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1. Zusammenfassung  

Einleitung:  

Knochenersatzmaterialien gewinnen in der regenerativen Medizin immer weiter 

an Bedeutung. Polylactid-co-Glycolid (PLGA) wird als etabliertes synthetisches 

Biomaterial bereits vielseitig in der medizinischen Versorgung eingesetzt, häufig 

in Form von Mikropartikeln oder Platzhaltern beladen mit Antibiotika oder 

immunaktiven Zellen zur topischen Antibiotikatherapie und Freisetzung von 

regenerativen Zellen in einer Defektzone. Ziel dieser Studie war die 

Charakterisierung einer neuen Darbietungsform von PLGA auf ihre 

physikalischen Eigenschaften, ihre immunologische Signatur und 

Zytokompatibilität. Dieses Material soll den Einsatz von PLGA in Form einer 

porösen Membran zur Abdeckung von großen Knochendefekten ermöglichen.  

 

Material und Methoden:  

Das PLGA-Gemisch wurde in Form von scheibenförmigen Prüfkörpern und 

Membranen aufbereitet. Es wurde eine biomechanische Analyse des Materials 

auf Bruchfestigkeit, Biegesteifigkeit und seine Diffusionskapazität durchgeführt. 

Die Scaffolds wurden mit Knochenmarkstammzellen (BMC und MSC) besiedelt. 

Mittels MTT-Tests wurde die Lebensdauer und die Viabilität der Zellen auf der 

Prüfkörperoberfläche ermittelt. Die Zellen wurden durch PCR-Analyse auf 

osteogene Differenzierung untersucht. Zur Erfassung der immunologischen 

Signatur erfolgte ein Vollblutstimulationstest mit anschließender umfassender 

Auswertung des Sekretoms mittels Proteom Profiler-Analyse.  

 

Ergebnisse: 

Das Material wies eine geringe mechanische Stabilität auf. Die PLGA-Membran 

zeigte sich für Proteine bis 11,4 kDa durchlässig. Es konnte eine stetige 

Degeneration des Materials in wässrigem Milieu festgestellt werden. In der 

Sekretom-Analyse des Vollblutstimulationstests zeigte sich eine für die PLGA-

Membran charakteristische immunologische Signatur mit Aktivierung von 

proinflammatorischen Faktoren. Das Zellüberleben auf der Prüfkörperoberfläche 

nahm während des Erfassungszeitraums konstant ab, während die Zellviabiliät 
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auf dem Wellboden stieg. Es konnte keine signifikante osteogene Differenzierung 

der Stammzellen festgestellt werden.  

 

Diskussion: 

Die schnelle Degeneration des Materials in wässriger Umgebung beeinflusste 

sowohl die Stabilität der Membran als auch die Zelladhäsion auf den Scaffolds 

negativ. Das Material wirkte dabei weder toxisch auf die Zellen, noch induzierte 

es eine osteogene Differenzierung. Die Analyse der Immunsignatur ließ eine 

frühe und starke Entzündungsreaktion nach Implantation des Materials 

vermuten.  

 

Schlussfolgerung und Ausblick: 

Während das vorgelegte PLGA-Gemisch nicht die mechanischen Eigenschaften 

eines gewichttragenden Knochenersatzstoffes aufweist, so lässt es sich dennoch 

erfolgreich mit Stammzellen beladen, die nach Implantation gezielt in der 

Defektzone freigesetzt werden können. Die Anregung einer starken 

Immunantwort kann gerade in der frühen Heilungsphase hilfreich sein. Weitere 

in vivo-Untersuchungen am Tiermodell sind notwendig zur Optimierung 

möglicher therapeutischer Anwendungen. 



- 13 - 
 

2. Abstract  

Introduction:  

Bone graft substitutes are becoming increasingly important in regenerative 

medicine. Polylactide-co-glycolide (PLGA) is already widely used as an 

established synthetic biomaterial in medical care, often in the form of 

microparticles or placeholders loaded with antibiotics or immunoactive cells for 

topical antibiotic therapy and release of regenerative cells in a defect zone. The 

aim of this study was to characterise a new form of PLGA for its physical 

properties, immunological signature and cytocompatibility. This material should 

allow the use of PLGA in the form of a porous membrane to cover large bone 

defects.  

 

Material and methods:  

The PLGA mixture was prepared in the form of scaffolds and membranes. A 

biomechanical analysis of the material for fracture strength, flexural rigidity and 

its diffusion capacity was performed. The scaffolds were seeded with bone 

marrow stem cells (BMC and MSC). MTT assay was used to determine the 

lifespan and viability of the cells on the scaffold surface. The cells were examined 

for osteogenic differentiation by PCR analysis. A whole blood stimulation assay 

followed by comprehensive evaluation of the secretome using a Proteome 

Profiler assay was performed to record the immunological signature.  

 

Results: 

The material showed low mechanical stability. The PLGA membrane was 

permeable for proteins up to 11.4 kDa. A steady degeneration of the material in 

an aqueous environment was observed. Secretome analysis of the whole blood 

stimulation assay revealed an immunological signature characteristic of the 

PLGA membrane with activation of proinflammatory factors. Cell survival on the 

scaffold surface decreased consistently during the acquisition period, while cell 

viability on the well bottom increased. No significant osteogenic differentiation of 

stem cells was detected.  
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Discussion: 

The rapid degeneration of the material in an aqueous environment negatively 

affected both membrane stability and cell adhesion to the scaffolds. The material 

neither had a toxic effect on the cells nor did it induce osteogenic differentiation. 

Analysis of the immune signature suggested an early and strong inflammatory 

reaction after implantation of the material.  

 

Conclusion and outlook: 

While the PLGA mixture presented does not have the mechanical properties of a 

weight-bearing bone substitute, it can still be successfully loaded with stem cells 

that can be targeted for release in the defect zone after implantation. Stimulating 

a strong immune response can be particularly helpful in the early healing phase. 

Further in vivo studies on animal models are necessary to optimise possible 

therapeutic applications. 
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3. Einleitung  

3.1. Entwicklung von Knochenersatzmaterialien  

Tissue-Engineering-Techniken und synthetische Biomaterialien stehen schon 

seit Beginn des letzten Jahrhunderts im Fokus der Forschung2 und sind 

mittlerweile in der Medizin etabliert und vielfältig eingesetzt.3 Neben dem 

Transport und der lokalen Freisetzung von Wachstumsfaktoren oder 

Immunzellen am Ort einer Gewebeschädigung3 werden sie auch in der 

chirurgischen Versorgung von Frakturen und großen Knochendefekten 

verwendet.4,5 Hier können synthetische Knochenersatzmaterialien als 

stabilisierende Konstruktionen sowie als Leitstrukturen für neugebildeten 

Knochen eingebaut werden.6 Dabei stellen die Entwicklung und der vielfältige 

Einsatz neuer Biomaterialien eine große Herausforderung dar.7,8 

Je nach Einsatzbereich sind die Anforderungen an Biomaterialien 

unterschiedlich.6 Um ein nachhaltiges und stabiles Therapieergebnis zu erzielen, 

sind einige Schlüsselelemente unerlässlich: osteogene Progenitorzellen, eine 

osteokonduktive Matrix, osteoinduktive Wachstumsfaktoren und eine 

ausreichende Blutversorgung.4,6 Daneben ist eine strukturelle Ähnlichkeit zu dem 

zu ersetzenden Gewebe erforderlich.9 Im Falle von Knochengewebe ist dabei 

besonders auf die Oberflächenrauigkeit, Porosität und Porengröße, 

Interkonnektivität, Zersetzung, mechanischen Eigenschaften und 

Biokompatibilität zu achten.10 

Die Biokompatibilität macht eine Aussage über die Interaktion eines implantierten 

Materials mit dem umgebenden Gewebe und ist essentiell für den Erfolg und 

Erhalt des Implantats.11 Sie definiert sich über die Intensität der initialen 

Immunreaktion, welche auf die Implantation folgt. Eine geringe Biokompatibilität 

ist assoziiert mit einer starken Fremdkörperreaktion, Materialschwäche und 

Therapieversagen. 11 

Verschiedene Implantateigenschaften können die Biokompatibilität 

beeinflussen:6  

• Spezifisches Implantationstrauma 

• Chemische Zusammensetzung des Materials  
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• Abbau und Degeneration des Materials  

• Oberflächenbeschaffenheit  

• Porosität/ Durchlässigkeit  

Über die Modifikation dieser Eigenschaften kann durch eine Optimierung der Zell- 

und Proteinadhäsion auf dem Scaffold eine Regulation der individuellen 

Wirtsreaktion erreicht werden.3,10,12 Es liegen allerdings nur wenige allgemein 

gültige Aussagen über den Einfluss bestimmter Implantateigenschaften auf die 

Immunantwort vor.13 Ein Problem hierbei ist die geringe Vergleichbarkeit bisher 

existierender Materialstudien in diesem Gebiet. Vorangegangene Studien 

wurden häufig in vivo an Tiermodellen durchgeführt. Es unterscheiden sich 

sowohl die Studienbedingungen als auch die gewählten 

Untersuchungszeiträume. Meist wird vor allem die Spätreaktion betrachtet, 

während die frühe Reaktion in den ersten 48h kaum in die Analyse eingeht.13 Zu 

diesem Zweck durchgeführte Zellstudien geben zwar einen Teil der 

Immunantwort wieder, haben aber eine limitierte Aussagekraft über die komplexe 

Wirtsreaktion. Hier besteht Bedarf an weiteren Studien, sowie an einem 

vereinheitlichten Teststandard zur Materialcharakterisierung.13 

 

3.2. PLGA (Polylactid-co-Glycolid) 

Ein mögliches Knochenersatzmaterials stellt PLGA (Polylactid-co-Glycolid) dar. 

PLGA ist ein Copolymer bestehend aus Milchsäure und Glykolsäure (Abbildung 

1), die unter absolutem Vakuum und bei hohen Temperaturen zufällig co-

polymerisiert werden.14 Als synthetisches Polymer ähnelt es natürlichen 

Polymeren wie Polysaccharid, hat jedoch diesen gegenüber beim Einsatz im 

Bereich des Bone Tissue Engineering (BTE) einige Vorteile.  

Synthetische Polymere wie PLGA zeichnen kontrollierbare und konsistente 

Abbaueigenschaften, sowie zuverlässig reproduzierbare mechanische und 

physikalische Merkmale wie Zugfestigkeit, Elastizität und Abbaugeschwindigkeit 

aus.12,15  Gleichzeitig sind mögliche Risiken wie Toxizität, Immunogenität und 

infektionsfördernde Bedingungen bei rein synthetischen Polymeren mit 

monomeren Untereinheiten und einer einfachen Struktur vergleichsweise 

gering.6,16 
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PLGA wird in verschiedener Weise therapeutisch eingesetzt, unter anderem in 

Form von porösen Scaffolds als Distributor von lokal zu applizierenden 

Medikamenten oder als Alternative zu autologen, allogenen oder xenogenen 

Knochentransplantaten zum Knochenersatz und zur Induktion der 

Osteogenese.14 PLGA besitzt die hierfür erforderlichen Eigenschaften 

Biokompatibilität, Bioaktivität, Osteokonduktivität und Osteoinduktivität, ist 

biologisch abbaubar und in jede gewünschte Form zu bringen.12,14 Der 

biologische Abbau erfolgt hauptsächlich über die hydrolytische Zersetzung des 

Materials mit progredientem Verlust der Integrität und anschließendem Zerfall 

des Polymers in seine Grundbestandteile.14,17  

Abhängig vom Einsatzbereich des PLGA ist die Anpassung der 

Abbaugeschwindigkeit erforderlich. Diese lässt sich über verschiedene 

Parameter beeinflussen. So führt ein Molekulargewicht von mehr als 100kDa zu 

einer längeren Abbauzeit.14 Wird das Mischungsverhältnis von Milchsäure (LA) 

und Glykolsäure (GA) zu Gunsten der LA verändert, resultiert daraus eine 

geringere Hydrophilie des PLGA.14,18 Wasser dringt weniger schnell in das 

Material ein und der Prozess der Zersetzung läuft langsamer ab. Eine 

Veresterung der Seitengruppen kann ebenfalls zu einem verlangsamten Abbau 

beitragen14, wie auch die individuelle Form der Scaffolds.  

PLGA zeigt für sich genommen keine ausreichende mechanische Stabilität und 

wird erst in Kombination mit einem mineralischen Zusatzstoff funktionell 

einsetzbar.12 Hierfür werden vorzugsweise Keramik-Nanopartikel wie 

caliciumbasiertes Hydroxyapatit (HA) verwendet. HA wirkt nicht toxisch, ist 

Abbildung 1: Der Polyester PLGA (Poly-(lactic-co-glycolic acid) ist aus den Monomeren Milchsäure und 

Glykolsäure.1 
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bioaktiv und osteokonduktiv und ähnelt der Mineralstruktur von natürlichem 

Knochen.1,19 

 

3.3. Immunreaktion auf ein Implantat 

Jedes Implantat löst im Wirtskörper eine differenzierte kombinierte 

Immunreaktion aus. Diese ist vergleichbar mit der Immunreaktion auf eine 

traumatische Gewebeverletzung. Sie besteht grundsätzlich aus folgenden 

Anteilen: initialer Kontakt zwischen Blut und Material, Bildung einer 

provisorischen blutbasierten Matrix, akute Entzündungsreaktion, welche in eine 

chronische übergehen kann, Bildung von Granulationsgewebe.20,21 Die Intensität 

der initialen Immunantwort ist abhängig von der Größe des beigefügten Traumas, 

sowie der Anwesenheit von Interleukin (IL)-4 und IL-1321 und entscheidet über 

die Biokompatibilität22, also die Annahme des Implantats und Integration in den 

Wirt mit Rückgang der entzündlichen Aktivität in der Traumazone oder den 

Übergang in eine chronische Inflammation mit Fremdkörperreaktion und finaler 

Abstoßung.  

Die Immunreaktion kann in mehrere Phasen eingeteilt werden. Die initiale 

Adsorptions-Phase ist geprägt durch eine Hämatombildung am Ort der 

Implantation bzw. Gewebeverletzung mit Aktivierung der Gerinnungskaskade. Es 

bildet sich eine temporäre komplexe Zell- und Proteinmatrix, welche durch 

Erythrozyten, Thrombozyten, Fibrinogen, Fibronectin, Albumin, verschiedene  

Komplementfaktoren, sowie unspezifische Antikörper dominiert wird.23 Diese 

Matrix löst eine akute Immunantwort des angeborenen Immunsystems aus und 

leitet damit die zweite Phase der Immunreaktion ein.22  

An der Inflammations-Phase sind sowohl das Komplementsystem in Form der 

humoralen Antwort als auch die zelluläre Abwehr beteiligt. Die ersten zellulären 

Vertreter des Immunsystems sind neutrophile Granulozyten und Mastzellen.24 

Neutrophile Granulozyten sorgen für die Phagozytose von Zelldebris und 

apoptotischen Zellen im geschädigten Gewebe.25 Zusätzlich schütten sie 

proinflammatorische Zytokine wie IL-1β, Tumor Nekrose Faktor (TNF) -α oder 

Interferon (IFN) -γ aus. Durch die Wirkung der Zytokine differenzieren immigrierte 

Monozyten zu proinflammatorischen Makrophagen.26,27 Die ansteigende 
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Sekretion von proinflammatorischen Botenstoffen wie IL-12, IL-23, IL-1β, IL-6, 

TNF-α, platelet derived growth factor (PDGF), Granulozyten-Makrophagen-

Kolonie-stimulierende Faktor (GM-CSF) und Granulozyten-stimulierender Faktor 

(GSF) sorgt für eine starke Immunreaktion am Ort der Implantation.27  

Gewebemastzellen werden durch den Gewebeschaden zur Degranulation 

stimuliert und setzen neben Histamin und Fibrinogen auch IL-4 und IL-13 frei.22 

Histamin und Fibrinogen haben eine regulierende Wirkung auf die Rekrutierung 

phagozytierender Zellen sowie deren Adhäsion an der Oberfläche des 

Fremdkörpers. IL-4 stimuliert proinflammatorische Makrophagen zur 

Differenzierung in Reparatur-Makrophagen, welche vor allem die Produktion von 

Bestandteilen der extrazellulären Matrix fördern und das anti-inflammatorisch 

wirkende IL-10 ausschütten. Unter diesem Einfluss erfolgt eine Down-Regulation 

der Immunantwort, die vor allem in den ersten 48h hoch inflammatorisch aktiv 

ist.22,28  

Ohne die Implantation eines Fremdkörpers kann die sekundäre Wundheilung 

weiter fortschreiten und in die Spätphase der Immunreaktion, die Remodelling-

Phase des Gewebes übergehen.22 Bei Anwesenheit eines Implantats im 

geschädigten Gewebe kann eine Down-Regulation des Immunsystems teilweise 

nicht stattfinden. Die Inflammations-Phase geht über in eine 

Fremdkörperreaktion mit einer pathologischen chronisch aktiven Entzündung 

und der möglichen Folge einer Explantation.29 

Eine Fremdkörperreaktion zeichnet sich durch die Persistenz adhärierender 

Makrophagen beziehungsweise Fremdkörperriesenzellen (FKRZ) auf dem 

Biomaterial und die Verlängerung der akut inflammatorischen Phase bis hin zur 

chronischen Inflammation aus.21 Eine FKRZ besteht aus multiplen Makrophagen, 

die über den SNARE-Komplex miteinander fusioniert sind.30 FKRZ können nur 

über adhärente Proteine oder Komplementfaktoren an implantierten 

Biomaterialien anhaften. Die Adhäsion von Proteinen und Zellen ist dabei 

abhängig von der Oberflächenstruktur.31 Prinzipiell binden Makrophagen und 

FKRZ an fast alle Biomaterialien und führen zu deren Abbau.24 Die Fusion von 

Makrophagen wird besonders in einer pathologischen Mikroumgebung angeregt, 

beispielsweise im Rahmen einer Fremdkörperreaktion. In vitro ist diese Fusion 

durch IL-4 und IL-13 induzierbar.22  
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Ein Faktor für die Formation einer FKRZ in vivo ist die Partikelgröße des 

implantierten Biomaterials. Physiologisch erfolgt die Beseitigung von 

Fremdköpern wie Bakterien oder Mikropartikel über eine vollständige Resorption 

durch phagozytierende Makrophagen. Sie können Partikel bis zu einer Größe 

von 10 µm im Ganzen resorbieren. Partikel mit einer Größe zwischen 10 und 100 

µm können nicht von einer einzelnen Makrophage aufgenommen werden und 

führen zur Bildung einer FKRZ, die nun zur vollständigen Phagozytose des 

Fremdkörpers in der Lage ist. Partikel größer als 100 µm im Durchmesser können 

auch von einer FKRZ nicht phagozytiert werden.24 Der Abbau derartiger 

Fremdkörper erfolgt über extrazelluläre Degradation, wobei über Faktoren wie 

reaktive Sauerstoffspezies und Säuren eine Zersetzung des Materials bewirkt 

wird. Mit zunehmender Größe der FKRZ nimmt die Fähigkeit zur Phagozytose ab 

und die Fähigkeit zur extrazellulären Degradation zu. Sie verlieren zudem die für 

