklinge 

zerschnitten, um den Querschnitt der Hydrogele freizulegen. Die gefrorenen, zerschnittenen 

Hydrogele wurden an einem REM-Stifthalter angebracht und lyophilisiert. Die 

Probenoberfläche wurde mit Gold gesputtert und anschließend mit Hilfe eines 

Rasterelektronenmikroskops (Nova 230 NanoSEM, FEI company) die Porengröße 

und -morphologie charakterisiert. Die Bilder wurden mit einer Beschleunigungsspannung von 

5-10 kV und einem Sekundärelektronendetektor aufgenommen. 
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4.2.4 Zellkultur 

4.2.4.1 Kultivierung von HepG2  

Die HepG2–Zelllinie ist eine humane Leberkrebszelllinie. Die Zellen wurden in DMEM 

(Dulbecco’s Modified Eagle Medium), mit 10 % FCS (fetal calf serum, Fetales Kälberserum) 

und 1 % Penicillin/Streptomycin, einem Antibiotika-Mix, bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter 

Luftfeuchtigkeit kultiviert. Bei hoher Konfluenz wurden die Zellen passagiert, in dem zunächst 

das überstehende Medium abgenommen und mit 10 ml DPBS-/- gewaschen wurde, um 

Medienrückstände zu entfernen. Anschließend wurde 1 ml Trypsin-EDTA (0,25 %) 

hinzugegeben und für 3 min bei 37 °C, 5 % CO2
 und gesättigter Luftfeuchtigkeit im Brutschrank 

inkubiert, um die Zellen abzulösen. Das Ablösen wurde durch Zugabe von 9 ml Kulturmedium 

gestoppt. Dabei wurde in einem Verhältnis von 1:10 gesplittet. Das Passagieren erfolgte alle 

3 Tage. 

4.2.4.2 Kultivierung von HUVEC 

HUVEC (engl. human umbilical vein endothelial cells) sind humane 

Nabelschnurvenenendothelzellen, welche in Endothelial Cell Growth Medium-2 (EGM-2) in 

75 cm2 Zellkulturflaschen bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit kultiviert wurden. 

Bei konfluentem Wachstum wurde passagiert, wobei sich die Passage um 1 erhöhte. Zunächst 

wurde das überstehende Medium abgesaugt. Danach wurde die Zellschicht zweimal mit je 

5 ml DPBS-/- gewaschen und die Zellen durch Zugabe von 0,125 % Trypsin-EDTA abgelöst. 

Dazu wurde für 3 min bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit inkubiert. Die 

enzymatische Reaktion wurde durch Zugabe von 2 ml Trypsininhibitor gestoppt und die 

Zellsuspension in ein Zentrifugenröhrchen überführt. Es wurde für 3 min bei 1200 rpm 

zentrifugiert. Anschließend wurde der Überstand abgenommen und das Pellet in 1 ml EGM-2 

gelöst. In einer neuen Zellkulturflasche wurde neues Kulturmedium vorgelegt und die 

Zellsuspension im Verhältnis 1:3 hinzugegeben. Das Passagieren erfolgte alle 7 Tage.  

 

4.2.4.3 Kultivierung von HCM  

Die primäre Zelllinie HCM (engl. human cardiac myocytes) sind humane Herzmuskelzellen 

und wurden in Myocyte Growth Medium (MGM) in 75 cm2 Zellkulturflaschen bei 37 °C, 5 % 

CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit kultiviert. Bei einer Konfluenz von 80-90 % wurden die 

Zellen passagiert, wobei sich die Passage um 1 erhöhte. Hierzu wurde das überstehende 

Medium abgenommen, die Zellen mit 10 ml DPBS-/- gewaschen und mit 0,05 % Trypsin-EDTA 

für 3-5 min inkubiert und von der Oberfläche der Flasche abgelöst. Durch Zugabe von 3 ml 

Trypsininhibitor wurde die Reaktion gestoppt und die Suspension in ein Zentrifugenröhrchen 

überführt. Es wurde mit 2 ml MGM nachgespült und dies ebenfalls in das Röhrchen überführt. 

Die Zellzahl wurde mit einer Neubauer-Zählkammer bestimmt und anschließend 

75∙104-11,25∙105 Zellen in eine neue Flasche ausgesät oder die Zellen für darauffolgende 

Experimente verwendet. Die Zellsuspension wurde für 3 min bei 1000 rpm zentrifugiert, der 

Überstand abgenommen, in 1 ml MGM resuspendiert und in eine neue Flasche mit 

vorgewärmten MGM überführt.  
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4.2.4.4 Kultivierung von HCF  

HCF (engl. human cardiac fibroblasts) sind humane Herzfibroblasten und wurden in Fibroblast 

Growth Medium-3 (FGM-3) in 75 cm2 Zellkulturflaschen bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter 

Luftfeuchtigkeit kultiviert. Wurde eine Konfluenz von 80-90 % erreicht, wurden die Zellen 

passagiert, wobei sich die Passage um 1 erhöhte. Hierzu wurde das überstehende Medium 

abgenommen, die Zellen mit 10 ml DPBS-/- gewaschen und mit 0,05 % Trypsin-EDTA für 

3-5 min inkubiert und von der Oberfläche der Flasche abgelöst. Durch Zugabe von 3 ml 

Trypsininhibitor wurde die Reaktion gestoppt und die Suspension in ein Zentrifugenröhrchen 

überführt. Die Zellzahl wurde mit einer Neubauer-Zählkammer bestimmt und anschließend 

22,5∙104-75∙104 Zellen in eine neue Flasche ausgesät oder die Zellen für nachfolgende 

Experimente verwendet. Die Zellen wurden für 3 min bei 1000 rpm zentrifugiert, der Überstand 

abgenommen, das Zellpellet in 1 ml FGM-3 resuspendiert und in eine neue Flasche mit 

vorgewärmten FGM-3 überführt.  