Makrophagen typische Plastizität und verbleiben lebenslänglich auf dem 

Implantat.20,22 FKRZ sind assoziiert mit verringerter Knochenneubildung und 

chronischer Inflammation.24 Die chronische Entzündungssituation am Implantat 

führt zur Bildung von Granulationsgewebe und einer fibrotischen Kapsel, welche 

sowohl das Biomaterial also auch die anhaftenden FKRZ umschließt.32 

Die Intensität der Fremdkörperreaktion steht in Zusammenhang mit der 

Oberflächenstruktur und den chemischen und physikalischen Eigenschaften des 

Materials. So bevorzugen Makrophagen besonders raue Oberflächen. Auf 

porösen Materialien finden sich mehr Zellen als auf glatten und in der Folge bildet 

sich eine dickere fibrotische Kapsel aus.33 Auch die Größe und die Abstände der 

einzelnen strukturgebenden Elemente an der Materialoberfläche nehmen 

Einfluss auf das Adhäsionsverhalten von Makrophagen. Es gibt Hinweise darauf, 

dass über die Oberflächenmodifikation eine Regulation der Fremdkörperreaktion 

möglich ist. Die Erkenntnisse hierzu sind jedoch spärlich und benötigen weitere 

Studien.34   

Die Adsorptions- und Inflammations-Phase der Wirtsantwort sind entscheidend 

für die Spätreaktion. Besonders die Proteinexpression der frühen Phase 

beeinflusst über die Zellrekrutierung, -aktivierung und -polarisation das 

Fortschreiten zu sekundärer Defektheilung oder einer chronischen Entzündung. 

Die Regulation der frühen Phase der Immunreaktion über die Modifikation 
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bestimmter Eigenschaften des implantierten Materials bietet das Potential, ein 

hoch biokompatibles synthetisches Knochenersatzmaterial zu entwickeln.13 

 

3.4. Knochenheilung  

Der Prozess der Knochenheilung ist ein komplexes Zusammenspiel von 

verschiedenen Zelltypen und wird streng kontrolliert durch eine Vielzahl von 

Genen, Wachstumsfaktoren und Zytokinen.35 Knochen ist einer der wenigen 

Gewebetypen, die im Rahmen der Heilung keine fibrotische Gewebsnarbe 

bilden36, sondern die vollständige Funktionalität des ursprünglichen Gewebes 

wiederherstellen können. Daher spricht man hier eher von 

Geweberegeneration.37-39  

Die Knochenbildung erfolgt durch Osteoblasten, welche den Knochenaufbau 

leisten. Sie stehen dabei in Konkurrenz zu Osteoklasten, welche für die 

Resorption der Knochenmasse verantwortlich sind.40 Solange ein gesteigerter 

Knochenaufbau erwünscht ist, beispielsweise im Rahmen der Frakturheilung 

oder im Wachstum, ist ein Überwiegen der knochenaufbauenden Osteoblasten-

Funktion notwendig. Sobald die Wachstumsphase beendet ist, stellt sich ein 

dynamisches Gleichgewicht zwischen Knochenaufbau durch Osteoblasten und 

Knochenabbau durch Osteoklasten ein,38 welches durch externe und interne 

Prozesse wie beispielsweise mechanische Belastung, die Expression von 

Wachstumsfaktoren oder hormonelle Schwankungen im Rahmen der 

Menopause beeinflusst werden kann.39,40  

Man unterscheidet zwischen direkter (primärer) und indirekter (sekundärer) 

Knochenheilung.  

 

3.4.1. Direkte Knochenheilung 

Direkte Knochenheilung wird in der Regel nur durch anatomisch korrekte 

Adaptation der Frakturenden und stabile Fixierung39,41 erzielt und steht daher 

meist in Zusammenhang mit einer operativen Frakturversorgung. Hierbei passiert 

die Heilung über eine direkte Regeneration des Lamellenknochens, der Havers-
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Kanäle und der Blutgefäße ohne Bildung eines intermediären Kallus.42 Zwei 

Arten von direkter Knochenheilung werden unterschieden.  

Von Kontaktheilung spricht man, wenn der nach Frakturreposition bestehende 

Restspalt weniger als 0,01 mm beträgt und die interfragmentäre Belastung 

geringer als 2% ist. Unter diesen Bedingungen können sich Stanzkegel mit 

Osteoklasten an der Spitze ausbilden, welche den Frakturspalt überschreiten und 

longitudinale Kanäle zurücklassen.39,41 Diese Kanäle werden anschließend von 

Osteoblasten ausgefüllt, die so den Frakturverschluss erzielen und später zu 

Lamellenknochen reifen. Gleichzeitig regeneriert sich das Havers-Kanalsystem 

und ermöglicht so das Einwachsen von Blutgefäßen in den neu gebildeten 

Knochen.37  

Der Unterschied von Spaltheilung zu Kontaktheilung besteht vor allem in der 

zeitlichen Versetzung von Frakturverschluss und Regeneration der 

Haverskanäle. Der Spalt darf maximal zwischen 800 µm bis maximal 1 mm 

betragen. Es bildet sich zunächst im Frakturspalt Lamellenknochen, der 

perpendikular zur Längsachse des Knochens angeordnet und mechanisch 

instabil ist. Dieser muss sekundär durch longitudinal ausgerichteten 

Lamellenknochen ersetzt werden.37 Die Mineralisierung erfolgt anschließend 

entlang der longitudinal ausgerichteten Kollagenfasern.39 

 

3.4.2. Indirekte Knochenheilung 

Indirekte Knochenheilung ist die häufigste Form der Frakturheilung und erfordert 

keine stabilen Bedingungen oder anatomische Reposition.41 Mikrobewegung und 

mechanische Belastung sind dem Heilungsprozess sogar zuträglich.36 Es können 

zwei Heilungsprozesse unterschieden werden. Im Markkanal und der 

Interkortikalregion des Frakturspalts findet enchondrale Knochenheilung statt, 

wobei ähnlich dem embryonalen Knochenwachstum mittels Knorpelbildung 

zunächst ein weicher Kallus entsteht. Die subperiostale Region und der 

Weichteilmantel um die Fraktur induzieren intramembranöse Knochenheilung 

und die Bildung eines harten Kallus unterhalb des Periosts.42  

Auch zeitlich lässt sich der Prozess der Frakturheilung einteilen. Initial nach dem 

frakturierenden Trauma bildet sich ein Hämatom im Frakturspalt, welches 
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gleichzeitig eine grobe Struktur für die Kallusbildung darstellt und eine akute 

Entzündungsreaktion auslöst. 37,39 Die Inflammation ist essenziell für den 

Heilungsprozess. 41 Die wichtigsten Signalmoleküle sind hierbei IL-1, 39 IL-6, 37 

transforming growth factor (TGF) -β, insulin-like growth factor (IGF), fibroblast 

growth factor (FGF), PDGF und bone morphogenic proteins (BMP).35,41 Durch 

Plättchendegranulation im Frakturhämatom werden TGF-β und PDGF 

ausgeschüttet. Sie wirken chemotaktisch und stimulierend auf stromale 

Knochenmarkstammzellen (MSC), Osteoblasten und Makrophagen. Die zur 

Phagozytose des Zelldebris eingewanderten mononukleären Immunzellen 

setzen IL-1, IL-6 und TNF-α frei, wodurch sowohl die primäre Knorpelbildung und 

die Angiogenese eingeleitet wird (IL-1) als auch die Differenzierung von MSC in 

Osteoblasten und Osteoklasten verstärkt (IL-6).37 TNF-α rekrutiert 

undifferenzierte MSC mit osteogenem Potential und stimuliert in späteren 

Stadien den Abbau hypertropher Chondrozyten und die Osteoklastenfunktion.35 

Innerhalb der ersten Woche nach Trauma ist eine starke Zellproliferation im 

Frakturspalt zu verzeichnen. Besonders endotheliale Zellen, die zu osteogenen 

Zellen differenzieren können, subperiostal ansässige Osteoprogenitorzellen 

(OPC) und undifferenzierte MSC sind nachweisbar.41 Mithilfe von BMP als 

Wachstumsfaktoren wird über den intrazellulären BMP-Signalweg die 

Differenzierung von MSC in Chondrozyten und Osteoblasten sowie von OPC in 

Osteoblasten induziert und so die Knochenneubildung eingeleitet.35     

Das Frakturhämatom wird nun durch frühe Knorpelformationen ersetzt, welche 

den mechanisch instabilen weichen Kallus bilden. Kollagen und Fibronectin als 

Bausteine der neuen Knochenmatrix sind bereits vorhanden.41 Simultan beginnt 

am proximalen und distalen Frakturende die Bildung eines harten Kallus durch in 

Osteoblasten differenzierte OPC.42 Der harte Kallus dient der Überbrückung des 

Frakturspalts und der Fixierung und Immobilisierung der Frakturenden und 

möglicher Fragmente. 39 Die intramembranöse Ossifikation benötigt als Stimulus 

Mikrobewegungen. Wird die Fraktur iatrogen stabilisiert und rigide fixiert, findet 

keine Bildung eines harten Kallus statt.36 Entsprechend kann eine Kallusreaktion 

im Rahmen einer osteosynthetischen Frakturversorgung als Therapieversagen 

angesehen werden.  
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Nach ca. zwei Wochen nimmt die gesteigerte Zellproliferation im harten Kallus 

ab. Hier ist vermehrt Kollagen Typ II als Grundbaustein der Knochenmatrix sowie 

Osteocalcin (OCN) nachweisbar.36,41,43 Im weichen Kallus beginnen die 

Chondrozyten zu hypertrophieren. Dadurch wird die Kalzifizierung des Kallus und 

die Bildung von Spongiosa induziert.37 Sowohl die hypoxischen Bedingungen in 

der Defektzone als auch die Hypertrophie der Chondrozyten mit verstärkter 

Ausschüttung von vascular endothelial growth factor (VEGF) stimulieren die 

Neoangiogenese.36,39 Dies stellt den Beginn des Umbaus von avaskulärem 

Knorpelgewebe zu vaskularisiertem kalzifiziertem Knochen dar.  

Nach drei Wochen ist der harte Kallus in Geflechtknochen umgewandelt.41 

Gleichzeitig findet unter dem Einfluss von TNF-α die Beseitigung des 

Knorpelgewebes im weichen Kallus mittels Apoptose und Zellnekrose statt.35 Ein 

stabiler Schluss des Frakturspalts kann nach ca. fünf Wochen erwartet werden.41  

Nach erreichter Stabilität erfolgt der Knochenumbau von Geflechtknochen zu 

Lamellenknochen mit Formung des Markraums.37 Dieser Remodellingprozess 

wird vor allem durch IL-1 und TNF-α reguliert und steht in Abhängigkeit zur 

mechanischen Belastung des Knochens im Alltag.35,44 So erfolgt die 

Regeneration des verletzten Knochengewebes in einen Prä-Trauma-Zustand 

ohne Narbenbildung.37 Während die Knochenheilung einen zeitlich begrenzten 

Prozess darstellt, kann die Remodellingphase über Jahre andauern. 

Grundsätzlich wird der Knochen abhängig von der alltäglichen Beanspruchung 

ein Leben lang umgebaut.40 

Eine erfolgreiche Knochenheilung ist auf eine gute Blutversorgung und 

schrittweise zunehmende mechanische Stabilität angewiesen. Ist keine der 

beiden Voraussetzungen gegeben, kommt es zu einer atrophischen fibrotischen 

Non-Union.37 Bei ausreichender Blutversorgung und Instabilität der Fraktur folgt 

eine aus dem Knorpelkallus entstandene hypertrophe Non-Union oder eine 

Pseudarthrose.39 

 

3.5. Critical size bone defect 

Von einem Knochendefekt spricht man, wenn es durch äußere Einwirkung zum 

Verlust der Integrität und Kontinuität des Knochens kommt. Dieser Verlust kann 
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verschiedene Ursachen haben, wie beispielweise eine Fraktur, einen 

chirurgischen Eingriff im Sinne eine Tumorresektion oder Infektionen mit 

nachfolgend erforderlichem radikalem Debridement.  

Von einem critical size bone defect ist die Rede, wenn trotz chirurgischer 

Stabilisierung mittels Osteosynthese keine Spontanheilung des Defekts eintritt 

und weitere chirurgische Maßnahmen – häufig im Sinne einer autologen 

Knochentransplantation – erforderlich sind.45 Es besteht kein Konsens über die 

Definition von Größe oder Volumen eines critical size bone defects. In der 

Literatur werden Knochendefekte ab einer Länge von mehr als 1-2 cm oder mit 

einem Knochenverlust von mehr als 50% des Knochenumfangs als kritisch 

beschrieben.46,47 Ob ein vorliegender Knochendefekt als kritisch zu betrachten 

ist, hängt neben Größe und Volumen vor allem von der anatomischen Lage, den 

umgebenden Weichteilverhältnissen, sowie Patientencharakteristika und 

bestehenden chronischen oder akuten Nebenerkrankungen ab.45-47 Critical size 

bone defects erfordern in der Regel immer eine chirurgische Rekonstruktion. 

Gold-Standard in der Behandlung derartiger Knochendefekte ist die autologe 

Knochentransplantation mit Entnahme von Beckenkammspongiosa. Für 

alternative biologische Therapien mit bioaktivem Material gibt es keine 

ausreichende Evidenz.48 

Es muss eine Unterscheidung zwischen critical size bone defect und Nonunion 

(fehlender Frakturheilung nach adäquater Rekonvaleszenzzeit) erfolgen. Bei 

einer Nonunion liegt dysfunktionales Gewebe (atroph oder hypertroph, siehe 

3.4.2) vor, welches seine Regenerationsfähigkeit verloren hat. Die Folge ist 

biomechanisch instabiles Narbengewebe und ein fehlender Frakturverschluss. 

Im critical size bone defect ist die Regenerationsfähigkeit auf zellulärer Ebene 

erhalten, der Knochenverlust jedoch so groß, dass dieser nicht mehr ersetzt 

werden kann.45-47 

 

3.6. Masquelet-Technik (induzierte Membrantechnik) 

Neben der autologen Knochentransplantation als Goldstandard19 stehen zur 

operativen Versorgung von critical size bone defects auch Knochentransport, ein 

freier Fibulatransfer oder bei nicht mehr rekonstruierbarem Defekt die Amputation 
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zur Verfügung.49,50 Bei Entscheidung für eine autologe Knochentransplantation 

sollte die induzierte Membrantechnik oder Masquelet-Technik in Betracht 

gezogen werden.51 Sie ermöglicht ein vernünftiges Totraum-Management, die 

lokale Infektbehandlung, Stabilisation des Knochens zur Förderung der 

Weichteilheilung und die Ausbildung einer bioaktiven Membran zur Stimulation 

des Defektverschlusses.48 

Es handelt sich um ein zweizeitiges Verfahren zum Verschluss großer 

Knochendefekte. Im ersten Schritt ist ein radikales Debridement von Knochen 

und umgebendem Weichteilmantel sowie eine anatomische Rekonstruktion und 

Stabilisation des Knochens mittels Osteosynthese erforderlich. Anschließend 

wird ein Polymethylmethacrylat (PMMA) - Zementspacer in den Defekt 

eingesetzt, welcher gleichzeitig als Platzhalter, als möglicher Distributor für lokal 

applizierte Antibiotika in einem potenziell infizierten Gebiet und als Induktor einer 

bioaktiven Fremdkörpermembran um den Defekt dient. Die Bildung einer 

Membran um den Knochendefekt und Spacer ist in diesem Fall erwünscht, 

während sie bei anderen Implantaten möglichst vermieden wird.21 Im zweiten 

Schritt nach ca. 6-8 Wochen erfolgt die Explantation des Spacers und 

Augmentation des Defektes mit autologem Knochenmaterial.48,51 Im Tierversuch 

werden optimale Heilungschancen erzielt durch eine Kombination der bioaktiven 

Membran, welche bei 2-4 Wochen ihr biologisch höchstes Potential erreicht49, mit 

möglichst zellreichem und regenerationsfähigem Knochenmaterial wie 

beispielsweise autologem Knochentransplantat aus dem Femur einer Ratte.52,53 

Mithilfe des Reamer-Irrigator-Aspirator (RIA) – Systems kann hierbei 

ausreichend Knochenmark entnommen und als Gemisch aus flüssigen 

Bestandteilen und einem festen Trägerstoff wie Knochenspänen oder 

Knochenzement-Granulat in den Defekt eingebracht werden.54,55 Zur 

Maximierung der Erfolgsrate ist es erforderlich, jegliche Form der Infektion – lokal 

oder systemisch – radikal zu behandeln sowie komplizierende Faktoren auf 

Seiten des Patienten zu identifizieren und zu optimieren.48 

3.7. Stammzellen 

Stammzellen sind ubiquitär im Körper vorhandene Zellen, die durch Zellteilung 

und Zelldifferenzierung die Entwicklung und Regeneration jedes komplexen 

Gewebes eines Organismus ermöglichen. Sie können in mehrere Zelltypen 
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unterteilt werden, welche sich anhand ihrer Verfügbarkeit, ihres 

Differenzierungspotentials und ihrer Relevanz für die klinische Anwendung 

unterscheiden.56  

Embryonale Stammzellen (ESC) sind pluripotente Zellen, die sich prinzipiell in 

jeden Gewebetypen differenzieren können. Sie werden aus der inneren 

Zellmasse der Blastozyste eines nicht zur Austragung implantierten Embryos 

gewonnen und sind dadurch verbunden mit legalen und ethischen Bedenken. 

Limitationen der Nutzung stellen unter anderem ihre geringe Verfügbarkeit, eine 

erschwerte Kontrolle der Proliferation und damit einhergehend begrenzte 

Stabilität der Ausdifferenzierung sowie ein hohes onkogenes Potential dar.56  

Adulte Stammzellen sind hingegen ethisch weniger bedenklich einzusetzen und 

daher auch klinisch von Relevanz. Es handelt sich hierbei um multipotente Zellen, 

die sowohl zu einer stabilen Integration in ihre Umgebung neigen als auch 

immunkompatibel sind. Das ubiquitäre Vorhandensein in nahezu allen 

Gewebeformen des Körpers macht sie zu einer attraktiven Zellquelle und 

geeignetem Biomaterial für den therapeutischen Einsatz. Dabei finden sie auch 

in der regenerativen Behandlung von Knorpel, Knochen oder Menisken 

Anwendung. Einen großen Anteil der adulten Stammzellen stellen MSC dar, 

welche vor allem ein chondrogenes, adipogenes oder osteogenes 

Differenzierungspotential besitzen. Sie werden aufgrund ihres weiten 

Differenzierungsspektrums bevorzugt zu Forschungszwecken und zur klinischen 

Nutzung verwendet.56,57 

 

3.7.1. Stromale Knochenmarkszellen 

Stromale Knochenmarkszellen (MSC) sind multipotente Stromazellen, welche 

sich aufgrund ihres allgemeinen Vorkommens aus nahezu allen Gewebetypen im 

Körper isolieren lassen. Sie können sich unter anderem in die drei Zelltypen 

Adipozyten, Chondrozyten und Osteoblasten differenzieren. Sie besitzen zudem 

auch Differenzierungspotential in neuronale, epitheliale und endotheliale 

Zellen.57 Das ubiquitäre Vorkommen von MSC bedingt vielfältige 

Erscheinungsformen. Zur besseren Vergleichbarkeit von Forschungsarbeiten mit 
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derartigen Zellen publizierte das Mesenchym- und Gewebekomitee der 

International Society for Cellular Therapy ein Kriterienkatalog für MSC:  

• MSC zeigen in unter Standard-Kulturbedingungen eine Adhärenz an 

Kunststoffoberflächen.  

• MSC besitzen in vitro ein trilineares Differenzierungspotential (osteogen, 

chondrogen, adipogen).  

• MSC exprimieren vor allem cluster of differentiation (CD) 105, CD73 und 

CD90 und nicht CD45, CD34, CD14 oder CD11b, CD79α oder CD19 und 

HLA-DR (Marker hämatopoetischer Zellen).58 

MSC werden bevorzugt aus dem Knochenmark isoliert, da sie hier über eine 

Knochenmarksaspiration leicht zugänglich sind und besonders im 

Beckenknochen ein hohes Knochenmarkvolumen entnommen und 

dementsprechend eine hohe Zellzahl isoliert werden kann. Hohe Zellzahlen 

versprechen eine größere Erfolgsrate durch verstärkte Zellkommunikation und -

interaktion.56 Für therapeutische Erfolge mit MSCs sind hohe Zellzahlen nötig. 

So werden laut einer Übersichtsarbeit von Chen et al. beispielsweise für die 

Therapie eines Non-union Knochendefekts zwischen 40 und 100 Millionen MSC 

pro Patient benötigt.59,60  

Weitere mögliche Gewebetypen zur MSC-Entnahme sind Fettgewebe, 

Menstruationsblut, Synovialgewebe- oder Flüssigkeit, Bänder oder Sehnen, 

wobei der Ursprungsort scheinbar einen Einfluss auf die 

Differenzierungspräferenz der Stammzelle hat. Entsprechend lassen sich 

Varianzen in der Ausprägung MSC-spezifischer Markerproteine nachweisen.56,57  

Frühere Untersuchungen haben gezeigt, dass aus dem Knochenmark isolierte 

MSC ein großes Potential zur Knochenreparatur und -regeneration aufweisen.60 

Dabei können sie nicht nur entlang der osteogenen Zelllinie zu knochenbildenden 

Osteoblasten differenzieren, sondern über eigenständige Sekretion von 

stimulierenden Faktoren und die Interaktion mit der Umgebungsmatrix die 

Immunantwort lokal modulieren und so den Regenerationsprozess am Traumaort 

beeinflussen. Dies macht MSC zu geeignetem biologischem Material für 

Untersuchungen zu osteogenem Potential und zur Immunmodulation im Rahmen 

eines Implantationstraumas.27,28,43  



- 29 - 
 

 

3.7.2. Mononukleäre Knochenmarkszellen  

Mononukleäre Knochenmarkszellen (BMC) sind im Knochenmark enthaltene 

mononukleäre Zellen.61 Sie können mittels Dichtegradienten-Zentrifugation aus 

„buffy coat“ (Grenzschicht zwischen Gradientenmedium und Blutplasma) 

gewonnen werden.56,62 Darunter fallen mononukleäre Zellen des Immunsystems, 

hämatopoetische Stammzellen (HSC) wie auch endotheliale Vorläuferzellen 

(EPC), Adipozyten, Fibroblasten und Osteoblasten/-klasten und zu einem 

geringen Prozentsatz auch MSC.56,61 Dieses komplexe Gemisch aus Zellen 

schafft eine stabile Mikroumgebung für die Osteogenese.63 Es gibt Hinweise 

darauf, dass gemischte Zellpopulationen ein höheres 

Knochenregenerationspotential besitzen als Zellpopulationen eines bestimmten 

Zelltyps.64,65  

BMC werden aktuell im Rahmen klinischer Studien zur Behandlung knöcherner 

Non-Union mit einer autologen Knochentransplantation eingesetzt, weniger aber 

in der Therapie kritisch großer Knochendefekte.63 Studien haben gezeigt, dass 

das große osteogene Potential von BMC auch bei großen Knochendefekten zu 

sehr guten klinischen Ergebnissen führt.66 Daher eignen sich BMC gut für die in 

dieser Studie durchgeführten Untersuchungen zur osteogenen Differenzierung 

auf einem Scaffold im Vergleich mit MSC.61,65,66 

 

3.7.3. Aufkonzentriertes Knochenmarksaspirat 

Aufkonzentriertes Knochenmarksaspirat (BMAC) umfasst nachweislich mehrere 

Untergruppen mit regenerativem Potenzial wie (unreife) Monozyten und HSC, 

eine mutmaßliche Quelle von EPC, und Vorläufer von MSC.61 

Während MSC vor ihrer Verwendung aufwendig im Labor vermehrt werden 

müssen und auch BMC eine Aufarbeitung im Labor benötigen, kann BMAC 

problemlos im Operationssaal hergestellt werden. Dies hat den Vorteil, dass das 

an Progenitorzellen reiche Knochenmarkkonzentrat in derselben Operation 

erzeugt und appliziert werden kann.67,68 
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Die Entnahme des Knochenmarks wird in Lokalanästhesie des auf der Seite 

liegenden Patienten vorgenommen. Nach tiefem Einführen einer abgeschrägten 

Nadel von 6 bis 8 cm Länge und 1,5 mm Innendurchmesser in den spongiösen 

Knochen des Beckenkamm, wird das Mark in eine 10 ml-Kunststoffspritze 

aspiriert. Bei einer bestimmten Tiefe wird die Nadel bei aufeinanderfolgenden 

Aspirationen um 45° gedreht, um die Abschrägung neu auszurichten, so dass 

eine Aspiration um 360° möglich ist. Das aspirierte Knochenmark ist noch reicher 

an Stammzellen, wenn es in kleinen Fraktionen aspiriert wird. Alle 

Aspirationsfraktionen werden in Plastikbeuteln mit Zellkulturmedium und einer 

Antikoagulanzlösung (Zitronensäure, Natriumcitrat, Dextrose) zusammengeführt. 

Die gepoolten Aspirate werden dann filtriert, um Zellaggregate und Fett 

abzutrennen und können so direkt weiterverwendet werden.53,67  

Konzentriertes Knochenmarkaspirat enthält eine vergleichsweise hohe 

Konzentration an OPC, welche zur Teilnahme an der Osteogenese in der Lage 

sind.67,69 

 

3.7.4. Osteogene Differenzierung mesenchymaler Stammzellen  

Eine MSC ist durch ihr osteogenes Differenzierungspotential in der Lage, sich zu 

einem Osteoblast zu entwickeln und die Knochenformation einzuleiten.4,70 Ein 

reifer Osteoblast produziert Knochenmatrix am Ort des größten Stimulus. Bei 

sinkendem Bedarf an Knochenneubildung kann die Zelle einen von drei 

möglichen Wegen einschlagen: die Entwicklung zu einem Osteozyt, welcher als 

reife Knochenzelle die stabile Knochenstruktur bildet, zu einer 

Knochenbelegzelle, welche einen natürlichen Schutzschild gegenüber 

Osteoklasten darstellt und so das Gleichgewicht zwischen Knochenaufbau und -

abbau wahrt oder den Weg der Apoptose.71  

Zur Induktion der osteogenen Differenzierung sind bestimmte 

Umgebungsfaktoren notwendig. Hierzu zählen unter anderem die 

Wachstumsfaktoren basic und acidic fibroblast growth factor (bFGF und aFGF), 

IGF-I und IGF-II, PDGF und Mitglieder der TGF-β-Familie wie BMP.6,60 Die 

Reifung einer MSC zum Osteoblasten lässt sich in eine frühe und eine späte 

Phase unterteilen und wird engmaschig durch die osteogenen 
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Transkriptionsfaktoren runt-related transcription factor 2 (RUNX2), osterix (OSX), 

drosophila distal-less 5 (DLX5) und β-Catenin kontrolliert.71,72  

Zunächst differenziert sich die MSC zu einer gemeinsamen Osteo-

Chondroprogenitor-Zelle. Durch den Einfluss von RUNX2 wird die chondrogene 

und adipogene Differenzierung blockiert und die Umwandlung zum Präosteoblast 

festgelegt.72 Durch RUNX2 wird die Expression von frühen osteogenen Genen 

wie Alkalische Phosphatase (ALP) und collagen1α1 chain (COL1A1) neben 

anderen Osteoblasten-Markern wie Osteopontin (OPN), bone sialoprotein II 

(BSP II) und OCN zur Knochenmatrixbildung reguliert und der Osteoblast in 

einem unreifen Vorstadium behalten.71,72 Die Expression von RUNX2 und die 

Promoter-Aktivität des RUNX2-Gens wird durch die Anwesenheit von β-Catenin 

noch verstärkt.72 Die Wirkung von RUNX2 in der Frühphase der Differenzierung 

ist messbar durch die ALP-Aktivität.73 

Die Spätphase ist geprägt durch die Reifung vom Präosteoblast zum Osteoblast 

und wird dominiert von OSX, welches unter dem Einfluss von RUNX2 vermehrt 

exprimiert wird.72 Der reife Osteoblast exprimiert ebenfalls Gene zur Bildung von 

Knochenmatrixproteinen.71,72 Als Kennzeichen der Spätphase lassen sich 

Calcium-Ablagerungen als Zeichen des beginnenden Mineralisierungsprozesses 

heranziehen.71,73  

Die Aktivierung von RUNX2 erfolgt mittels Phosphorylierung und kann von 

Signalwegen wie dem ERK/MAP-Kinase (extracellular signal-regulated kinases/ 

mitogen-activated protein kinases) - Signalweg und dem BMP-Signalweg74,75 

ausgelöst werden. β-Catenin ist durch den wingless-related integration site (Wnt) 

- Signalweg reguliert.71,76   

 

3.7.4.1. Induktion der osteogenen Differenzierung durch 

Dexamethason  

Zur Induktion der osteogenen Differenzierung von MSC eignet sich das 

Glukokortikoid Dexamethason, welches nachweislich zur Ausreifung einer MSC 

zu einer funktionsfähigen Osteoblast-ähnlichen Zelle führt.77 Zur Herstellung 

eines die Osteogenese begünstigenden Mediums werden dabei zusätzlich zu 

Dexamethason noch Ascorbinsäure und β-Glycerophosphat hinzugefügt.78 
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Dieses sogenannte osteogene Differenzierungsmedium (OD) wird mittlerweile in 

Studien als osteogenes Standardmedium verwendet,64,78,79 wobei der 

ursprüngliche Zweck der osteogenen Differenzierung von MSC entsprach.43 

 

3.8. Vollblutstimulationstest 

Der Vollblutstimulationstest (VBSA) wurde erstmals 1995 von Prof. Dr. Dr. med. 

Thomas Hartung und Prof. Dr. Albrecht Wendel publiziert. Als Forschende am 

biochemisch-pharmakologischen Institut der Universität Konstanz ansässig, 

waren sie unter anderem im Feld der Qualitätssicherung und Produkttestung von 

intravenös zu verabreichenden Medikamenten tätig und befassten sich mit der 

Testung von Arzneimitteln auf pyrogene Substanzen. Das damalige 

Standardverfahren sah die Testung im Tiermodell an Kaninchen oder alternativ 

eine direkte Endotoxinbestimmung mittels Limulus-Test vor.80 Die Limitationen 

beider Testverfahren wie tierschutzrechtliche Bedenken81, Vergleichbarkeit, zu 

hohe Sensitivität82 oder eingeschränktes Erfassungsspektrum80 sollten mit der 

Einführung des Vollblutsystems umgangen werden. Hier sei die physiologische 

Zusammensetzung des Blutes aus zellulären und humoralen Komponenten 

erhalten und alle relevanten Blutbestandteile könnten ähnlich der in vivo-

Situation interagieren.81  

Hartung et al. entnahmen Vollblut von gesunden Spendern, was anschließend 

heparinisiert wurde, und versetzen es mit verschiedenen exogenen Pyrogenen 

wie Lipopolysacchariden (LPS) von Salmonellen oder abgetöteten 

Staphylococcus aureus. Nach einer Inkubationszeit von 24h und anschließender 

Zentrifugation untersuchten sie den Überstand mittels ELISA-Kits auf die vier 

endogenen Pyrogene IL-1, IL-6, TNF und PGE2.81  

Mit dieser Methode konnten die Autoren erfolgreich die primäre Immunantwort 

auf einen exogenen Stimulus in vitro simulieren und abhängig vom Stimulus 

verschieden hohe Konzentrationen an endogenen Pyrogenen nachweisen.81 Das 

Vollblutsystem erwies sich damit als dem Kaninchenmodell gleichwertige und 

dabei zeit- und kostengünstige Methode, um eine in vitro-Simulation der frühen 

Inflammationsphase eines Wirts zu erzeugen. Im Laufe der Jahre konnte gezeigt 

werden, dass der Test mit jeglicher Form von flüssigen Komponenten sowie 
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Feststoffen angewandt werden kann.83 Als Direktor des Center vor Alternatives 

to Animal Testing (CAAT) der Johns Hopkins University in Baltimore setzt 

Hartung sich auch weiterhin für den Ersatz von Tierversuchen durch Methoden 

wie den VBSA in der Toxizitätstestung ein.83 

 

3.9. Zentrale Fragestellung 

Die Entwicklung neuartiger synthetischer Biomaterialien zur Verwendung im 

Bereich des Tissue Engineering, der operativen Versorgung komplexer 

Knochendefekte oder als Trägermedium zur lokalen Applikation von Antibiotika, 

Wachstumsfaktoren oder immunaktiven Zellen in einer Defektzone gewinnt stetig 

an Bedeutung. Bei der Konzeption neuer oder der Optimierung altbewährter 

Materialien ist der Aspekt der Biokompatibilität und damit die 

Erhaltungswahrscheinlichkeit des Implantats von besonderer Relevanz.  