 

4.2.4.5 Kultivierung von hiPSC der Linie HDII 

Zur Kultivierung der hiPSC Linie HDII wurden zunächst die verwendeten 

Kultivierungsmaterialien mit Matrigel hESC in einer Verdünnung von 1:100 in 1 ml DMEM/F12 

für 1 h bei RT beschichtet. Das Matrigel wurde zuvor auf Eis aufgetaut und nach der Inkubation 

wurde zweimal mit 2 ml DMEM/F12 gewaschen. Die Standardkultivierung der hiPSC-Kolonien 

erfolgte in 6-Well-Platten in mTeSR™ Plus, supplementiert mit 1 µg/ml Doxycyclin-hyclat und 

50 µg/ml Normocin. Nach dem Erreichen einer Konfluenz von ca. 80 % wurden diese 

passagiert, wobei sich die Passage um 1 erhöhte. Die Kolonien wurden unter einem 

Lichtmikroskop mit einer 10 µl Pipettenspitze geteilt, von der Oberfläche abgelöst und mit einer 

1000 µl Pipette aufgenommen und in ein neues, bereits beschichtetes 6-Well mit mTeSR™ 

Plus mit Zusätzen überführt. Alle 2 Tage wurden bereits differenzierte Zellen oder 

Überwucherungen mit Hilfe einer 10 µl Pipettenspitze entfernt und ein Medienwechsel 

durchgeführt. 

 

4.2.4.6 Differenzierung von Kardiomyozyten aus HDII 

Um die hiPSC Linie HDII zu Kardiomyozyten zu differenzieren, mussten die Kolonien zunächst 

in eine Einzel-Zell-Suspension gebracht werden. Hierfür wurde zunächst ein Well einer 

12-Well-Platte mit Matrigel hESC beschichtet, in dem es für 1 h bei RT inkubiert wurde. 

Anschließend wurden die Kolonien eines Wells einer 6-Well-Platte mit 1 ml DPBS-/- gewaschen 

und mit 1 ml Accutase für 8-10 min bei 37 °C inkubiert. Mit einer 1000 µl Pipettenspitze wurde 

anschließend mehrmals auf und ab pipettiert, um die adhärenten Zellkolonien von der 

Welloberfläche zu lösen und in Suspension zu bringen. Die Zellsuspension wurde in ein 

Zentrifugenröhrchen mit 1 ml mTeSR™ Plus/Well überführt und bei 1200 rpm für 5 min 

zentrifugiert. Der Überstand wurde abgenommen und das Zellpellet in 1-2 ml mTeSR™ Plus, 

supplementiert mit 10 µM Y-27632, resuspendiert. Anschließend wurde die Zellzahl mit Hilfe 

einer Neubauer Zählkammer bestimmt. In das Matrigel beschichtete 12-Well wurde 1 ml 
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mTeSR™ Plus mit 10 µM Y-27632 vorgelegt und 3,5-5∙105 Zellen/Well ausgesät. Nach einem 

Tag wurde das Medium gewechselt, jedoch ohne Y-27632. Die Zellen sollten bereits eine hohe 

Konfluenz erreicht haben, denn eine Differenzierung sollte nur gestartet werden bei einer 

Konfluenz von über 95 %. 

An Differenzierungstag 0 wurde das Matrigel in einer Verdünnung von 1:100 zum 

Differenzierungsmedium A hinzugegeben und hiermit der Medienwechsel der Zellen 

durchgeführt. Das Matrigel wurde zuvor auf Eis aufgetaut. Anschließend erfolgte alle zwei 

Tage ein Medienwechsel, bei denen jeweils 2 ml zu den Zellen hinzugegeben wurde. An 

verschiedenen Tagen wurden verschiedene Medien den Zellen zugegeben, was Tabelle 5 zu 

entnehmen ist. 

Tabelle 5: Auflistung der Medien, mit denen an verschiedenen Differenzierungstagen ein Medienwechsel 
durchgeführt wurde. 

Tag Medium 

2 Differenzierungsmedium B 

4 Differenzierungsmedium C 

6 Differenzierungsmedium C 

8 Maintenance Medium 

10 Maintenance Medium 

12 Maintenance Medium 

14 Maintenance Medium 

 

Nach insgesamt 15 Tagen waren die Kardiomyozyten bereit, um für Experimente eingesetzt 

zu werden. Ab Tag 8 sollten kontrahierende Bereiche innerhalb des Wells sichtbar sein. Die 

Kardiomyozyten konnten bis zu einem Monat kultiviert werden, in dem alle 2 Tage ein 

Medienwechsel mit 2 ml Maintenance Medium durchgeführt wurde.  

 

4.2.4.7 Ablösen der differenzierten Kardiomyozyten 

Das Ablösen der aus Kapitel 4.2.4.6 differenzierten Kardiomyozyten konnte nach vollendeter 

Differenzierung ab Tag 15 erfolgen. Dies erfolgte mit dem STEMdiff™ Cardiomyocyte 

Dissociation Kit von StemCellTM. Die Volumenangaben beziehen sich jeweils auf ein Well einer 

12-Well-Platte. Die differenzierten Kardiomyozyten wurden zwei Mal mit 1 ml DPBS-/- 

gewaschen und mit 1 ml Dissociation Medium für 10-12 min bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter 

Luftfeuchtigkeit abgelöst. Nach der Inkubationszeit wurden 2 ml Support-Medium hinzugefügt 

und die Zellen durch mehrmaliges Auf- und Abpipettieren vollständig abgelöst. Die 

Zellsuspension wurde in ein Zentrifugenröhrchen mit 3 ml vorgelegtem Support-Medium 

überführt und für 5 min bei 1200 rpm zentrifugiert. Das Zellpellet wurde in 1-2 ml 

Support-Medium resuspendiert und die Zellzahl mit Hilfe einer Neubauer Zählkammer 

bestimmt. 
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Anschließend konnte das gewünschte Volumen in mit Matrigel hESC-beschichtete 

Zellkulturmaterialien für die Durchführung von Experimenten ausgesät werden. Für 24 h 

erfolgte die Kultivierung in Support-Medium, was anschließend durch Maintenance Medium 

ersetzt wurde. 