Um bessere Ergebnisse in der Entwicklung zu erzielen kann es sinnvoll sein, ein 

Material früh hinsichtlich seiner individuellen physikalischen Eigenschaften, 

immunologischen Signatur und Biokompatibilität zu charakterisieren. Ein 

standardisiertes Analyseprotokolls oben genannter Komponenten kann zu einer 

verbesserten Vergleichbarkeit solcher Materialstudien beitragen und ermöglicht 

letztlich allgemein gültige Rückschlüsse auf den Einfluss bestimmter 

Implantateigenschaften auf die Immunreaktion des Wirts nach Implantation.  

Gegenstand unserer Studie ist die Analyse einer neuartigen Darbietungsform des 

bereits vielfältig eingesetzten Biomaterials PLGA zur Produktion einer porösen 

Membran zur Abdeckung von großen Knochendefekten. Laut unserer Hypothese 

ermöglicht die neue Zusammensetzung des PLGA-Gemischs die Herstellung 

einer Membran zur Abdeckung des Defektes und trägt zu einer verbesserten 

Defektheilung bei. Dies könnte eventuell den Einsatz dieses Materials als Ersatz 

der induzierten Membran im Rahmen der Masquelet-Technik ermöglichen. Im 

Sinne der Materialcharakterisierung sind besonders die oben genannten Punkte 

von Interesse.  

In Bezug auf die physikalischen Eigenschaften der PLGA-Membran soll 

untersucht werden, wie stabil die Membran in wässrigem Milieu ist. Zur 

Dokumentation der Degradation werden Analysen unter dem 
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Rasterelektronenmikroskop (REM) durchgeführt. Mithilfe eines 

Dreipunktbiegetests sollen mechanische Eigenschaften der Membran erfasst 

werden. Um die Permeabilität der Membran für Peptidfaktoren zu bestimmen, 

wird ein Diffusionstest durchgeführt.  

Weiterhin ist fraglich, ob das Material zytokompatibel ist und osteoinduktiv wirkt. 

Beide Eigenschaften sind entscheidend für die effektive Verstärkung von 

Knochenneubildung in einer Defektzone. Hierzu erfolgt die Analyse der 

Bioaktivität von MSC, BMC und BMAC im Zeitverlauf. Dazu angewandte 

Methoden umfassen MTT-Tests sowie Fluoreszenzmikroskopie zum Nachweis 

der Zellen auf der Oberfläche. Aus der Analyse der Expression osteogener Gene 

können Rückschlüsse auf eine mögliche osteogene Differenzierung der Zellen 

gezogen werden.  

Daran schließt sich die Frage an, ob die PLGA-Membran im Vergleich zu anderen 

Biomaterialien eine veränderte immunologische Reaktion auslöst. Um dies zu 

beantworten, wird ein VBSA kombiniert mit einer Sekretom-Analyse 

durchgeführt. Wir vermuten, dass sich so die frühe Immunreaktion der ersten 24h 

erfassen lässt. Ob sich aus der somit erfassten immunologischen Signatur 

Rückschlüsse ziehen lassen auf den Verlauf der Fremdkörperreaktion und den 

Erfolg des implantierten Materials, kann in dieser Untersuchung allerdings nicht 

geklärt werden und erfordert weitere Langzeituntersuchungen im Tiermodell. 
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4. Material und Methoden  

4.1. Apparaturen und Materialien  

4.1.1. Verbrauchsmaterialien  

Transferpipette 3,5 ml Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland  

Cellstar Tubes 15 ml  
Greiner Bio-One, Kremsmünster, 

Österreich  

Cellstar Tubes 50 ml  
Greiner Bio-One, Kremsmünster, 

Österreich 

Stripette Serologische Pipette 5 ml 
Corning Incorporated Costar, Corning 

NY, USA 

Stripette Serologische Pipette 10 ml 
Corning Incorporated Costar, Corning 

NY, USA 

Stripette Serologische Pipette 25 ml  
Corning Incorporated Costar, Corning 

NY, USA  

TC-Flasche T25, Cell+, Bel. Kap.  Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland 

TC-Flasche T75, Cell+, Bel. Kap.  Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland  

Filterpipettenspitzen 10/20 µl, 100 µl, 

200 µl, 1000 µl 

STARLAB, International GmbH, 

Hamburg, Deutschland  

S-Monovette Serum 7,5ml, 92 x 15 

mm, Lithium-Heparin, steril  
Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland 

Safety-Multifly 21G Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland  

C-Chip/Neubauer Einweg-

Zählkammer 
NanoEnTek, Plesanton CA, USA 

TC-Platte 4 Well, Cell+, F Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland 
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TC-Platte 12 Well, Cell+, F Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland  

TC-Platte 24 Well, Cell+, F Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland  

TC-Platte 48 Well, Cell+, F Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland  

TC-Platte 96 Well, Cell+, F Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland 

BD Microlane 3 Sonderkanülen  Megro, Wesel, Deutschland  

Einweg-Standardskalpell  
Feather Safety Razor Co., Osaka, 

Japan 

Stiefel Biopsy Punch Biopsiestanzen 

5mm 
MSG, Wuppertal, Deutschland  

Einbettkassetten  Roth, Karlsruhe, Deutschland  

1,8 ml Kryoröhrchen Starlab, Nümbrecht, Deutschland 

Kryo-Boxen aus Karton 133x133x32 

mm, weiß 

Ratiolab GmbH, Dreieich, 

Deutschland 

Rastereinsatz für Kryo-Boxen, 

133x133x25 mm, Raster 16x16 mm 

Ratiolab GmbH, Dreieich, 

Deutschland  

Standard-Reagiergefäß 1,5 ml Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland  

Multipoly-Pro Gefäß 0,2 ml  Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland  

pH-Teststreifen  Macherey-Nagel, Düren, Deutschland   

Peha-soft nitrile fino powderfree 

Schutzhandschuhe, M 
Hartmann, Heidenheim, Deutschland 

Abdecktuch, OPS Essential  
Medline International Germany 

GmbH, Kleve, Deutschland  
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Omnifix 100 Duo Insulinspritzen  
B. Braun Melsungen AG, Melsungen, 

Deutschland  

Chirurgische Pinzetten  Aesculap, Tuttlingen, Deutschland  

Dowsil 3140 RTV Silikon-

Schutzbeschichtung, kaltvernetzend 

Dow Chemical, Midland, Michigan, 

USA 

 

4.1.2. Geräte  

ErgoOne Einkanal-Pipette 10 µl, 20 

µl, 100 µl, 200 µl, 1000 µl 

Starlab, Nümbrecht, Deutschland 

Pipetus (Akku-betriebene 

Pipettierhilfe für alle Pipetten von 0,1-

200 ml) 

Hirschmann Laborgeräte GmbH & 

Co. KG, Eberstadt, Deutschland 

HERAcell 150i CO2-Inkubator mit 

Edelstahlkammer 

Thermo Fisher Scientific Inc., 

Waltham, Massachusetts, USA 

Infinite M200 Mikrotiterplatten-

Lesegerät 

Tecan AG, Männedorf, Schweiz  

Rotamax 120 Schüttelgerät  Heidolph Instruments, Schwabach, 

Deutschland  

NanoVue Plus Spectrophotometer GE Healthcare, Solingen, 

Deutschland 

SI-8001 Analysewaage Denver Instrument, Göttingen, 

Deutschland  

Biofuge Fresco gekühlte Mikroliter-

Zentrifuge 

Thermo Fisher Scientific, Waltham, 

Massachusetts, USA  

Basic Meter PB-11 Ph-Meter Sartorius, Göttingen, Deutschland  
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IKA Magnetrührer RET control-visc IKA-Werke GmbH & Co. KG, Staufen, 

Deutschland  

VWB2 26 Wasserbad VWR International GmbH, Darmstadt, 

Deutschland  

Mega Star 1.6R Tischzentrifuge, 

belüftet/gekühlt 

VWR International GmbH, Darmstadt, 

Deutschland  

RS-VA 10 Regelbarer Vortexer Phoenix Instruments GmbH, 

Garbsen, Deutschland  

Mikroskop Primo Star Carl Zeiss AG, Oberkochen, 

Deutschland  

2540EL Laborautoklav Systec, Linden, Deutschland  

Kühlschrank +4°C bis -20°C  Bosch AG, Stuttgart, Deutschland  

Gefrierschrank -80°C Heraeus AG, Hanau, Deutschland  

Sterilbank Antares 38 Anthos Mikrosysteme, Köln, 

Deutschland  

Hitachi SEM S4500 

Rasterelektronenmikroskop 

Hitachi AG, Düsseldorf, Deutschland  

Fusion FX7 Imaging System Vilber Lourmat, Eberhardzell, 

Deutschland  

Realtime Thermocycler Mx3005p Stratagene Corp., La Jolla, USA  

Axio Observer Z1 

Fluoreszenzmikroskop 

Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, 

Deutschland 

AxioCam MRm Kamera Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, 

Deutschland 
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4.1.3. Software 

ImageJ 1.52a Wayne Rasband, National Institutes 

of Health, USA 

BiAS. für Windows, Version 11.05 Dr. Hanns Ackermann, Epsilon-

Verlag, Darmstadt, Deutschland 

testXpert® ZwickRoell GmbH & Co. KG, Ulm, 

Deutschland 

Photoshop CS4 Adobe Systems Software Ireland 

Limited, Dublin, Republic of Ireland 

AxioVision Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, 

Deutschland 

MagellanTM  Tecan AG, Männedorf, Schweiz 

 

4.1.4. Zellen  

Stromale Knochenmarkzellen (MSC) Anonymisierte 

Knochenmarksaspirate, bereitgestellt 

vom DRK Baden Würtemberg - 

Hessen, Frankfurt am Main, 

Deutschland  

Mononukleäre Knochenmarkzellen 

(BMC) 

Anonymisierte 

Knochenmarksaspirate, bereitgestellt 

vom DRK Baden Würtemberg - 

Hessen, Frankfurt am Main, 

Deutschland 

Aufkonzentriertes 

Knochenmarkaspirat (BMAC)  

Anonymisierte 

Knochenmarksaspirate, bereitgestellt 

vom DRK Baden Würtemberg - 
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Hessen, Frankfurt am Main, 

Deutschland  

 

4.1.5. Scaffolds  

TAOS – Membran (PLGA), Ø 5 mm  Locate Bio Ltd., Nottingham, UK   

Herafill Granulat (CS), Ø 3-5 mm  Heraeus Medical, Wehrheim, 

Deutschland  

Palacos R (PMMA) Heraeus Medical, Wehrheim, 

Deutschland 

 

4.1.6. Nährmedien  

MesenCult MSC Basal Medium 

(Human) 

Stemcell Technologies, Vancouver, 

Kanada 

MesenCult MSC Stimulatory 

Supplement (Human)  

Stemcell Technologies, Vancouver, 

Kanada  

Gibco DMEM (1X) + GlutaMAX-I Fisher scientific, Schwerte, 

Deutschland  

Gibco Dulbecco's Modified Eagle 

Medium (DMEM) 

Fisher scientific, Schwerte, 

Deutschland  

 

4.1.7. Puffer und Lösungen  

Biocoll Seperating Solution  Biochrom GmbH, Berlin, Deutschland 

DPBS (-/-), Dulbecco’s Phosphate 

Buffered Saline (-CaCl2/-MgCl2)  

Gibco/ Life Technologies Limited, 

Paisley, UK  



- 41 - 
 

Accutase Lösung Sigma-Aldrich Chemie GmbH, 

Steinheim, Deutschland  

Ampuwa Spüllösung Fresenius Kabi, Bad Homburg vor der 

Höhe, Deutschland  

Fetal bovine serum (FCS), qualifiziert, 

hitzeinaktiviert 

Gibco/ Life technologies Limited, 

Paisley, UK  

Alizarin-Rot-Lösung  Sigma-Aldrich Chemie GmbH, 

Steinheim, Deutschland 

Formaldehydlösung 2%, Shandon™ 

Zinc Formal-Fixx™ 

Thermo Fisher Scientific, Waltham, 

Massachusetts, USA 

Türks Lösung  Sigma-Aldrich Chemie GmbH, 

Steinheim, Deutschland  

Dimethylsulfoxid (DMSO) Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland  

Solubilisierungspuffer Roche Diagnostics GmbH, 

Mannheim, Deutschland 

Lipopolysaccharid (LPS) von 

Escheria coli O111:B4 

Sigma-Aldrich Chemie GmbH, 

Steinheim, Deutschland  

Β-Glycerophosphat- 

Disodiumsalzhydrat 

Sigma-Aldrich Chemie GmbH, 

Steinheim, Deutschland  

L-Ascorbinsäure Sigma-Aldrich Chemie GmbH, 

Steinheim, Deutschland  

Dexamethason Sigma-Aldrich Chemie GmbH, 

Steinheim, Deutschland  

CelLytic M Sigma-Aldrich Chemie GmbH, 

Steinheim, Deutschland  
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Rekombinantes Human/Rhesus 

Macaque/Feline CXCL12/SDF-1 

alpha 

R&D Systems Inc., Minneapolis, USA 

Rekombinantes Human CCL2/MCP-1 

Protein  

R&D Systems Inc., Minneapolis, USA 

Vollblut von 3 Probanden  Anonymisierte Spenden  

 

4.1.8. Analyse-KITs 

Alkaline Phosphatase Assay Kit 

(Colorimetric) 

Abcam, Cambridge, UK  

Proteome Profiler Human XL 

Cytokine Array Kit 

R&D Systems Inc., Minneapolis, USA  

Cell Proliferation Kit I (MTT) Roche Diagnostics GmbH, 

Mannheim, Deutschland  

CellTrace™ CFSE Cell Proliferation 

Kit 

Thermo Fisher Scientific, Waltham, 

Massachusetts, USA 

FastGene RNA Basic Kit Nippon Genetics Europe, Düren, 

Deutschland 

FastGene Sciptase II cDNA 

Synthesis Kit  

Nippon Genetics Europe, Düren, 

Deutschland 

 

4.1.9. ELISA 

Human CXCL12/SDF-1 alpha 

Quantikine ELISA Kit 

R&D Systems Inc., Minneapolis, USA 
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Human CCL2/MCP-1 Quantikine 

ELISA Kit 

R&D Systems Inc., Minneapolis, USA 

 

4.1.10. RT-qPCR 

RT² SYBR Green ROX qPCR 

Mastermix (24) 

QIAGEN GmbH, Hilden, Deutschland   

RT² qPCR Primer Assay for Human 

GAPDH 

QIAGEN GmbH, Hilden, Deutschland   

RT² qPCR Primer Assay for Human 

BMP2 

QIAGEN GmbH, Hilden, Deutschland   

RT² qPCR Primer Assay for Human 

COL1A1 

QIAGEN GmbH, Hilden, Deutschland   

RT² qPCR Primer Assay for Human 

BGLAP 

QIAGEN GmbH, Hilden, Deutschland   

RT² qPCR Primer Assay for Human 

RUNX2 

QIAGEN GmbH, Hilden, Deutschland   

RT² qPCR Primer Assay for Human 

SPARC 

QIAGEN GmbH, Hilden, Deutschland   

RT² qPCR Primer Assay for Human 

VEGFA 

QIAGEN GmbH, Hilden, Deutschland   

RT² qPCR Primer Assay for Human 

IL6 

QIAGEN GmbH, Hilden, Deutschland   

RT² qPCR Primer Assay for Human 

IL8 

QIAGEN GmbH, Hilden, Deutschland   
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4.2. Methoden  

4.2.1. Votum der Ethikkommission  

Die Verwendung von anonymisierten Restknochenmarksproben für 

Forschungszwecke ist durch das Ethikvotum 329/10 gedeckt.  

Die Abnahme von Vollblut von gesunden Probanden ist durch das Ethikvotum 

89/19 gedeckt.  

 

4.2.2. Steriles Arbeiten  

Zur Gewährleistung einer keimfreien Arbeitsumgebung wurden alle Versuche 

sowie die Kultivierung und Verarbeitung der Zellpopulationen an einer sterilen 

Werkbank durchgeführt. Dabei wurde auf gründliches Händewaschen vor 

Arbeitsbeginn, das Tragen von Handschuhen und die Händedesinfektion mit 

Ethanol 70% geachtet. Vor Beginn und nach Abschluss der Versuche wurde alle 

Oberflächen der Werkbank sowie die genutzten Gerätschaften mit Ethanol 70% 

desinfiziert. Nicht sterile Materialien wurden vor Verwendung mit Zellen 

autoklaviert. 

 

4.2.3. PLGA-Scaffolds  

4.2.3.1. Herstellung der PLGA-Scaffolds  

Zur Herstellung der Scaffolds wurde das pulverförmige Polymer PLGA mit einer 

Suspension des mineralischen Zusatzstoff für 30s vermischt und anschließend 

in einer sterilen Form zu einer Membran mit den Maßen 2 cm x 5 cm x 2 mm 

gepresst. Mit einer Hautbiopsiestanze mit einem Durchmesser von 5 mm (Fläche: 

20 mm2, Abbildung 2) wurden nach einem 30-minütigen Trockenintervall 

Probekörperchen ausgestanzt und mithilfe einer kleinkalibrigen Kanüle zum 

vollständigen Aushärten in einer 24-Well-Platte platziert. 