 

4.2.4.8 Auftauen und Einfrieren von Zellen 

Um die Zellen einzufrieren, wurden diese zunächst mit DPBS-/- gewaschen und anschließend 

trypsiniert. Die Reaktion wurde gestoppt und anschließend die Zellzahl mit einer Zählkammer 

bestimmt. Die Zellen wurden daraufhin zentrifugiert. Das Zellpellet wurde in dem 

entsprechenden Volumen zellspezifischem Einfriermedium resuspendiert, sodass eine 

Zellzahl von 1∙106 Zellen/ml erhalten wurde. Je 1 ml dieser Suspension wurde in ein 

Cryoröhrchen überführt und in einen mit Isopropanol gefüllten Behälter (Mr. Frosty) gestellt, 

der anschließend mit 1 °C/min auf -80 °C gekühlt wurde. Die langfristige Lagerung der Zellen 

erfolgte bei -196 °C.  

Zum Auftauen der Zellen wurde das entsprechende Cryoröhrchen aus der Lagerung im 

Stickstofftank (-196 °C) entnommen, unter der Sterilbank geöffnet, um gasförmigen Stickstoff 

zu entfernen, und anschließend in einem 37 °C Wasserbad aufgetaut. Der Inhalt des 

Cryoröhrchens wurde entweder direkt in eine Zellkulturflasche mit vorgewärmtem Medium 

gegeben oder es erfolgte bei sensiblen Zellen ein zusätzlicher Zentrifugationsschritt, um das 

im Einfriermedium enthaltene DMSO zu entfernen. Bei der Zugabe der Zellsuspension direkt 

in eine Zellkulturflasche musste nach spätestens 16 h ein Medienwechsel erfolgen, um das 

enthaltene DMSO zu entfernen. Beim Auftauen der hiPSC wurde zusätzlich 10 µM Y-27632 

hinzugefügt. Allgemein erhöhte sich die Passage nach dem Auftauen um 1. 

 

4.2.5 Einbettung von Zellen in und auf Hydrogelen 

4.2.5.1 Ansetzen einer 3D-Kultur in Hydrogelen 

Zunächst mussten die Zellen, auf die die Eignung des Hydrogels getestet werden soll, 

gewaschen und trypsiniert werden. Die Trypsinierung wurde entweder durch Zugabe von 

Medium oder einem Trypsininhibitor gestoppt und anschließend die Zellzahl mit Hilfe einer 

Neubauer Zählkammer bestimmt. Zu den Hydrogellösungen wurden die vorbereiteten Zellen 

in einem Verhältnis von 1:1 zugegeben, sodass die Zellkonzentration im Gel 0,5∙106 

(2,5∙106 Zellen/ml) betrug. Anschließend wurde der Photoinitiator dazugegeben. Es wurden 

jeweils 200 µl in ein Well eines 8 Well ibidi µ-Slide gegeben und dies unter dem Omnicure 

S2000 bei 500 mW/cm2 für die entsprechende Zeit ausgehärtet. Aushärtungszeiten und 

Zusammensetzungen sind in Kapitel 4.2.2.1 und Kapitel 4.2.2.2 aufgeführt. Anschließend 

wurden die Gele mit 200 µl des entsprechenden Mediums überschichtet. Die Inkubation 

erfolgte bei 5 % CO2, 37 °C und gesättigter Luftfeuchtigkeit im Inkubator. Alle 2-3 Tage wurde 

ein Medienwechsel durchgeführt. 
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4.2.5.2 Kultivierung von Zellen auf den Hydrogeloberflächen. 

Die Photopolymerlösungen wurden, wie in Kapitel 4.2.2.1 beschrieben, hergestellt. 

Anschließend wurden je 200 µl in ein Well eines ibidi µ-Slide pipettiert und mit dem Omnicure 

bei 500 mW/cm2 vernetzt. Aushärtungszeiten und Zusammensetzungen sind in Kapitel 4.2.2.1 

aufgeführt. Anschließend wurden 5∙104 Zellen/ml auf die Hydrogeloberfläche ausgesät. Dazu 

wurden die Zellen passagiert und die Zellzahl mit einer Zählkammer bestimmt. Es wurde das 

gewünschte Volumen an Zellsuspension zentrifugiert, in dem spezifischen Medium 

resuspendiert und je 200 µl pro Well auf die Hydrogele gegeben. Ein Mediumwechsel erfolgte 

alle 2-3 Tage.  

 

4.2.5.3 Ansetzen von Biotinten 

Zum Ansetzen einer Biotinte, welche für den 3D-Biodruck eingesetzt wurde, mussten zunächst 

die Zellen, welche mit dem Hydrogel verdruckt werden sollten, gewaschen und trypsiniert 

werden. Die Trypsinierung wurde entweder durch Zugabe von Medium oder einem 

Trypsininhibitor gestoppt und die Zellzahl mit Hilfe einer Neubauer Zählkammer bestimmt. Zu 

den Hydrogellösungen wurden die vorbereiteten Zellen in einem Verhältnis von 1:1 

zugegeben, sodass die Zellkonzentration in der Tinte 0,5∙106 (2,5∙106 Zellen/ml) betrug. Die 

Zusammensetzungen der unterschiedlichen Hydrogele sind in Kapitel 4.2.2.1 und Kapitel 

4.2.2.2 aufgeführt. Die Hydrogel-Zell-Lösung wurde in einer 3 ml Spritze angesetzt und diese 

luftblasenfrei verschlossen. Die Tinte wurde im Biodrucker (BioSpot BP, Biofluidix) auf die 

gewünschte Drucktemperatur temperiert (ca. 30 min) und eine konische Nadel mit dem 

Durchmesser von 0,25 mm angebracht. Anschließend konnte der Druckvorgang gestartet 

werden. Hierfür musste die Z-Position der Nadel an den Objektträger angepasst und die 

Viskosität der Tinte überprüft werden. Danach wurde ein G-Code, welcher die 

Druckanweisungen beinhaltet, zum Drucken der gewünschten Struktur ausgeführt. Nach dem 

Druck wurde das Konstrukt in eine Petrischale überführt, mit dem Omnicure S2000 bei 

500 mW/cm2 vernetzt, mit 500 µl DPBS-/- gewaschen und anschließend mit dem 

zellspezifischen Medium überschichtet. 