- 45 - 
 

4.2.3.2. Ermittlung des optimalen Beladungsvolumens  

Zur Ermittlung des optimalen Beladungsvolumens der Scaffolds wurde 

Knochenmark in 5 µl-Schritten auf bereits ausgehärtete Scaffolds aufgetropft und 

optisch bestimmt, ab welchem Volumen das Knochenmark nicht mehr von der 

Testoberfläche absorbiert wurde. Das Annäherungsverfahren ergab ein 

optimales Beladungsvolumen von 12 µl.  

 

4.2.3.3. Maximale Beladungskapazität der Scaffoldoberfläche  

Zur Bestimmung der maximalen Beladungskapazität wurden PLGA-Scaffolds mit 

unterschiedlichem Aushärtegrad (15 min, 24 h) mit MSC und BMC beladen. 

Hierzu wurden Probekörperchen wie bereits beschrieben hergestellt und nach 15 

min Aushärtezeit in einer 48-Well-Platte ausplattiert. Bereits am Vortag 

hergestellte Scaffolds wurden nach 24 h Aushärtezeit ebenfalls ausplattiert. Der 

Versuch erfolgte im Doppelansatz (Tabelle 1).  

Je 5 MSC- und BMC-Zellpopulationen wurden in Nährmedium resuspendiert und 

in aufsteigender Zellkonzentration in einem Beladungsvolumen von je 12 µl 

mittels Pipette auf die Testoberflächen aufgebracht. Nach 30 min Inkubation im 

CO2-Inkubator bei 37°C und 100% Luftfeuchte wurden die mit Scaffolds 

besetzten Wells mit 300 µl Nährmedium befüllt und für sieben Tage bei 37°C im 

Inkubationsschrank belassen.  

 

 

Abbildung 2: PLGA-Scaffolds zur Aushärtung, Durchmesser 5mm 
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Tabelle 1: Beladungsschema zur Bestimmung der maximalen Beladungskapazität in Abhängigkeit der 

Aushärtezeit; n=5 

 MSC MSC BMC BMC MSC MSC BMC BMC 
4 x 102 
Zellen/cm² 

X X X X X X X X 

2 x 10³ 
Zellen/cm² 

X X X X X X X X 

1 x 104 

Zellen/cm² 
X X X X X X X X 

4 x 104 

Zellen/cm² 
X X X X X X X X 

         
         
 15 min 24 h 

 

In einem weiteren Ansatz wurde die Entwicklung der Zelldichte auf der 

Scaffoldoberfläche im Zeitverlauf unabhängig vom Aushärtegrad bestimmt. 

Hierzu wurde BMAC isoliert und auf bereits ausgehärtete Scaffolds gegeben. 

Entsprechend dem geschilderten Procedere wurden die Ansätze mit 

Nährmedium befüllt und für sieben Tage inkubiert.  

Ein vollständiger Mediumswechsel erfolgte an D4. An D1, D3 und D7 erfolgte 

eine Erfassung der metabolischen Aktivität mittels MTT-Tests auf dem Scaffold 

und auf dem Wellboden zur annäherungsweisen Bestimmung der Zelldichte und 

Zellaktivität. Die Bestimmung der Zellaktivität auf dem Wellboden dient dazu, das 

Ausmaß der Zellablösung vom Scaffold im Zeitverlauf zu bestimmen. 

 

4.2.3.4. Fetales Kälberserum (FCS)-Vorbehandlung von PLGA-

Scaffolds  

Entgegen der hier geschilderten Aufbereitung der Scaffolds für die Versuche ist 

in den Angaben des Herstellers Locate ein Waschvorgang der PLGA-Scaffolds 

mit FCS-haltigem Medium beschrieben. Zur Erfassung des Einflusses einer FCS-

Vorbehandlung auf die Zelladhäsion und Zellaktivität wurde die metabolische 

Aktivität von MSC auf der Scaffoldoberfläche nach Vorbehandlung mit FCS-

haltigem Medium bestimmt.    
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Es wurde die Hälfte der Scaffolds zweimal je 1 min mit FCS-haltigem 

Nährmedium gewaschen, die andere Hälfte mit reinem DMEM + Glutamax. 

Anschließend wurden die Prüfkörper mit einer Pinzette für ein 15-minütiges 

Trockenintervall in eine 48-Well-Platte überführt.  

Um den Nachweis vitaler Zellen auf der Scaffold-Oberfläche via 

Fluoreszenzmikroskopie zu ermöglichen, wurde eine 

Carboxyfluoresceinsuccinimidylester (CFSE) -Färbung der MSC mithilfe des 

CellTrace™ CFSE Cell Proliferation Kit (Thermo Fisher Scientific, Waltham, 

Massachusetts, USA) durchgeführt. CFSE wird hierbei von intrazellulären 

Esterasen gespalten, was in einer unspezifischen Cytoplasma-Fluoreszenz 

resultiert. Das Nährmedium wurde entfernt und die adhärenten MSC in der 

Zellkulturflasche mittels Accutase gelöst. Für BMC entfiel dieser Schritt, da sie 

für den Versuch frisch aus Knochenmark isoliert wurden und suspendiert 

vorlagen. Die jeweilige Zellsorte wurde in einem Falconröhrchen mit der loading 

solution, bestehend aus CFSE-Stammlösung und DPBS +/+ resuspendiert. Nach 

Inkubation bei 37°C und wiederholten Waschvorgängen wurde die loading 

solution entfernt, 300 µl Nährmedium eingefüllt, die Zellkonzentration eingestellt, 

Zellen auf den Scaffolds wie beschrieben ausgesät (Tabelle 1) und die Ansätze 

für sieben Tage bei 37°C im CO2-Schrank inkubiert. Ein Mediumswechsel 

erfolgte am vierten Tag.  

Die Zellen an D1, 3 und 7 mittels Fluoreszenzmikroskopie untersucht. Mittels 

Auszählung von 4-5 Gesichtsfeldern wurde die relative Zelldichte auf Scaffold 

sowie Wellboden bestimmt. Zur Bestimmung der Zellaktivität wurde ein MTT-Test 

durchgeführt. 

 

4.2.3.5. Fluoreszenzmikroskopie  

Als Fluoreszenzmikroskop wurde das Axio Observer Z1 mit der Kamera AxioCam 

MRm (beide Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, Deutschland) eingesetzt. Es 

wurden Mikroskopaufnahmen mit den Zeiss Filter-Sets # 10 und # 15 mit einer 5 

x und 20 x Vergrößerung durchgeführt und mit der Software AxioVision (Carl 

Zeiss Microscopy GmbH, Jena, Deutschland) bearbeitet. 
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4.2.3.6. Darstellung der Degradation eines PLGA-Scaffolds in 

wässrigem Milieu mittels Rasterelektronenmikroskopie 

Zum Nachweis des Verhaltens der PLGA-Scaffolds in wässriger Lösung wurden 

Scaffolds in DPBS -/- über sieben Tage bei Raumtemperatur (RT) inkubiert. An 

D1, 3 und 7 wurden je zwei Scaffolds aus der Lösung entnommen und in einem 

trockenen Well platziert. Nach vollständiger Austrocknung wurden die Scaffolds 

mit Gold bedampft und die Degradation in einem Hitachi SEM S4500 REM 

dokumentiert. 

 

4.2.4. Physikalische und funktionelle Eigenschaften der PLGA-

Membran  

4.2.4.1. Biomechanik  

Es wurden die Biegefestigkeit und Bruchsteifigkeit einer PLGA-Membran der 

Größe 22 x 10 x 2 mm analysiert. Die Membran wurde wie oben beschrieben 

hergestellt und für 24h trocknen gelassen. Unter Verwendung einer zwickiLine 

Z5.0 Material-Prüfmaschine (ZwickRoell GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland) 

wurde die Membran einem 3-Punkt-Belastungstest unterzogen. Der Stempel 

wurde hierbei mit einer konstanten Geschwindigkeit von 0,1 mm/s auf das 

Material abgesenkt und der auftretende Widerstand wurde durch eine 

hochsensitive Messsonde kontinuierlich aufgezeichnet. Mittels der Software 

testXpert® (ZwickRoell GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland) wurde die maximale 

Kraft bis zum Bruch des Materials (=maximale Bruchlast, definiert als rapider 

Kraftabfall >50%) ermittelt. Anhand der Steigung im linearen Bereich der Kraft-

Deformationskurve wurde zudem die Biegesteifigkeit des Materials ermittelt.84  
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4.2.4.2. Diffusionskapazität für Chemokine  

Zur Bestimmung der Diffusionseigenschaften der PLGA-Membranen wurde ein 

Diffusionstest mit den Peptidfaktoren Stromal Derived Factor CXCL12/SDF-1α 

und Monocyte Chemoattractant Protein CCL2/MCP-1 durchgeführt. SDF-1α 

umfasst 72 Aminosäuren und hat ein Molekulargewicht von 8,5 kDA, MCP-1 

umfasst 99 Aminosäuren und hat ein Molekulargewicht von 11 kDA. 

Es wurden PLGA-Membranen der bereits beschriebenen Größe mithilfe von 

Dowsil Silikon-Schutzbeschichtung mittig in das Well einer 12-Well-Platte 

eingepasst und an den Kontaktflächen vollständig versiegelt. Das Silikon wurde 

zur vollständigen Aushärtung 24h trocknen gelassen.  

Zur Prüfung der Dichtigkeit der Membran an den Kontaktflächen wurde in beide 

Kompartimente gleichermaßen DPBS -/- eingefüllt, wobei eine Hälfte mit 

Methylenblaulösung versetzt wurde. Mögliche Pegelunterschiede wurden 

ausgeglichen. Visuell zeigte sich nach 24h kein Eindringen des Farbstoffs in das 

zweite Kompartiment (Abbildung 4). Daher wurde dieses Verfahren angewendet, 

um die Diffusion von Chemokinen durch die PLGA-Membran zu untersuchen.  

In eines der beiden mit 1 ml DPBS -/- gefüllten Kompartimente wurden die 

Chemokine SDF-1α oder MCP-1 in einem Volumen von je 10 µl mit einer 

Endkonzentration von 1x106 pg/ml gegeben. Als Negativkontrolle diente ein 

gekammertes Well, welches nicht mit Proteinen versetzt wurde, als 

Positivkontrolle ein Well ohne Kompartimentierung durch eine PLGA-Membran, 

befüllt mit 2 ml DPBS -/- sowie dem Chemokingemisch. Letzterer Ansatz simuliert 

den Konzentrationsausgleich des jeweiligen Chemokins bei vollständiger 

Diffusion in das zweite Kompartiment.  

Abbildung 3: PLGA-Membran im Bruchtest, Membrandicke 2mm; links: Membran vor Kraftausübung, rechts: 

Membran nach Bruch 
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Zu den Messzeitpunkten T=1h, T=6h, T=24h und T=72h wurden jeweils 100 µl 

aus der peptidarmen Kammer entnommen. Das entnommene Volumen wurde 

durch direktes Wiederauffüllen des Entnahmekompartiments mit 100 µL DPBS -

/- ausgeglichen zur Vermeidung eines hydrostatischer Druckgradienten. Die 

entnommenen Proben wurden bis zur weiteren Verarbeitung bei -80°C gelagert.  

Die Messung der diffundierten Peptidfaktoren wurden mit dem Quantikine ELISA 

Kit für SDF-1α und MCP-1 durchgeführt. Hierzu wurden nach Herstellerangaben 

alle zu verwendenden Lösungen auf RT gebracht. 200 µl der Proben sowie der 

Kontrollen wurde in die vorbereitete 96-Wellplatte gegeben, abgedeckt und für 

2h bei RT inkubiert. Nach Aspiration und dreimaligem Waschen der Wells wurden 

200 µl in die Wells gegeben und gleichermaßen verschlossen und für 2 h bei RT 

inkubiert. Der Überstand wurde verworfen und nach dreimaligem Waschen 200 

µl Substratlösung hinzugegeben. Nach lichtgeschützter Inkubation für 30 min bei 

RT wurde die Reaktion mit 50 µl Stop-Lösung beendet und innerhalb von 30 min 

bei einer Wellenlänge von 450 nm mit dem Infinite M200 Mikrotiterplatten-

Lesegerät ausgewertet. Die Werte werden als Prozentanteil der Positivkontrolle 

angegeben. 

 

4.2.5. Zellkulturen und Zellsuspension 

4.2.5.1. Stromale Knochenmarkszellen 

Zur Gewinnung von MSC wurden je 1-3 ml einer anonymisierten 

Knochenmarkprobe vom Blutspendedienst des Deutschen Roten Kreuzes (DRK) 

verwendet.  

Abbildung 4: Überprüfung der Dichtigkeit. Das Well ist durch die PLGA-Membran in zwei Kompartimente 

getrennt. Ein Kompartiment wurde mit PBS-Lösung gefüllt, das andere Kompartiment wurde mit dem 

gleichen Volumen PBS/Methylenblau gefüllt. Es wurde für 24h beobachtet 



- 51 - 
 

Zur Isolation der MSC wurde die Probe 1:1 mit angewärmtem DPBS -/- verdünnt 

und anschließend mittels Dichtegradientenzentrifugation mit Biocoll (1,077 g/ml) 

im Verhältnis 1:1 bei 800 g und RT für 25 min aufgetrennt. Der „buffy coat“, in 

welchem sich die mononukleären Zellen des Knochenmarks befinden56, wurde 

mittels Pasteurpipette entnommen und in einem 15 ml Falcon-Röhrchen mit 10 

ml angewärmtem DPBS -/- gewaschen und bei 600 g und RT für 8 min 

zentrifugiert. Nach Entnahme des Überstands wurde das im Röhrchen 

verbleibende Zellpellet in 5 ml angewärmtem MesenCult + Supplements 

resuspendiert. 

Zur Bestimmung der Zellzahl wurden 20 µl Zellsuspension in einem Eppendorf-

Gefäß mit 20 µl Türcks-Lösung mithilfe des Vortexers gut durchmischt. Aus dem 

Gemisch wurden 10 µl entnommen und auf eine Neubauer-Zählkammer 

aufgetragen. Die Zellzahl wurde bestimmt anhand der Formel: Zellzahl/ml = 

Mittelwert der ausgezählten Quadrate x 10000 x Verdünnungsfaktor.  

Nach Bestimmung der Zellzahl folgte die Kultivierung der Zellen zur Isolation von 

MSC (- 52 -4.2.5.4). 

 

4.2.5.2. Mononukleäre Knochenmarkszellen 

Die Gewinnung der BMC erfolgte entsprechend der Isolation von MSC ebenfalls 

aus anonymisiertem Knochenmark mit identischem Vorgehen, wie oben 

beschrieben. Nach der Dichtegradientenzentrifugation und Aufreinigung der 

Zellen wurde das Zellpellet mit 5 ml DMEM-Medium resuspendiert.  

Die Zellzahlbestimmung erfolgte nach oben beschriebener Methodik. Im 

Anschluss konnte die Zellsuspension direkt zur Anwendung auf dem 

Versuchsmaterial ohne weitere Kultivierung verwendet werden.  

 

4.2.5.3. Aufkonzentriertes Knochenmarksaspirat 

Anonymisierte Knochenmarksaspirate aus dem Blutspendedienst des DRK 

wurden 1,5 ml 600 g und RT für 10 min zentrifugiert. Das Volumen des rötlich 

gefärbten hämolytischen Überstandes und des Zellpellets wurden bestimmt und 

der Konzentrierungsfaktor berechnet. Im Mittel zeigte sich das BMAC-Pellet um 
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den Faktor 3 gegenüber dem Ausgangsmaterial aufkonzentriert. Anschließend 

wurde das BMAC-Pellet in DMEM-Medium resuspendiert. Es folgte eine 

Zellzahlbestimmung. Bei hoher Zellzahl war eine starke Verdünnung des 

Zellpellets um mindestens Faktor 20 notwendig.  

 

4.2.5.4. Methoden der Zellkultivierung 

Die in Selektionsmedium Mesencult + Supplements suspendierten BMC wurden 

mit einer Dichte von 2x106 BMC/25cm² und einem Suspensionsvolumen von 5 

ml in einer 25cm² Zellkulturflasche ausgesät und im CO2-Inkubator bei 37°C 

kultiviert. Alle zwei bis drei Tage erfolgte ein Wechsel des Mediums. Mittels 

regelmäßiger lichtmikroskopischer Kontrolle konnten der Selektionsprozess und 

das Wachstum der Zellpopulation beobachtet werden. Das Passagieren der 

Zellkultur erfolgte bei einem Zellkonfluenz von etwa 80%.  

Dazu wurden die Zellen mit 5ml angewärmtem DPBS -/- für 5 min inkubiert und 

gewaschen. Nach dem Absaugen des DPBS -/- wurde die Zellkultur mit 3 ml 

Accutase (Gemisch aus proteolytischen und kollagenolytischen Enzymen) 

bedeckt und für weitere 10 min zur Lösung der am Flaschenboden adhärenten 

MSC inkubiert.  

Die proteolytische Wirkung der Accutase wurde mit Mesencult + Supplements im 

Verhältnis 1:1 abgestoppt. Die vollständige Ablösung und Suspension der Zellen 

im Medium wurde lichtmikroskopisch kontrolliert und gegebenenfalls durch 

leichtes Ruckeln an der Zellkulturflasche sowie vorsichtigem Spülen des 

Flaschenbodens herbeigeführt. Die Zellsuspension wurde in einem 15 ml Falcon-

Röhrchen bei 600 g RT für 8 min zentrifugiert.  