 

4.2.6 Visualisierung von Zellen und Zellstrukturen 

4.2.6.1 Fixieren der Zellen 

Um die Zellen zu fixieren, wurden diese mit kaltem DPBS+/+ gewaschen und mit einer 4 % 

PFA-Lösung für 10 min bei einer 2D-Kultur und für 1 h bei einer 3D-Kultur bei RT inkubiert. 

Die fixierten Proben wurden zweimal mit DPBS-/- gewaschen und konnten bei 4 °C, mit 

Parafilm umschlossen, bis zur Weiterverwendung gelagert werden. 
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4.2.6.2 Permeabiliseren der Zellen 

Nach der Fixierung wurde eine Permeabilisierung durchgeführt, in dem die fixierten Zellen mit 

0,1 % Triton X-100 für 4 min behandelt wurden. Nach diesem Schritt wurden die 

permeabilisierten Zellen zweimal mit DPBS-/- gewaschen.  

 

4.2.6.3 Blockieren von unspezifischen Bindungsstellen 

Um unspezifische Bindungsstellen zu blockieren, wurden die fixierten und permeabilisierten 

Zellen mit Cas-BlockTM für 30 min bei RT inkubiert. Die Proben konnten bei 4 °C bis zur 

Weiterverwendung gelagert werden. 

 

4.2.6.4 Immunfluoreszenzmarkierung spezifischer Zellstrukturen 

Nach der Fixierung, Permeabilisierung und Blockierung der Zellen konnte der Primärantikörper 

in entsprechender Konzentration und entsprechendem Volumen in Cas-BlockTM verdünnt zu 

den Zellen hinzugegeben werden. Die verwendeten Antikörper und deren Konzentrationen 

sind in Tabelle 6 und Tabelle 7 aufgeführt. Dies wurde über Nacht bei 4 °C inkubiert. 

Anschließend wurde die Antikörperlösung abgenommen, zweimal mit DPBS-/-
 gewaschen und 

der Sekundärantikörper in Cas-BlockTM verdünnt in entsprechender Konzentration und 

entsprechendem Volumen hinzugegeben. Dies wurde erneut über Nacht bei 4 °C inkubiert. 

Vor der Visualisierung mit inverser Konfokalmikroskopie wurde die Antikörperlösung 

abgenommen und zweimal mit DPBS-/- gewaschen.  

Tabelle 6: Übersicht der verwendeten Primärantikörper und die eingesetzten Konzentrationen. 

Primärantikörper Konzentration 

Anti-Nanog aus der Maus 1:1000 

Anti-Oct-4 aus dem Hase 1:250 

Anti-α-Aktinin (sarcomeric) aus der Maus 
1:500 

Anti-cTnT aus der Maus 1:200 

 

Tabelle 7: Übersicht der verwendeten Sekundärantikörper und die eingesetzten Konzentrationen. 

Sekundärantikörper Konzentration λex λem 

Alexa Fluor® 488 

Ziege anti-Maus 
1:1000 488 nm 500-550 nm 

Alexa Fluor® 647 

Huhn anti-Hase  1:500 635 nm 650-700 nm 

Alexa Fluor® 568 

Ziege anti-Maus  
4 µg/ml 532 nm 600-630 nm 
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4.2.6.5 Färbung der Zellkerne  

Zur Visualisierung der Zellkerne wurde Hoechst33342 verwendet. Dies wurde im Verhältnis 

1:5000 in DPBS-/- bei fixierten Zellen oder in zellspezifischem Medium bei lebendigen Zellen 

verdünnt und auf die Zellen gegeben. Die Stammlösung hatte eine Konzentration von 

10 mg/ml. Dies wurde für 5 min bei 37 °C inkubiert und die Zellen anschließend mit DPBS-/-
 

gewaschen. Die Zellkerne konnten anschließend mit inverser Konfokalmikroskopie visualisiert 

werden (λex: 405 nm; λem: 415-480 nm).  

 

4.2.6.6 Färbung des Aktinzytoskeletts 

Zur Visualisierung des Aktinzytoskeletts der Zellen wurde Phalloidin-TRITC verwendet. 

Phalloidin-TRITC wurde im Verhältnis von 1:1000 in DPBS-/- verdünnt und für 40 min auf den 

Zellen bei RT inkubiert. Die Stammlösung hatte eine Konzentration von 100 µM. Anschließend 

wurde zweimal mit DPBS-/- gewaschen und das Aktinzytoskelett mit inverser 

Konfokalmikroskopie visualisiert (λex: 532 nm; λem: 545-625 nm). 

4.2.6.7 Verwendete Volumina 

Tabelle 8: Übersicht über die verwendeten Volumina während der Visualisierung von Zellstrukturen. 

 Volumen 

 Ibidi µ-Slide high 12-Well-Platte 6-Well-Platte 

Waschschritte 200 µl 1 ml 2 ml 

Fixieren, 

Permeabilisieren, 

Blockieren 

200 µl 1 ml 2 ml 

Färbung der 

Zellkerne und des 

Aktinzytoskeletts 

200 µl 1 ml 2 ml 

Immunfluoreszenz-

markierung 
200 µl 1 ml 2 ml 

 

4.2.7 Wachstums- und Viabilitätsuntersuchungen der Materialien 

4.2.7.1 Wachstumskurve 

Für die Wachstumskurven wurden je Well einer 24-Well-Platte 1∙105 Zellen in 1 ml ausgesät. 

Dafür wurden die Zellen jeweils gewaschen, trypsiniert, abgestoppt und gezählt, das 

gewünschte Volumen entnommen, zentrifugiert, in 1 ml resuspendiert und in das Well 

gegeben. Dies wurde bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit kultiviert. Um das 

Wachstum zu verfolgen, wurde an Tag 1, 2, 3, 4 und Tag 7 jeweils mit Trypsin-EDTA für 3 min 

die Zellen abgelöst und die Zellzahl bestimmt. Der Versuch wurde in Triplikaten durchgeführt. 