Das Zellpellet wurde in angewärmtem Nährmedium resuspendiert und mit einer 

Dichte von 2x106 Zellen/25cm² in einer 75cm² Zellkulturflasche ausplattiert. Die 

Zellexpansion wurde wiederholt, bis die benötigte Zellmenge erreicht wurde. 

Überzählige Zellkulturen wurden zur späteren Verwendung kryokonserviert. 

Für die Verwendung der MSC im Versuch wurde die Zellzahl mittels Neubauer-

Zählkammer bestimmt und anschließend die Zellsuspension auf die benötigte 

Zellkonzentration aufkonzentriert oder verdünnt und auf das Versuchsmaterial 
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aufgetragen. Dazu wurde die Formel „Zellkonzentration= Zellzahl/Volumen des 

Mediums (c = N/V)“ angewandt. 

 

4.2.5.5. Kryokonservierung und Auftauen  

Zur Kryokonservierung wurden die Zellen wie beschrieben aus den 

Zellkulturflaschen abgelöst und mit einer Zelldichte von 5x105 Zellen/500 µl in 

einem Gefriermedium aus 90% FCS und 10% Dimethylsulfoxid (DMSO) in einem 

Kryoröhrchen in flüssigem Stickstoff gelagert. 

Das Auftauen der Zellen erfolgte zügig im Wasserbad bei 37°C. Die Zellen wurde 

sofort in ein 15 ml Falkon-Röhrchen überführt und mit 10 ml nicht vorgewärmtem 

MesenCult + Supplements bei 500 g und RT für 5 min zentrifugiert. Anschließend 

wurden die Zellen wie oben beschrieben in Kultur genommen. Hierzu wurde eine 

der Zellzahl angemessene Zellkulturflasche gewählt.   

Die Zellen wurden einige Tage vor Versuchsbeginn aufgetaut, um ein 

angemessenes Zellwachstum in der Flasche und Zellaktivität zu gewährleisten.  

 

4.2.5.6. Herstellung eines osteogenen Differenzierungsmediums  

Zur Herstellung des Kontrollmediums (KM) wurden 434 ml DMEM + GlutaMax 

mit 50 ml FCS im Verhältnis 10:1 gemischt und mit 5 ml Penicillin/Streptomycin 

versetzt. Durch Zugabe von β-Glycerophosphat [Endkonzentration 10 mM], 

Ascorbinsäure [Endkonzentration 50 µM] und Dexamethason [Endkonzentration 

10 nM] wurde ein standardmäßig verwendetes OD hergestellt.43,78  

 

4.2.6. Zellfunktion auf der Scaffoldoberfläche  

4.2.6.1. Langzeitüberleben, Zellaktivität und osteogene 

Differenzierung von MSC und BMC auf PLGA 

Zur Bestimmung des Langzeitüberlebens, der Zellaktivität und der osteogenen 

Differenzierung wurden je 5 MSC- und 5 BMC-Zellkulturen wie beschrieben 

aufbereitet. Vollständig ausgehärtete Scaffolds wurden in einer 48-Well-Platte 
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vorgelegt und mit einer Zellkonzentration von 50.000 Zellen/12 µl beladen. Dies 

entspricht einer Dichte von 10.000 Zellen/cm2. Der Versuch erfolgte im 

Doppelansatz. Es wurde je eine Hälfte des Ansatzes mit KM, die andere Hälfte 

mit OD kultiviert. Pro Messzeitpunkt an D1, 7 und 14 wurde je eine Wellplatte 

besetzt. BMC und MSC wurden nach dem gleichen Schema angesetzt.  

Die Analyse der ALP-Aktivität erfolgte an D7 und 14. Die Alizarin-Rot-Färbung 

(ARF) wurde an D14 durchgeführt. In Tabelle 2 ist der schematische 

Versuchsaufbau unabhängig der Messzeitpunkte dargestellt.  

Tabelle 2: Beladungsschema Langzeitüberleben von MSC und BMC; Genex. = Genexpression, ALP = 

Alkalische Phosphatase, ARF = Alizarin-Rot-Färbung, KM = Kontrollmedium  

 MTT  Genex.  ALP  ARF  
OD X  X  X  X  
OD X  X  X  X  
         
KM X  X  X  X  
KM X  X  X  X  
         

 

Die Beladung der Scaffolds erfolgte unter Zuhilfenahme eines Vortexers zur 

Gewährleistung einer gleichmäßigen Zellverteilung in der Zellsuspension. Die 

beladenen Scaffolds wurden nach 30 min Latenzzeit bei 37°C und 100% 

Luftfeuchte im CO2-Inkubator mit 300 µl angewärmtem Kontrollmedium oder 

osteogenem Differenzierungsmedium umgeben. Die Platten wurden für 14 Tage 

bei 37°C im CO2-Schrank inkubiert. Es wurden adhärente Zellen auf dem 

Scaffold und auf dem Wellboden untersucht. Vollständige Mediumswechsel 

fanden an D4, 7 und 11 statt. 

 

4.2.6.2. MTT-Test  

Zur Bestimmung der metabolischen Aktivität wurde ein MTT-Test durchgeführt. 

So können Rückschlüsse auf das Zellüberleben und Zellwachstum geschlossen 

werden.85 Hierzu wurde das Cell Proliferation Kit I (Roche Diagnostics GmbH, 

Mannheim, Deutschland) verwendet. Die Zellen wurden dazu nach 

Herstelleranleitung mit dem gelben, wasserlöslichen Farbstoff 3-(4,5-
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Dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyltetrazoliumbromid (MTT) behandelt, welcher 

von lebenden, stoffwechselaktiven Zellen in blau-violette, wasserunlösliche 

Formazankristalle umgewandelt wird. Dieser Prozess ist mittels photometrischer 

Analyse quantifizierbar.  

Das Nährmedium wurde zunächst aus den Wells entfernt und die mit Zellen 

beladenen Scaffolds mithilfe einer Pinzette in eine 96-Well-Platte umgesetzt. Die 

Wells wurden mit 100 µl Nährmedium und 10 µl MTT-labeling-Reagenz befüllt. 

Die leeren Wells der 48-Well-Platte wurden ebenfalls mit 200 µl Nährmedium und 

20 µl MTT-labeling-Reagenz befüllt, um adhärente Zellen auf dem Wellboden zu 

erfassen, die sich im Laufe der Inkubation vom Scaffold gelöst haben.  

Gemäß Herstellerangaben wurden die Platten 4h bei 37°C im CO2-Inkubator 

belassen. Nach 4h wurde die Reaktion mittels 100 µl bzw. 200 µl 

Solubilisierungspuffer gestoppt und die Platten für weitere 24h inkubiert.  

Nach 24h wurden jedem Ansatz jeweils 100 µl entnommen und in einer weiteren 

96-Well-Platte mittels Infinite M200 Mikrotiterplatten-Lesegerät bei 570 nm 

gemessen. 

 

4.2.7. Vollblutstimulationstest zur Analyse der immunologischen 

Signatur  

Um spezifische Unterschiede der immunologischen Signatur verschiedener 

Materialien zu erfassen, wurden PLGA-Scaffolds mit Herafill Knochenzement-

Granulat (Heraeus, Hanau, Deutschland, Durchmesser: 3-5 mm) und Palacos-

Scaffolds (Heraeus, Hanau, Deutschland, Durchmesser: 5 mm) verglichen. Als 

Negativkontrolle diente ein Standardmedium (DMEM), als Positivkontrolle LPS 

von Escherischia coli in DMEM (Tabelle 3).  

Die Testkörper mit einem näherungsweisen Volumen von 100 µL wurden in 500 

µL Medium gegeben und mit jeweils 1,5 ml heparinisiertem Blut gesunder 

Spender (n=3,Tabelle 4) versetzt. 
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Tabelle 3: Vergleichsmaterialien/-substanzen 

Nr. Material/Substanz 

1 Kontrolle (nur Medium) 
2 LPS (10µg/mL, Positivkontrolle) 
3 PLGA 
4 Herafill 
5 Palacos 

Tabelle 4: Vollblutentnahme bei gesunden Probanden, n=3 

Nr. Geschlecht Alter (Jahre) 

1 Männlich 37 
2 Weiblich 26 
3 Männlich 50 

 

Die Ansätze wurden für 24h bei 37°C inkubiert und im Anschluss bei 4°C und 800 

g für 15 min zentrifugiert. Die Überstände wurden aliquotiert und bis zur Analyse 

bei -80°C in Kryoröhrchen gelagert. Für den semiquantitativen Nachweis der 

Proteine im Überstand wurde das Proteome Profiler Human XL Cytokine Array 

Kit (R&D Systems Inc., Minneapolis, USA) verwendet.  

Nach Anweisung des Herstellers wurden alle Komponenten auf RT gebracht und 

vorbereitet. Pro Probanden wurden jeweils fünf Analyse-Membranen (1 pro 

Testmaterial/-substanz) verwendet. Die Membranen wurden ausschließlich mit 

einer stumpfen Pinzette und Handschuhen bewegt.  

Die Profiler-Membranen wurden mit dem Array Puffer 6 als Blockpuffer in einer 

4-Wellplatte für 1h bei RT auf einem Schüttelgerät inkubiert. Anschließend wurde 

die Membran mit der verdünnten Serumprobe eines Probanden bei 

geschlossenem Well-Deckel für 24h bei 4°C inkubiert.  

Nach 24h wurde die Membran dreimal für 10 min mit 20 ml Waschpuffer in einem 

sauberen Glasgefäß auf dem Schüttelgerät gewaschen und nachfolgend mit 1,5 

ml Detection Antibody Cocktail in einem gereinigten und trockenen Well für 1h 

bei RT auf dem Schüttelgerät inkubiert. Nach einem weiteren Waschvorgang 

wurde die Membran in ein Gemisch aus Streptavidin-HRP und Array Puffer 6 

überführt, für 30 min bei RT auf dem Schüttelgerät inkubiert und erneut 

gewaschen.  
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Die behandelte Membran wurde mithilfe eines Papiertuchs getrocknet und auf 

eine transparente Folie gegeben. Auf die Membran wurde der im Kit befindliche 

Chemie Reagent Mix pipettiert, die Membranoberfläche mit der übrigen Hälfte 

der transparenten Folie bedeckt und blasenfrei glattgestrichen. Nach einer 

Inkubationszeit von 1 min konnte das überschüssige Reagenz mithilfe eines 

Papiertuchs vorsichtig herausgestrichen und die Membran mit den Überständen 

der transparenten Folie vollständig umhüllt werden.  

Es folgte die Belichtung und Entwicklung der Membran mit dem Fusion Fx7 Gel 

Scanner (Vilber Lourmat, Eberhardzell, Deutschland). Nach Empfehlung des 

Herstellers wurde eine Belichtungszeit von 1-10 min mit mehrfacher 

Wiederholung durchgeführt.  

Die Auswertung der Spots auf der entwickelten Membran erfolgte mittels ImageJ 

(Bestimmung der Intensität: Größe in Pixel x mittlerer Grauwert).  

Aufgrund der starken Varianz der Intensität der Detektionspunkte auf der 

Membran erfolgte die Analyse der Grauwerte in zwei Schritten, wobei im zweiten 

Schritt die schwachen Punkte isoliert betrachtet wurden. Die nachgewiesene 

Proteinkonzentration wurde über die Verrechnung der ausgegebenen Fläche und 

der korrelierenden Grauintensität quantifiziert und in Relation zu den 

Kontrollspots gesetzt. 

 

4.2.8. Nachweis der osteogenen Differenzierung  

4.2.8.1. Molekularbiologische Untersuchung der Osteogenese  

Zum Nachweis der osteogenen Differenzierung von MSC auf der 

Scaffoldoberfläche bzw. auf dem Wellboden wurden die osteogenen Marker 

BMP-2, COL1A1, RUNX2, Osteocalcin (BGLAP) und Osteonectin (SPARC) auf 

der Genexpressionsebene analysiert.41,43 Als interne Kontrolle wurde die 

Expression des housekepping-Gens Glyceraldehyd-3-Phosphat-Dehydrogenase 

(GADPH) untersucht. Weitere exprimierte Gene wie VEGF (proangiogen), IL-6 

und IL-8 (proinflammatorisch) wurden zur Charakterisierung der langfristigen 

Immunreaktion auf den PLGA-Scaffold bestimmt.37 
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4.2.8.1.1. RNA-Isolierung  

Zur RNA-Isolierung wurde das Fast Gene RNA Basic Kit (Nippon Genetics 

Europe, Düren, Deutschland) verwendet. Vor Anwendung wurde der RNA-

Lysepuffer (RL) nach Anweisung des Herstellers mit 2-Mercaptoethanol versetzt.  

Das Nährmedium wurde entfernt und die Scaffolds mit 350 µl Puffer RL (RT) auf 

einem Schüttelgerät inkubiert. Das in Puffer RL gelöste Zelllysat wurde unter 

gründlichem Spülen des Scaffolds mittels Pipette entnommen und nach DNA-

Scherung mithilfe einer Insulinspritze (26G) zur Vermeidung von störender cDNA 

in einem Kryoröhrchen bei -80°C bis zur Analyse eingefroren.  

Zur Analyse wurde das aufgetaute Zelllysat nach dem Verfahrensprotokoll des 

Fast Gene RNA Basic Kit auf die cDNA-Erststrang-Synthese vorbereitet. Alle 

Reagenzien wurden bei RT unter nicht sterilen Bedingungen an einem gut 

belüfteten Arbeitsplatz verwendet. 

Das aufgetaute Zellgemisch wurde mit 70%igem Ethanol verdünnt und in einem 

Filtergefäß bei 7800 g bei RT für 1 min zentrifugiert. Die an die Filtermembran 

gebundene RNA wurde schrittweise mit Puffer RW1 und RW2 zentrifugiert und 

so entmineralisiert und von Proteinen befreit. Der Überstand wurde regelmäßig 

verworfen. Nach einer Trocknungsphase der Filtermembran in der Zentrifuge bei 

maximaler Geschwindigkeit (13000 g) bei RT für 1 min wurde die RNA mittels 

Elutionspuffer von der Membran gelöst und in ein zweites Filterröhrchen 

überführt.  

Zum DNA-Verdau wurde 10x DNase I-Reaktionspuffer und Dnase I zu dem RNA-

Lysat hinzugegeben und vollständig homogenisiert für 10 min bei RT inkubiert. 

Nach Resuspension des Verdau-Ansatzes in RBD-Puffer wurde die RNA auf 

einer gekühlten Filtermembran durch Zentrifugation fixiert. Es erfolgte ein zweiter 

Waschvorgang mit RW2-Puffer sowie eine Trocknungsphase bei 13000 g für 1 

min bei RT. 

Die aufgereinigte RNA wurde in 20 µl Elutionspuffer aus der Filtermembran gelöst 

und in ein Eppendorf-Gefäß überführt. Die RNA-Konzentration wurde mit dem 

NanoVue 4282 V2.0.4 Spectrophotometer (GE Healthcare, Chicago, USA) 

ermittelt. 
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4.2.8.1.2. cDNA-Synthese  

Die Vervielfältigung der Erststrang-cDNA wurde mittels FastGene Scriptase II 

cDNA Synthesis Kit (Nippon Genetics Europe, Düren, Deutschland) 

durchgeführt. Die aufgereinigte RNA wurde in einer für alle Proben gleich 

definierten Konzentration und Menge mit 1 µl oligo-dT-Primer und 2 µl dNTP 

versetzt und mit Aquadest. auf 12,5 µl aufgefüllt. Nach der initialen Denaturierung 

für 5 min bei 65°C wurden dem Gemisch auf Eis 4 µl FastGene Scriptase II Puffer, 

2 µl 0,1M DTT und 0,5 µl Rnase Inhibitor zugesetzt.  

Nach Inkubation bei 42°C für 2 min und anschließender Lagerung auf Eis erfolgte 

die Hinzugabe von 1 µl FastGene Scriptase II. Zur cDNA-Amplifikation wurde das 

Gemisch bei 42°C für 50 min inkubiert. Die vollständige Enzymdeaktivierung 

wurde durch weitere Inkubation bei 70°C für 15 min erreicht. Die synthetisierte 

cDNA wurde bis zur Weiterverwendung bei -20°C aufbewahrt. 

 

4.2.8.1.3. Polymerisation der cDNA 

Die Polymerisation der cDNA wurde mittels Reverse Transkriptase quantitative 

Polymerase Kettenreaktion (RT-qPCR) durchgeführt. Unter Verwendung der 

RT2qPCR Primer Assays für BMP-2, COL1A1, RUNX-2, BGLAP und SPARC für 

VEGF-A, IL-6 und IL-8 wurden die Genexpressionslevel bestimmt und in Relation 

zur Expression von GAPDH (housekeeping-Gen) unter Verwendung der ΔcT-

Methode gesetzt.  

Die RT-qPCR wurde mit dem RT² SYBR Green qPCR Mastermix Kit 

durchgeführt. Der Mastermix wurde nach Angaben des Herstellers vorbereitet 

und mit der mit Aquadest. verdünnten cDNA im Verhältnis 4:1 auf einer 

vorgekühlten Metall-Wellplatte gemischt. Die RTqPCR erfolgte unter 

Verwendung des folgenden Thermalprofils:1x 10 min bei 95°C, 40x 15 sec 95°C 

und 1 min 60°C. Anschließend wurde eine Schmelzkurvenanalyse durchgeführt. 
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4.2.8.2. Direkter Nachweis osteogener Matrix und Enzyme  

4.2.8.2.1. Alizarin-Rot-Färbung (ARF) 

Ein später Marker osteogener Differenzierung ist der Nachweis von 

Calciumablagerungen als Zeichen der beginnenden Mineralisierung.71 Ein 

visueller Nachweis der Kalziumablagerungen gelingt mit dem Anthrachinon-

Derivat Alizarin-Rot-S, welches durch Chelatbildung mit Calcium-Ionen rötliche 

Alizarin-Rot-S-Calcium-Komplexe bildet. Die rötliche Verfärbung gibt Hinweise 

auf osteogene Aktivität der Zellen auf den Scaffolds.64  

Das Nährmedium wurde gründlich abgesaugt. Zur Fixierung der Zellen auf dem 

Scaffold wurde dieser für 30s in 350 µl Formaldehyd-Lösung 2% inkubiert. 

Anschließend wurde die Fixierlösung entfernt und der Zellrasen dreimal gründlich 

mit Aquadest. gespült. Die Scaffolds wurden mit 350 µl des eigens angesetzten 

Alizarin-Rot-Farbstoffs in Lösung [Endkonzentration: 10 mg/ml] bedeckt und 

lichtgeschützt bei RT für 15 min inkubiert.  

Nach 15 min wurde die Färbelösung entfernt und der Scaffold gründlich mit 

Aquadest. gespült. Zum Trocknen wurden die Scaffolds im Well bei halb 

geöffnetem Plattendeckel in einem lichtgeschützten Schrank platziert.   

Nach vollständiger Austrocknung wurden die Scaffolds unter identischen 

Lichtbedingungen und Kameraeinstellungen fotografiert. Die Quantifizierung der 

Mineralisierung erfolgte durch elektronische Auswertung der Intensität des 

Rotkanals mittels Photoshop CS4 (Adobe) an fünf randomisiert ausgewählten 

Stellen auf der Scaffoldoberfläche als Mittelwert einer 11x11 Pixel Matrix.   

 

4.2.8.2.2. Alkalische Posphatase-Aktivitäts-Test 

Das Enzym ALP ist unter anderem am Knochenstoffwechsel beteiligt und stellt 

einen RUNX2-abhängigen frühen Marker der Osteogenese und osteogenen 

Differenzierung dar.73 Sie lässt Rückschlüsse auf die Aktivität von osteogen 

differenzierten Zellen zu.64 Zur Quantifizierung der ALP wurde das Alkaline 

Phosphatase Assay Kit (Colorimetric) (abcam, Cambridge, UK) verwendet. 

Gemäß den Herstellerangaben wurden alle Reagenzien auf Raumtemperatur 
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gebracht. Die ALP-Lösung wurde zur Verzögerung der enzymatischen Aktivität 

auf Eis gelagert.  

Das Nährmedium aus den Wellplatten wurde entfernt und die mit Zellen 

beladenen Scaffolds mithilfe einer sterilen Pinzette in eine 96-Well-Platte 

überführt. Zur Lyse der Zellen und Freisetzung der in den intrazellulär 

vorhandenen ALP wurden 100 µl CelLytic M – Puffer (Sigma-Aldrich Chemie 

GmbH, Steinheim, Deutschland) für 10 min mit den Scaffolds auf dem 

Schüttelgerät bei RT inkubiert.  

Nach mehrfacher Spülung der Scaffolds mit dem Zelllysat wurden je 50 µl des 

Zelllysats in ein separates Well überführt. Nach Anleitung wurden die Proben mit 

ALP Assay Puffer aufgefüllt und homogenisiert. Zu dem Gemisch wurde nun je 

50 µl para-Nitrophenylphosphat-Lösung (pNPP) hinzugegeben und 

homogenisiert.  

Die Erstellung einer Standardreihe erfolgte nach Anleitung mit einer 1mM pNPP-

Standardlösung. Anschließend wurde zeitgleich der Standardreihe 10 µl ALP 

sowie dem Zelllysat pNPP-Substrat hinzugefügt. Nach 60 min Inkubation 

lichtgeschützt bei RT erfolgte das Abstoppen der Reaktion mit jeweils 20 µl 

Stopping Solution. Die ALP-Aktivität wurde anschließend im Infinite M200 

Mikrotiterplatten-Lesegerät (Tecan, Männedorf, Schweiz) photometrisch bei 

einer Wellenlänge von 405 nm ausgewertet. 

 

4.2.9. Statistik  

Zur statistischen Auswertung aller Messergebnisse wurde ein nach Bonferroni-

Holm korrigierter Kruskal-Wallis-Test durchgeführt. Werte mit p < 0,05 wurde 

hierbei als signifikant angesehen. Für die statistische Auswertung der Ergebnisse 

der Alizarin-Rot-Färbung wurde ein Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test 

angewendet. 

Die Ausführung der Tests erfolgte mit BiAS. für Windows, Version 11.05 (Epsilon-

Verlag, Darmstadt, Deutschland). 
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5. Ergebnisse  

5.1. Physikalische Eigenschaften der PLGA-Membran  

5.1.1. Biomechanische Eigenschaften im Bruchtest 

Die maximale Bruchlast der Probenkörper lag in einem Bereich von 1,5 bis 4,8 

N, der Mittelwert betrug 3,1 N ± 1,1 (SD), der Median betrug 3,5 N.  

Die Biegesteifigkeit unterlag einem größeren Schwankungsbereich (0,35 N/mm 

bis 6,4 N/mm), der Mittelwert betrug 3,4 N/mm ± 1,7 (SD), der Median 3,9 N/mm.  

5.1.2. Diffusionskapazität der PLGA-Membran für Chemokine  

Es konnte eine stetige signifikante Zunahme der SDF-1α- bzw. MCP-1-

Konzentration im 2. Kompartiment im Zeitverlauf gemessen werden. Bereits 

innerhalb der ersten Stunde diffundierten ca. 15% (SDF-1α) bzw. 33% (MCP-1) 

in das 2. Kompartiment, nach 6h ca. 50% beider Chemokine (100% = max. 

nachweisbares Peptid in der Positivkontrolle). Weitergehende Analysen unter 

Einbeziehung der Positivkontrolle ergaben, dass nach 72h der 

Konzentrationsausgleich zwischen 1. und 2. Kompartiment über die PLGA-

Membran stattgefunden hat. 

Abbildung 5: a) Bruchlast und b) Biegesteifigkeit der PLGA-Membran im 3-Punkt-Biegeversuch. 
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5.1.3. Resorption des Scaffolds in wässriger Lösung 

Es zeigten sich insbesondere an D7 deutliche Änderungen der 

Oberflächenstruktur. Die Anzahl an Poren stieg um den Faktor 2,4 an (Abbildung 

7). Darüber hinaus wirken die Oberflächenstrukturen kleinteiliger an D7 im 

Vergleich zu D1 (Abbildung 8a). Abbildung 8b zeigt hochaufgelöste Ansichten 

(200-fache Vergrößerung) der Probenkörpermitte im Verlauf der Inkubation. 

Deutlich ist der Materialverlust im Zeitverlauf zu erkennen: Während an D1 und 

D3 die Oberfläche der Probekörper geschlossen ist, sind an D7 tiefe, 

durchgängige Poren zu verzeichnen. Auch scheinen die Höhenunterschiede auf 

dem Probenkörper an D7 deutlicher ausgeprägt zu sein. 

  

Abbildung 6: Diffusionstest mit den Chemokinen SDF-1α und MCP-1. Ausgangskonzentration: 1 µg/mL; 

n=5/Zeitpunkt. * = signifikant im Vergleich zu allen Gruppen oder durch Strich angezeigt. 

Abbildung 7: Anzahl der sichtbaren Poren im REM nach 1,3 und 7 Tagen in wässrigem Milieu. 
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5.2. Maximale Beladungskapazität der PLGA-Scaffolds  

5.2.1. Beladungskapazität mit MSC  

Mit steigender Konzentrationsstufe konnte eine signifikante Zunahme 

adhärierender MSC gemessen werden. Für das frisch angesetzte Scaffold (15 

min) konnte ein signifikanter Anstieg adhärierender MSC ausgehend von den 

ersten zwei Konzentrationsstufen (400, 2000 MSC) gegenüber der höchsten 

Konzentrationsstufe (40.000 MSC) berechnet werden. Für die 

Konzentrationsstufe 10.000 MSC wurde das Signifikanzniveau nur beinahe 

erreicht (p=0,054). Wurde das Scaffold vor Zellaussaat mindestens 24h 

getrocknet, so wurde ebenfalls eine signifikante Zunahme adhärierender MSC 

ausgehend von den ersten zwei Konzentrationsstufen (400, 2000 MSC) 

gegenüber der höchsten Konzentrationsstufe (40.000 MSC) verzeichnet. Es 

bestanden keine signifikanten Unterschiede in der Zellbeladung zwischen 

Scaffolds, die nach 15 min beladen wurden, und Scaffolds, die nach 24h 

Trocknungszeit mit Zellen besiedelt wurden. 

 

Abbildung 8: Detaillierte Scaffoldansicht nach Inkubation in wässrigem Milieu (PBS) für die angegebenen 

Zeitpunkte. a) Übersicht, b) 200x/500x Vergrößerung. 
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5.2.2. Beladungskapazität mit BMC 

Es konnte eine Zunahme adhärierender BMC bei der höchsten 

Konzentrationsstufe im Vergleich zu den geringeren Zelldosierungen gemessen 

werden. Diese Zunahme war nur signifikant bei Verwendung der frisch 

angesetzten Scaffolds (15 min). Es ist jedoch festzuhalten, dass die Anzahl 

adhärierender BMC auf den Scaffolds nach 24h Trocknungsphase in allen 

Konzentrationsstufen deutlich (signifikant für die Gruppen 400, 2000, 10.000 

BMC) gegenüber den korrespondierenden 15 min-Gruppen erhöht waren.  

5.2.3. Metabolische Aktivität von BMAC auf dem PLGA-Scaffold und 

dem Kulturgefäßboden  

Auf den Scaffolds ist eine stetige Aktivitätsabnahme über den 

Beobachtungszeitraum zu verzeichnen, die jedoch nicht statistisch signifikant ist. 

Abbildung 9: Ermittlung der MSC-Zellbeladungskapazität mittels MTT-Tests. „15m“=15 min Trocknungszeit, 
„24h“=24h Trocknungszeit. N=5. * = p<0,05 vs. 400, 2000 MSC; # = p<0,05 vs. 400, 2000 MSC. 

Abbildung 10: Ermittlung der BMC-Zellbeladungskapazität mittels MTT-Tests. „15m“=15 min 
Trocknungszeit, „24h“=24h Trocknungszeit. N=5. # = p<0,05 vs. 400, 2000, 10000 BMC. 
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Die metabolische Aktivität des BMAC auf dem Boden des Zellkulturgefäßes sank 

von D1 zu D3 leicht ab und blieb konstant bis D7, ebenfalls ohne statistische 

Signifikanz. Insgesamt wurde eine sehr hohe Zellaktivität gemessen im Vergleich 

zu BMC und MSC. 

5.3. Einfluss der FCS-Vorbehandlung auf Zelladhärenz und 

metabolische Aktivität auf PLGA-Scaffolds  

5.3.1. MSC-Zellzahl und -morphologie im Zeitverlauf  

Die fluoreszenzmikroskopische Analyse von CFSE-gefärbten MSC ergab eine 

signifikante Zunahme der Dichte adhärierender MSC auf Scaffolds, die mit FCS-

haltigem Medium behandelt wurden im Vergleich zu nicht vorbehandelten 

Scaffolds (n=3). Dies war signifikant für die Kultivierungstage D1 und D3. Die 

Zelldichte auf FCS-behandelten Scaffolds nahm jedoch zu D7 ab (Trend 

gegenüber Tag 3).  

Generell waren die erzielten Werte der Messung des Wellbodens (n=3) um ein 

Mehrfaches gegenüber den Werten auf den Scaffolds erhöht. Auch hier zeigte 

sich eine erhöhte Zelldichte bei FCS-vorbehandelten Scaffolds (nur Tag 1 

signifikant). Im Verlauf zu Tag 7 war ein signifikanter Rückgang der Werte zu 

verzeichnen.  

 

Abbildung 11: Zelläquivalente, bestimmt über die metabolische Aktivität via MTT-Test für BMAC. Es wurden 

BMAC auf dem Scaffold (Sca) und auf dem Well-Boden (Bod) getrennt untersucht. 
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5.3.2. Metabolische Aktivität CFSE-gefärbter MSC auf dem Scaffold  

Dargestellt ist die metabolische Aktivität CFSE-gefärbter MSC auf PLGA-

Scaffolds im Zeitverlauf in Abhängigkeit von der Scaffoldvorbehandlung 

(gewaschen mit Medium ohne FCS=Kon, gewaschen mit FCS-haltigem 

Medium=FCS, n=3). Die metabolische Aktivität war an D1 auf FSC-

vorbehandelten Scaffolds erhöht, jedoch ohne Signifikanz. Im Verlauf (D3, D7) 

kommt es bei Kontroll- und FCS-vorbehandelten Scaffolds zu einem signifikanten 

Rückgang der metabolischen Aktivität. 

5.4. Zellüberleben auf der Scaffoldoberfläche nach zwei Wochen  

5.4.1. Metabolische Aktivität von MSC auf dem Scaffold und am 

Kulturgefäßboden  

Es konnte eine signifikante Zunahme der metabolischen Aktivität adhärierender 

MSC auf dem Wellboden im Zeitverlauf sowohl unter Kontrollbedingungen als 

Abbildung 13: Metabolische Aktivität CFSE-gefärbter MSC auf nativen oder auf FCS-vorbehandelten 

Scaffolds. Der MTT-Test wurde an Tag 1, 3 und 7 (D1, D3, D7) durchgeführt. * = p<0,05 vs. D1. 

Abbildung 12: CFSE-gefärbte MSC (weiße Pfeile) auf Scaffolds im Zeitverlauf, Vergrößerung 100x. 



- 68 - 
 

auch unter osteogenen Bedingungen verzeichnet werden. Im Gegensatz dazu 

zeigte sich eine nicht signifikante Abnahme der metabolischen Aktivität 

adhärierender MSC auf den Scaffolds. Es konnten keine Signifikanzen zwischen 

Kontroll- und osteogenen Kulturbedingungen an den jeweiligen 

Untersuchungstagen gefunden werden. Dagegen zeigten MSC auf dem 

Wellboden eine Aktivitätssteigerung. 

5.4.2. Metabolische Aktivität von BMC auf dem Scaffold  

Es konnte eine Abnahme der metabolischen Aktivität adhärierender BMC auf den 

Scaffolds im Zeitverlauf sowohl unter Kontrollbedingungen (signifikant) als auch 

unter osteogenen Bedingungen (statistischer Trend), verzeichnet werden. Es 

konnten keine signifikanten Unterschiede zwischen Kontroll- und osteogenen 

Kulturbedingungen an den jeweiligen Untersuchungstagen gemessen werden. 

 

Abbildung 14: Metabolische Aktivität von MSC am Scaffold nach Inkubation in a) Kontrollmedium (Kon), b) 

osteogenem Differenzierungsmedium (OD) für 14 Tage und auf dem c) Wellboden. Die metabolische 

Aktivität wurde an D1, 7 und 14 nach Zellaussaat auf die Scaffolds mittels MTT-Tests bestimmt. Es zeigen 

sich keine signifikanten Unterschiede im Zeitverlauf (Bonferroni-Holm korrigierter Kruskal-Wallis-Test). * = 

signifikant gegenüber allen Gruppen oder durch Strich angezeigt. Mittelwerte +/- SD, n=3. 



- 69 - 
 

5.4.3. Metabolische Aktivität von BMC auf dem Kulturgefäßboden  

Es konnte eine Zunahme der metabolischen Aktivität adhärierender BMC auf 

dem Wellboden im Zeitverlauf sowohl unter Kontrollbedingungen (statistischer 

Trend D1 vs. D7) als auch unter osteogenen Bedingungen (statistischer Trend 

D1 vs. D7) verzeichnet werden. Es konnten keine Signifikanzen zwischen 

Kontroll- und osteogenen Kulturbedingungen an den jeweiligen 

Untersuchungstagen gefunden werden.  

Abbildung 15: Metabolische Aktivität von BMC am Scaffold nach Inkubation in a) Kontrollmedium (Kon) oder 

b) osteogenem Differenzierungsmedium (OD) für insgesamt 14 Tage. Die metabolische Aktivität wurde an 

D1, 7 und 14 nach Zellaussaat auf die Scaffolds mittels MTT-Tests bestimmt. * = p<0,05 D1 vs. D14. N=5.  

Abbildung 16: Metabolische Aktivität von BMC am Wellboden. Die Inkubation erfolgte entweder in 

Kontrollmedium (Kon) oder in osteogenem Differenzierungsmedium (OD) für insgesamt 14 Tage. Die 

metabolische Aktivität wurde an Tag 1, 7 und 14 nach Zellaussaat auf die Scaffolds mittels MTT-Tests 

bestimmt. N=5. 
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5.5. Einfluss des PLGA-Scaffolds auf das inflammatorische Potential 

von MSC und BMC 

5.5.1. IL-6- und IL-8-Genexpression  

Für die MSC-Reihen ließ sich bis D7 eine IL-6 Genexpression auf sehr niedrigem 

Niveau nachweisen. IL-8 wurde verstärkt exprimiert, jedoch mit großer Varianz.  