Das Medium wurde alle 2-3 Tage gewechselt.  
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4.2.7.2 Presto-Blue™ Assay zur Bestimmung der Zellproliferation 

Zur Untersuchung des Proliferationsverhaltens verschiedener Zelllinien in den 

unterschiedlichen Hydrogelen wurde der Presto-Blue™ Assay durchgeführt. Dazu wurden die 

Zellen zunächst in die verschiedenen Hydrogele eingebettet. Die flüssige Photopolymerlösung 

mit den Zellen wurde hierzu in eine 96-Well-Platte (100 µl pro Well) gegeben. Die 

Zellkonzentration betrug 2,5∙106 Zellen/ml. Nach der Vernetzung der Lösungen zum Hydrogel 

mit dem Omnicure S2000 (320-500 nm, 500 mW/cm2) wurden die Gele mit 100 µl 

Kulturmedium überschichtet. Als Blank diente die entsprechende Photopolymerlösung ohne 

Zellen. Zum Einstellen der Polymerkonzentration auf 5 % wurde das entsprechende 

Kulturmedium verwendet. Die Zusammensetzungen und Aushärtungszeiten der Hydrogele 

sind im Kapitel 4.2.2.1 aufgeführt. Jedes Gel wurde als Triplikat auf vier verschiedene Platten 

aufgetragen, sodass zu den Zeitpunkten Tag 1, 7, 14 und Tag 21 eine Bestimmung des 

Proliferationsverhaltens stattfinden konnte. Mit den verschiedenen Blanks wurde analog 

verfahren. Alle zwei bis drei Tage erfolgte ein Mediumwechsel, sowohl bei den Gelen mit den 

Zellen als auch bei den Blanks. An Tag 1, 7, 14, und 21 wurden die eingebetteten Zellen mit 

dem Presto-Blue™ Reagenz behandelt. Dazu wurde das Medium über den Gelen 

abgenommen und die Gele mit DPBS-/- gewaschen. Anschließend wurde das Presto-Blue™ 

Reagenz 1:10 mit Kulturmedium verdünnt und 100 µl der Lösung auf die Proben und die 

Blanks gegeben. Die Inkubation erfolgte für 3 h bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter 

Luftfeuchtigkeit. Lebende und metabolisch aktive Zellen können das Resazurin-basierte 

Reagenz zu dem rot fluoreszenten Farbstoff Resorufin reduzieren. Somit kann das 

Proliferationsverhalten anhand der Fluoreszenzintensität verfolgt werden. Im Anschluss an die 

Inkubationszeit erfolgte die Fluoreszenzmessung mit einem Mikroplattenleser 

(λex/λem: 560 nm/600 nm, Integration Time= 400 ms). 

 

4.2.7.3 MTT-Assay zur Überprüfung der Zytotoxizität 

Zur Überprüfung der Zytotoxizität bestimmter Stoffe wurden auf einer 96-Well-Platte 

1∙104 Zellen/Well ausgesät und für 24 h bei 37 °C, 5 % CO2
 und gesättigter Luftfeuchtigkeit 

inkubiert. Nach 24 h wurde das Medium abgenommen und unterschiedliche Konzentrationen 

der zu untersuchenden Substanzen hinzugegeben und für 72 h inkubiert. Nach der 

Inkubationszeit wurde zu der Tot-Kontrolle je 5 µl Triton X-100 (20 % in ddH2O) gegeben, um 

diese zu lysieren. In jedes der Wells wurden anschließend 10 µl des gelben MTT-Reagenz 

gegeben und dies für 3 h bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit inkubiert. Zuletzt 

wurden 100 µl der Solubilization Solution Stops hinzugefügt, um die Reaktion zu stoppen. Es 

wurde erneut 24 h inkubiert, bevor eine Absorptionsmessung bei 595 nm mit dem 

Mikroplattenleser (SpectraMax iD3) erfolgte. Dies ließ Rückschlüsse auf die Viabilität der 

Zellen ziehen. 
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4.2.7.4 Lebend-/Tot-Färbung im Hydrogel 

Zur Überprüfung der Viabilität sowie der Zellausrichtung wurde jeweils an Tag 1, 7, 14, 21 eine 

Lebend-/Tot-Färbung einer 3D-Kultur oder der Zellen auf den Hydrogeloberflächen 

durchgeführt. Hierzu wurden die beiden Fluorophore Calcein-AM (λex: 488 nm, 

λem: 500-580 nm) und Propidiumiodid (PI, λex: 532 nm, λem: 610-700 nm) eingesetzt.  

Es wurde eine Färbelösung mit 4 µM Calcein-AM (Stammlösung 1 mM) und 0,02 mg/ml PI 

(Stammlösung 2 mg/ml) im spezifischen Zellmedium angesetzt. Pro Gel wurden 250 µl 

Färbelösung eingesetzt. Die Färbelösung wurde den Zellen hinzugegeben und für 30 min bei 

37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit inkubiert. Im Anschluss wurde die Färbelösung 

abgenommen und die Gele zwei Mal mit jeweils 200 µl DPBS-/- gewaschen. Die Auswertung 

erfolgte durch inverse Fluoreszenzmikroskopie. 

Tabelle 9: Ansatz der Färbelösung für eine Lebend-/Tot-Färbung für 250 µl. 

Ansatz für die Färbelösung für 1 Well Volumen [µl] 

Zellspezifisches Medium 249 

Calcein-AM 1 

Propidiumiodid 2,5 

 

4.2.7.5 Calcium Imaging der differenzierten Kardiomyozyten 

Um den Calcium-Strom innerhalb der differenzierten Kardiomyozyten zu visualisieren wurden 

die Kardiomyozyten, wie in Kapitel 4.2.4.6 beschrieben, differenziert und an Tag 17 mit 500 µl 

einer 10 µM Fluo-4 AM-Lösung für 45 min bei 37 °C, 5 % CO2 und gesättigter Luftfeuchtigkeit 

in Maintenance Medium behandelt. Anschließend wurden die Zellen drei Mal mit 500 µl 

Maintenance Medium gewaschen und die Visualisierung erfolgte mit inverser 

Konfokalmikroskopie (λex: 494 nm, λem: 516 nm). Es wurden Videosequenzen (15 min, 

89 Bildfolgen) generiert und diese mit der Software ImageJ ausgewertet. Die Auswertung 

erfolgte nach einem Protokoll aus der Literatur.400 Zunächst wurden die ersten 10 Bilder 

gestapelt, um die ROI-Einteilung zu ermöglichen. Anschließend erfolgte eine Normalisierung 

der Helligkeit und der Unschärfe sowie eine Hintergrundsubtraktion und Schwellenwertbildung. 

Diese ROIs wurden für die gesamte Videoaufnahme überlagert und der mittlere Grauwert 

aufgezeichnet. Durch eine Maximalüberlagerung konnte ein Z-Stack der Änderungen der 

Fluoreszenzintensitäten erzeugt werden. 
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4.2.8 Molekularbiologische Methoden 

4.2.8.1 RNA Isolation 

Um die zu untersuchenden Zellen zu lysieren, wurden diese mit 400 µl TRIzol behandelt. 

Hierzu wurde zunächst das Medium abgenommen, das TRIzol mehrfach über die Zellen 

gespült und in einem Reaktionsgefäß gesammelt. Es erfolgte eine Inkubation von 5 min bei 

Raumtemperatur. Danach wurden 80 µl Chloroform hinzugegeben, für 15 s invertiert und für 

3 min bei Raumtemperatur inkubiert. Daraufhin folgte ein Zentrifugationsschritt von 15 min bei 

12000 x g bei 4 °C. Nach diesem Schritt wurden drei Phasen erkennbar: eine klare RNA-

enthaltende wässrige Phase, eine Interphase und eine untere rote Phenol-Chloroform-Phase. 

Die wässrige Phase wurde abgenommen und in ein neues Reaktionsgefäß überführt. Um die 

RNA auszufällen, wurde zu der wässrigen Phase 200 µl Isopropanol hinzugegeben und für 

10 min bei Raumtemperatur inkubiert. Anschließend wurde bei 4 °C für 10 min bei 12000 x g 

zentrifugiert, wobei ein RNA-Pellet erzeugt wurde. Der Überstand wurde verworfen, das RNA-

Pellet in 400 µl 75 % Ethanol resuspendiert und im Anschluss bei 4 °C für 5 min bei 7500 x g 

zentrifugiert. Der Überstand wurde verworfen und das RNA-Pellet wurde für 30 min an der Luft 

getrocknet. Danach erfolgte eine Zugabe von 30 µl nukleasefreiem Wasser und eine 

Inkubation für 15 min bei 60 °C, um das Pellet zu lösen. Der RNA-Gehalt wurde mit Hilfe einer 

Nanodrop-Messung ermittelt. 

 

4.2.8.2 DNA-Verdau 

Um die vorhandene genomische DNA in der isolierten DNA enzymatisch abzubauen, wurden 

die Reaktionskomponenten (DNase, Reaktionspuffer, RNA, nukleasefreies Wasser), wie in 

Tabelle 10 aufgelistet, auf Eis zusammen pipettiert. Hierbei wurde ein doppelter Ansatz 

angesetzt. Das Reaktionsgemisch wurde für 30 min bei 37 °C im Thermocycler inkubiert. 

Anschließend daran wurden 2 µl DNase Stop Solution der Mischung beigefügt und erneut für 

10 min bei 65 °C im Thermocycler inkubiert, um die DNase zu inaktivieren. Anschließend 

konnten die RNA-Proben für die reverse Transkription eingesetzt werden. 

Tabelle 10: Zusammensetzung des einfachen Ansatzes für den DNA-Verdau. 

Reaktionskomponenten Volumen 

RNA in nukleasefreiem Wasser 1 µg 

RQ1 RNase-freie DNase 1 µl (1 U) 

RQ1 RNase-freier DNase 10 x Puffer 1 µl 

Nukleasefreies Wasser Auf 10 µl auffüllen 
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4.2.8.3 Reverse Transkription 

Die Proben konnten nach dem DNA-Verdau weiterverwendet werden für die reverse 

Transkription der RNA in cDNA. Es wurden zunächst 0,8 µl Random Primer pro Probe auf Eis 

hinzugefügt und für 5 min bei 70 °C im Thermocycler inkubiert. Anschließend wurde der 

doppelte Ansatz aufgeteilt. Einem Ansatz wurde 10 µl des Mastermixes mit Reverser 

Transkriptase (RT+) und dem anderen 10 µl des Mastermixes ohne Reverser Transkriptase 

(RT-) hinzugegeben. Die Zusammensetzung des Mastermixes kann Tabelle 11 entnommen 

werden. 

Tabelle 11: Zusammensetzung der Reaktionskomponenten für den Mastermix RT+ oder RT-. 

Reaktionskomponenten RT + RT - 

5x Puffer 4 µl 

dNTP (10 mM) 2 µl 

MLRTV (Reverse Transkriptase) 0,5 µl - 

Nukleasefreies Wasser 3,5 µl 4 µl 

 

Die Umschreibung der RNA in cDNA erfolgte nach der Zugabe des Mastermixes nach 

folgendem Programm: 

10 min bei 25 °C 

60 min bei 42 °C 

10 min bei 70 °C 

∞ bei 4 °C 

 

Nach Vollendung des Programmes wurden die Proben mit je 100 µl nukleasefreiem Wasser 

verdünnt. Danach wurde eine Kontroll-PCR durchgeführt und die Proben bis zur 

Weiterverwendung bei -20 °C gelagert. 

 

4.2.8.4 Kontroll-PCR 

Um die erfolgreiche cDNA-Synthese zu verifizieren, wurde zunächst eine Kontroll-PCR 

durchgeführt. Hierfür wurden die Komponenten (Puffer, dNTP, Primer, Polymerase, 

nukleasefreies Wasser, cDNA) auf Eis nach Tabelle 12 zusammen pipettiert. 
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Tabelle 12: Zusammensetzung der Reaktionskomponenten für die Kontroll-PCR. 

Reaktionskomponenten Volumen 

5x GoTaq® Puffer (Grün) 4 µl 

dNTP (10 mM) 0,5 µl 

Primer (For+Rev Mix, 10 mM) 1 µl 

GoTaq® Polymerase 0,1 µl 

Nukleasefreies Wasser 10,25 µl 

cDNA 4 µl 

 

Die Kontroll-PCR wurde nach folgendem Programm durchgeführt: 

1 min bei 95 °C  1 x 

30 s bei 95 °C   

30 s bei 60 °C 35 x 

30 s bei 72 °C  

5 min bei 72 °C 1 x 

 RT ∞ 

 

Anschließend wurden die Proben der Kontroll-PCR elektrophoretisch in einem Agarosegel 

aufgetrennt. 

 

4.2.8.5 Gelelektrophorese 

Mit Hilfe einer Agarosegelelektrophorese können Fragmente anhand ihrer Größe aufgetrennt 

werden. Es wurde ein 2 %iges Agarosegel (3 g auf 150 ml 1x TAE-Puffer), versetzt mit 

0,25 µg/ml Ethidiumbromid, mit den Proben aus Kapitel 4.2.8.4 beladen. Zusätzlich zu den 

Proben wurde ein 100 bp DNA-Marker aufgetragen, um die Größe der Fragmente der Proben 

mit diesem vergleichen zu können. Die Proben wurden für 45-60 min bei einer Spannung von 

120 V elektrophoretisch aufgetrennt. Die Detektion erfolgte mit Hilfe von UV-Licht. 

 

4.2.8.6 RT-qPCR 

Um die RT-qPCR durchzuführen, wurden die Reaktionskomponenten (Mastermix, Primer, 

cDNA, nukleasefreies Wasser) auf Eis nach Tabelle 13 zusammen pipettiert und in die Wells 

einer 96-Well qPCR-Platte gegeben. 
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Tabelle 13: Zusammensetzung der Reaktionskomponenten für die Durchführung einer RT-qPCR. 

Reaktionskomponenten Volumen 

GoTaq® qPCR Master Mix 10 µl 

Primer (For+Rev, 10 pmol/µl) 1 µl 

Nukleasefreies Wasser 5 µl 

cDNA 4 µl 

 

Es wurden pro Probe Triplikate angesetzt. Als Referenzgen wurde GAPDH eingesetzt. Die 

qPCR-Platte wurde mit einer hitzestabilen Folie versiegelt und es erfolgte ein 

Zentrifugationsschritt bei 1200 rpm für 2 min. Die RT-qPCR erfolgte nach folgendem 

Programm: 

2 min bei 95 °C  1 x 

30 s bei 95 °C  

30 s bei 60°C 40 x 

30 s bei 72 °C  

5 min bei 72 °C 1 x 

 

Die erhaltenen Ergebnisse konnten anschließend mit Hilfe der ∆∆Ct-Methode ausgewertet 

werden. Dabei konnte auf das Referenzgen GAPDH normiert werden. 

 

4.2.9 Statistische Auswertung 

Die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit wurden mit Mittelwerten ± Standardabweichungen 

dargestellt. Mit Hilfe von Origin Pro® 2022 erfolgte der statistische Vergleich der Mittelwerte 

zweier Stichproben durch die Anwendung des Student t-Test, sofern gekennzeichnet. Der 

statistische Signifikanzwert p wurde mit ★ für p < 0,05, mit ★★ für p < 0,01 und ★★★ für p < 0,001 

gekennzeichnet. 
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γ Dehnung 

Δ Differenz 

δ Chemische Verschiebung 

λem Emissionswellenlänge 

λex Anregungswellenlänge 

ω Kreisfrequenz 

% Prozent 

°C Grad Celsius 

µ Mikro 

µg Mikrogramm 

µl Mikroliter 

µm Mikrometer 

µM Mikromolar 

2D Zweidimensional 

3D Dreidimensional 

2PA Zwei-Photonen-Absorption 

AGE Allylgycidylether 

ATP Adenosintriphosphat 

AHCT N-Acetyl-DL-homocysteinthiolacton 
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AV Atrioventrikular 

Äq. Äquivalent 

bFGF basic fibroblast growth factor 

BMP4 bone morphogenic protein 4 

bPE Blockcopolyelektrolyte 

bzw. beziehungsweise 

c Konzentration 

ca. circa 

CAD computergestütztes Konstruieren (engl. computer-aided design) 

cDNA complementary DNA 

cm Zentimeter 

cm2 Quadratzentimeter 

cm3 Kubikzentimeter 

CO2 Kohlenstoffdioxid 

cTnT Kardiales Troponin T (engl. cardiac troponin T) 

D2O Deuteriumoxid, deuteriertes Wasser 

Da Dalton 

DbPE Diblockcopolyelektrolyte 

ddH2O Doppeldestilliertes Wasser 

DLW direct laser writing 
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DM A Differenzierungsmedium A 

DM B Differenzierungsmedium B 

DM C Differenzierungsmedium C 

DMEM Dulbecco’s Modified Eagle Medium 

DMPA 2,2-Dimethoxy-2-phenylacetophenon 

DMSO Dimethylsulfoxid 

DNA Desoxyribonukleinsäure (engl. desoxyribonucleic acid) 

dNTP Desoxyribonucleosidtriphosphat 

DPBS-/- Dulbecco’s Phosphate-Buffered Saline 

EB Embryoidkörperchen (engl. embryoid bodies) 

EDC-HCl 1-Ethyl-3-3-dimethylaminopropylcarbodiimid-Hydrochlorid 

EDTA Ethylendiamintetraessigsäure 

EGM-2 Endothelial Cell Growth Medium-2 

EZM Extrazelluläre Matrix (engl. extracellular matrix) 

FCS fetal calf serum, Fetales Kälberserum 

FDM Fused deposition modeling 

FGM-3 Fibroblast Growth Medium-3 

g Gramm 

G‘ Speichermodul 

G‘‘ Verlustmodul 
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GAPDH Glycerinaldehyd-3-phosphat-Dehydrogenase 

GelMA Gelatinemethacrylat, methacrylierte Gelatine 

GelNB Norbornenfunktionalisierte Gelatine 

GelS Thiolierte Gelatine 

GSK3 Glykogen-Synthase-Kinase-3 

h Stunde 

H2O Wasser 

HCl Salzsäure 

HCM Humane Kardiomyozyten (engl. human cardiac myocytes) 

HCF Humane Herzfibroblasten (engl. human cardiac fibroblasts) 

HepG2 Humane Epithelzelllinie eines Leberkarzinoms (engl. human hepatoma 

cell line) 

HUVEC Humane Nabelschnurendothelzellen (engl. human umbilical vein 

endothelial cells) 

Hyl L-Hydroxylysin 

hiPSC humane induzierte pluripotente Stammzellen, (engl. human induced 

pluripotent stem cells) 

Irgacure D-2959 2-Hydroxy-4‘-(2-hydroxyethoxyl)-2-methylpropiophenon 

kDa Kilodalton 

Klf4 kruppel-like factor 4 

kV Kilovolt 

l Liter 

LAP Lithium-Phenyl-2,4,6-trimethylbenzoylphosphinat 
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LD50 Letale Dosis 50 % 

LIFT Laser-induzierter Vorwärtstransfer (engl. laser induced forward transfer) 

Lys L-Lysin 

M Molar 

MAA Methacrylsäureanhydrid 

MES Morpholinoethansulfonsäure 

mg Milligramm 

MGM Myocyte Growth Medium 

MHz Megahertz 

min Minute 

ml Milliliter 

mM Millimolar 

MM Maintenance Medium 

MMP Matrix-Metallo-Proteinase 

mmol Millimol 

mPEG Methoxy-Polyethylenglykol 

MTT 3-(4,5-Dimethylthiazol-2-yl)2,5-diphenyltetrazoliumbromid 

mW Milliwatt 

n Anzahl/Stoffmenge 

Na2CO3 Natriumbicarbonat 
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NaHCO3 Natriumhydrogencarbonat 

NaOH Natriumhydroxid 

NCA 5-Norbornen-2-carboxylsäure 

NHDF Humane Hautfibroblasten (engl. normal human dermal fibroblasts) 

NHS N-Hydroxysuccinimid 

nm Nanometer 

NMR Kernspinresonanz (engl. nuclear magnetic resonance) 

N2 Stickstoff 

Oct-4 Octamer binding transcription factor 4 

P/S Penicillin/Streptomycin 

Pa Pascal 

PAA Polyacrylsäure (engl. polyacrylic acid) 

PCR Polymerase-Kettenreaktion (engl. polymerase chain reaction) 

PDGF platelet derived growth factor 

PEC Polyelektrolyt-Komplexe (engl. polyelectrolyte complexes) 

PEG Polyethylenglykol 

PEGA Polyethylenglykolacrylat 

PFA Paraformaldehyd 

PI Propidiumiodid 

pH potentia hydrogenii 
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PLA Polymilchsäure (engl. poly lactic acid) 

PLCL Poly-L-Milchsäure-co-ε-caprolacton 

ppm parts per million 

PSS Polystyrolsulfonsäure (engl. polystyrene sulfonic acid) 

PVA Polyvinylalkohol 

qPCR quantitative Polymerase-Kettenreaktion (engl. quantitative polymerase 

chain reaction) 

RGD Arginin-Glycin-Aspartat 

ROI region of interest 

RNA Ribonukleinsäure 

ROS Reaktive Sauerstoffspezies (engl. reactive oxygen species) 

RT Raumtemperatur 

rpm revolutions per minute 

s Sekunde 

SEM Rasterelektronenmikroskop (engl. scanning electron microscopy) 

SLA Stereolitographie 

SLS Selektives Lasersintern 

Sox2 sex determining region Y (SRY)-box 2 

TbPE Triblockcopolyelektrolyte 

TGF-β transforming growth factor β 

THF Tetrahydrofuran 
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TNBSA 2,4,6-Trinitrobenzolsulfonsäure 

TRITC Tetramethylrhodamin 

UV Ultraviolett 

ü.N. über Nacht 

VEGF vascular endothelial growth factor 

v/v Volumen pro Volumen 

W Watt 

w/v Masse pro Volumen 
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Schema 12: Synthese der Diblockcopolymere. Alle Syntheseschritte wurden in einer glove box durchgeführt. 
PEG (M = 20.000 g/mol) (1) wurde in THF gelöst und mit Kaliumnaphthalid titriert bis eine hellgrüne Farbe erreicht 
wurde. AGE wurde in dem gewünschten Volumen hinzugegeben und für 48 h bei 45 °C gerührt. Danach wurde 
entgastes Methanol hinzugegeben, das Produkt in Hexan ausgefällt, filtriert und getrocknet. Durch Lyophilisation 
wurde mPEG113-PAGEn (2) erhalten. Durch Zugabe des Thiolreagenzes, DMPA und die Bestrahlung mit 365 nm 
über Nacht wurden die Funktionalisierungen mit Amino (4) oder Sulfonat (3) erhalten. Aus der 
Aminofunktionalisierung konnte eine Guanidiniumfunktionalisierung (5) erhalten werden durch Zugabe1H-Pyrazol-
1-carboxamidin in DPBS-/- unter Rühren nach 3 Tagen erhalten werden. Nach einer letzten Lyophilisation wurde 
ein weißer bis brauner styroporartiger Feststoff erhalten. 
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Abbildung 88: 1H-NMR Spektren der Diblockcopolymere (400 MHz). Sulfonat- und Guanidiniumfunktionalisierte 
(rot und grün) Diblockcopolymere wurden in D2O aufgenommen und das Ausgangsprodukt mPEG113-PAGE45 (blau) 
in CDCl3. In Kollaboration mit Dr. D. Li und Dr. T. Göckler. 
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Abbildung 89: 1H-NMR Spektren der gelatinebasierten semi-synthetischen Hydrogele (400 MHz, 313 K, D2O). 
In grün markiert (3,2 ppm) sind die freien Aminogruppen, die in der Gelatine enthalten sind. In dunkelblau markiert 
sind die Methacrylatprototenen des GelMA bei 5,5-6 ppm. Die Protonen der Doppelbindung in der Norbornengruppe 
des GelNB ist orange markiert bei 6-6,5 ppm. Die Protonen in der Nähe des Thiols des GelS sind in blau bei 
ungefähr 2,2 ppm markiert.  
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