Bei den BMC zeigte sich über den gesamten Beobachtungszeitraum eine 

nachweisbare IL-6-Genexpression, gegenüber den MSC an allen 

Untersuchungstagen erhöht, jedoch ohne statistische Signifikanz. Die IL-8-

Genexpression war gegenüber der IL-6-Genexpression erniedrigt, jedoch 

ebenfalls ohne statistische Signifikanz. In der Gruppe der BMC war ebenfalls ein 

Rückgang der IL-6-/IL-8-Genexpression im Zeitverlauf feststellbar. 

5.5.2. Immunologische Signatur im Vollblutstimulationstest  

In diesem Experiment wurden Vollblutproben gesunder Probanden mit PLGA 

oder anderen Biomaterialien für 24h inkubiert und die sezernierten Mediatoren 

im Überstand semiquantitativ mit Proteom-Profiler-Membranen analysiert.  Nach 

Inkubation mit PLGA konnte für sechs Proteine eine teilweise gegenüber allen 

anderen Vergleichsgruppen signifikant höhere Freisetzung festgestellt werden. 

Diese Faktoren sind Gro-α, IL-5, IL-8, Lipocalin, macrophage-colony stimulating 

factor (M-CSF) und Myeloperoxidase (MPO) (Abbildung 19). 

Abbildung 17: Expression der IL-6- und IL-8-Gene unter Kontrollbedingungen (kein 

Differenzierungsmedium) in MSC und BMC, die auf dem PLGA-Scaffold ausgesät wurden. Die Messung 

erfolgte nach 1, 7 und 14 Tagen mittels RT-qPCR (ΔcT-Methode). N=5. 
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Bei weiteren Parametern wurden sogenannte lokale statistische Signifikanzen 

detektiert. Dies bedeutet eine statistische Signifikanz im direkten Paarvergleich 

mit p-Wert < 0,05, nach erfolgter α-Korrektur jedoch keine Signifikanz mit 

höherem p-Wert. Da die Gruppengröße nur n=3 betrug und die Anzahl der 

Vergleichsgruppen mit n=5 relativ hoch war, ist es statthaft, auch diese 

explorativen Signifikanzen zu betrachten. Es sei jedoch aufgrund der fehlenden 

α-Korrektur darauf hingewiesen, dass ein Risiko für eine falsch positive 

Signifikanz besteht. Die Parameter IFN-γ, IGFBP-2, PGFBP-3, IL-1α, IL-17A, IL-

24, Kallikrein, MIP-3a, PECAM (CD31), Pentraxin-3, PF-4, SHGB und VCAM-1 

sind im Gruppenvergleich in Tabelle 5 aufgelistet. 

 

Abbildung 18: Repräsentative Proteom-Profiler-Membranen nach VBSA, die exemplarisch mit Medium 

(Negativkontrolle, control) oder PLGA inkubiert wurden. Proteine mit einer signifikant erhöhten 

Konzentration im Vergleich zur Kontrolle wurden markiert. a) GRO-α (D1-2), b) IL-5 (E3-4), c) MPO (H1-2), 

d) IL-8 (E7-8), e) M-CSF (G11-12). 
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Tabelle 5: Parameter mit lokalen statistisch signifikanten Unterschieden zwischen den Gruppen (ohne α-

Korrektur). Statistik auf PLGA bezogen, wenn nicht anders angegeben, *=p<0,05 vs. PLGA, Mittelwerte ± 

SD. 

Protein Kontrolle LPS PLGA Herafill Palacos Kategorie 

IFN-γ 8.32 ± 
14.41 * 

10.77 ± 
15.7 * 

136.1 ± 
115.6 

11.05 ± 
19.13 * 

9.09 ± 
12.69 * 

Inflammation 

IGFBP-2  61.57 ± 
29.08 *  

14.34 ± 
24.85 

13.57 ± 
12.27 

44. 09 ± 
15.34 

47.50 ± 
37.95 

Regulierung 

Abbildung 19: Parameter mit signifikanten Gruppenunterschieden im VBSA (Kruskal-Wallis-Test + 

Bonferroni-Holm adjustierte α-Korrektur). Für PLGA zeigen sich Gro-α, IL-5, IL-8, Lipocalin, M-CSF und 

MPO signifikant erhöht. * zeigt signifikante Unterschiede an. * = signifikant im Vergleich zu allen Gruppen 

oder durch Strich angezeigt. 
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IGFBP-3 62.85 ± 
37.69 *  

30.63 ± 
42.93 

2.96 ± 4.44 79.38 ± 
45.71 * 

28.14 ± 
16.7 

Regulierung 

IL-1α 0.0 ± 0.0 * 0.14 ± 0.24 
* 

12.58 ± 
2.37 

5.94 ± 
10.30 

2.62 ± 2.27 Inflammation 

IL-17A 46.54 ± 
37.86  

41.04 ± 
38.21 

54.67 ± 
27.29 

113.9 ± 
79.22 *vs 
Palacos 

10.75 ± 
9.61 

Inflammation 

IL-24 8.36 ± 
14.48  * 

17.92 ± 
15.9  

64.03 ± 
32.11 

6.35 ± 
10.99 * 

5.6 ± 9.71 * Inflammation, 
Wundheilung 

Kallikrein 6.25 ± 5.97 
* 

13.21 ± 
13.99 

52.91 ± 
19.19 

24.58 ± 
42.57 

33.45 ± 
14.21 

Inflammation 

MIP-3a 0.0 ± 0.0 * 
vs LPS, 
PLGA 

43.72 ± 
41.88 

48.38 ± 
43.82 

25.19 ± 
43.64 

1.07 ± 1.85 
* 

Chemotaxis 

PECAM 
(CD31) 

47.83 ± 
38.05  

52.81 ± 
43.77 

100.8 ± 
26.84 

54.72 ± 
27.73 

51.68 ± 
27.48 

Adhäsion 

Pentraxin-3 24.35 ± 
26.22 * 

38.86 ± 
33.65 

94.48 ± 
24.71 

41.10 ± 
56.97 

47.0 ± 
12.86 

Komplement-
aktivierung 

PF-4 74.81 ± 
20.19  

91.91 ± 
5.82 * vs 
Palacos 

106.7 ± 
61.51 

75.59 ± 
4.12 

49.22 ± 
14.65 

Chemotaxis 

SHBG 88.88 ± 
5.62  

90.38 ± 
9.61 * vs 
Herafill 

95.41 ± 
13.7 

72.99 ± 
3.52 * 

118.8 ± 
38.68 

Regulierung 

VCAM-1 89.33 ± 
1.86  

114.6 ± 6.0 
* * vs 
PLGA, 
Herafill 

57.51 ± 
45.24 

68.14 ± 
30.66 

140.2 ± 
59.59 * vs 
PLGA, 
Herafill 

Adhäsion 
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5.6. Osteogene Differenzierung auf PLGA-Scaffolds  

5.6.1. Einfluss des PLGA-Scaffolds auf die osteogene Aktivität von 

MSC, Bestimmung osteogener Markergene  

Generell unterlagen die Messwerte großen Schwankungen. Es konnte ein Trend 

zu verstärkter Genexpression unter Kontrollbedingungen im Vergleich zu 

osteogenen Bedingungen beobachtet werden, jeweils in Anwesenheit des 

Abbildung 20: Übersicht über alle gemessenen Parameter. Die Medianwerte der drei Probanden sind 

dargestellt. Control (Kontrolle), PLGA (Polylactid-co-Glykolid), CS (Herafill), PMMA 

(Polymethylmethacrylat), LPS (Lipopolysaccharid). 
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Prüfmaterials. Die maximale Genexpression konnte an D7 unter Kontroll- und an 

D1 unter osteogenen Kulturbedingungen gemessen werden. Aufgrund der hohen 

Varianzen konnten keine statistisch signifikanten Unterschiede zwischen 

Kontrollen und OD sowie im Zeitverlauf berechnet werden. 

5.6.2. Alizarin-Rot-Färbung von Calciumphosphatablagerungen  

In der Rotkanalanalyse zeichneten sich Stellen mit hoher 

Calciumphosphatabscheidung durch einen hohen Wert aus. Es zeigte sich eine 

erhöhte Calciumphosphatabscheidung nach osteogener Stimulierung 

(statistischer Trend). Erfolgt eine Normalisierung auf die jeweiligen Kontrollwerte 

(=100%), so war die Steigerung nach osteogener Differenzierung signifikant 

(=145% +/- 25, p < 0,05). 

Abbildung 21: Expression osteogener Markergene von MSC, die auf dem Scaffold siedelten, unter a) 

Kontroll-Kulturbedingungen oder unter b) osteogenen Kulturbedingungen. N=5. 

Abbildung 22: Nachweis der Calciumabscheidung von MSC auf PLGA-Scaffolds nach 14 Tagen. Inkubiert 

wurde in Kontrollmedium (Kon) und osteogenem Differenzierungsmedium (OD). Kon vs. OD: p=0,07 

(Trend); OD, D7 vs. D14: p=0,65; Bei Normalisierung auf Kontrolle: Kon=100% vs. OD=145%: p=0,008. 

Beispielhafte Darstellung von PLGA-Scaffolds nach ARF. 
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5.6.3. ALP-Aktivität nach 7 und 14 Tagen  

Die ALP-Aktivität als früher Osteogenesemarker wurde photometrisch mithilfe 

des Alkaline Phosphatase Assay Kit bestimmt. Sowohl für MSC als auch BMC 

konnten weder an Tag 7 noch an Tag 14 signifikante Unterschiede zwischen Kon- 

und OD-Ansatz gefunden werden.   

5.7. Einfluss des PLGA-Scaffolds auf die angiogene Aktivität von 

MSC und BMC, Bestimmung der VEGF-Genexpression  

Generell unterlagen die Messwerte in der Gruppe der MSC großen 

Schwankungen. Die maximale Genexpression konnte an D7 gemessen werden. 

An D14 kam es zu einem nahezu vollständigen Rückgang der VEGF-

Genexpression. Die VEGF-Genexpression in BMC war über den gesamten 

Beobachtungszeitraum nicht nachweisbar. Aufgrund der hohen Varianzen 

konnten keine statistisch signifikanten Unterschiede zwischen MSC und BMC, 

sowie im Zeitverlauf berechnet werden.  

 

Abbildung 23: Photometrische Ermittlung der ALP-Aktivität in a) MSC und b) BMC anhand der Umsetzung 

von p-nitrophenyl-Phosphat (pNPP) in Anwesenheit des Prüfmaterials. Hierbei wurde die optische Dichte 

gegen die Zeit aufgetragen. Inkubiert wurde in Kontrollmedium (Kon) und osteogenem 

Differenzierungsmedium (OD). MSC: N=5, BMC: N=3. 
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Abbildung 24: Expression des VEGF-Gens unter Kontrollbedingungen (kein Differenzierungsmedium) in 

MSC und BMC, die auf dem PLGA-Scaffold ausgesät wurden. Die Messung erfolgte nach 1, 7 und 14 Tagen 

mittels RT-qPCR (ΔcT-Methode). N=5. 
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6. Diskussion  

Als Gegenstand dieser Arbeit wurden die Materialcharakteristiken des von 

Locate Bio Ltd. (Nottingham, UK) entwickelten PLGA-Gemischs analysiert und 

der Frage nachgegangen, ob sich daraus gefertigte PLGA-Membranen zur 

Abdeckung großer Knochendefekte im Sinne der Masquelet-Technik eignen 

könnten. Besonderes Augenmerk wurde hierbei auf die Biokompatibilität, 

osteoinduktive Eigenschaften, biomechanische Beschaffenheit und Stabilität 

sowie proinflammatorisches Potential gelegt.  

 

6.1. Physikalische und funktionelle Eigenschaften der PLGA-

Membran  

6.1.1. Methode zur Beladung der Scaffolds mit Zellen  

Das in dieser Arbeit verwendete Zellaussaatverfahren wich von häufig 

gebrauchten materialintensiveren Verfahren früherer Arbeiten ab. Statische  

Aussaatverfahren, bei denen ein Scaffold über einen definierten Zeitraum in einer 

Zellsuspension inkubiert und anschließend mit Medium umgeben wird, führen 

häufig zu ineffizienter und inhomogener Zellbesiedlung auf dem Scaffold.86 

Dynamische Prozesse, in welchen der Scaffold maschinell in einer 

Zellsuspension geschwenkt wird,87 erreichen eine homogenere Zellverteilung88, 

sind allerdings sehr zeitintensiv.87 Die Effizienz der Zellbesiedelung ist von großer 

Relevanz für den regenerativer Erfolg des implantierten Materials und die 

Qualität des induzierten Gewebes.89,90 

Durch das Auftropfen der Zellen in einem Volumen von 12 µl Medium konnte ein 

Großteil der Scaffoldoberfläche benetzt und ein Abfließen der Zellsuspension an 

den Seiten verhindert werden. Mit dieser Methode sollte eine homogenere und 

reproduzierbare Zellbeladung des Prüfkörpers erreicht werden, was eine 

Streuung der Ergebnisse verringert. Darüber hinaus war durch das limitierte 

Volumen des Testmaterials die zielgerichtete Beladung der Scaffolds notwendig, 

um die Untersuchungen vollumfänglich durchführen zu können. 
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6.1.2. Adhäsionsverhalten von Zellen an der Oberfläche  

Unsere Untersuchungen konnten zeigen, dass eine initial höhere Zellzahl bei der 

Aussaat auch zu einer größeren Zelldichte auf dem Scaffold führte. Sowohl die 

Anzahl vitaler MSC als auch BMC im Well nahm an Tag 1 nach Aussaat zu. 

Dennoch zeigte sich, dass die metabolische Aktivität der auf der Oberfläche 

adhärenten Zellen an Tag 1 deutlich niedriger war, als erwartet. Eine 

Verhundertfachung der ausgesäten Zellen führte nach 24h lediglich zu einer 

Verdopplung der adhärenten Zellen auf dem Scaffold.  

Durch die Besiedelung der Scaffolds mit BMAC konnte belegt werden, dass 

grundsätzlich eine hohe Zellzahl pro Flächeneinheit auf der Oberfläche erreicht 

werden kann. Das aus Knochenmark gewonnene BMAC enthält neben MSC, 

EPC und HSC jedoch auch große Anteile an Zelltypen mit fraglicher regenerativer 

Kapazität (Retikulozyten, Erythrozyten, Fibroblasten, reife Adipozyten, etc.).91 

Diese nicht regenerativen Zellen könnten ebenfalls zu der hohen metabolischen 

Gesamtaktivität beigetragen haben, welche in den BMAC-Ansätzen gemessen 

wurde.  

Es ist darauf hinzuweisen, dass das hier eingesetzte, unter Laborbedingungen 

und im Kleinmaßstab produzierte BMAC sich in folgenden Punkten von BMAC 

unterscheidet, welches unter Verwendung von professionellen Systemen aus 

Knochenmark erzeugt wurde. Im Rahmen der Aufkonzentrierung wurde ungefähr 

ein Faktor 3 erreicht, professionelles BMAC erreicht ca. Faktor 3-6 (HARVEST-

Verfahren).68 Die mittlere Ausbeute nukleärer Zellen beträgt ca. 40-91 Mio. 

Zellen/ml BMAC bei professionellen Systemen. Diese Konzentrationen sind in 

dem hier verwendeten experimentellen BMAC nicht erreicht worden. 

Weitere Untersuchungen ergaben bereits an Tag 1 eine hohe Zelldichte auf dem 

Wellboden. So konnte im Zeitverlauf ein deutlicher, teilweise statistisch 

signifikanter Abfall der Zelldichte auf dem Scaffold und ein Anstieg vitaler Zellen 

auf dem Wellboden gemessen werden. Diese Ergebnisse sprechen dafür, dass 

die Adhärenz der aufgebrachten Zellen auf dem Scaffold gering und zeitlich 

limitiert ist. Eine mögliche zytotoxische Wirkung der Scaffolds ist angesichts der 

hohen metabolischen Aktivität im gesamten Well nicht wahrscheinlich. PLGA als 

biokompatibles Material ist bereits vielfach in der Literatur beschrieben.1,12,16 
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Ein möglicher Grund für den Rückgang der Zellbesiedelung auf der 

Scaffoldoberfläche könnte die fortschreitende Degradation der Scaffolds mit 

Zunahme der Porosität des Scaffolds im wässrigen Milieu sein. Yagi et al. 

konnten zeigen, dass MSC, die auf einem porösen Polymilchsäure (PLA)-

Honigwabenfilter mit einer Porengröße von 20 µm ausgesät wurden, sich in den 

Poren sammelten und signifikant mehr MSC durch die Poren des PLA-Films 

fielen im Vergleich zu einer Porengröße von 5 µm. MSC auf der großporigen 

Oberfläche produzierten außerdem weniger Knorpelmatrix als auf kleinen 

Poren.92 In den vorliegenden PLGA-Scaffolds wurde an Tag 7 eine Porengröße 

von mehr als 50 µm gemessen werden, was einen zunehmenden 

Adhäsionsverlust und abnehmendes regeneratives Potential der MSC vermuten 

lässt. Durch die Adhäsion abgefallener MSC am Wellboden ist dort weiterhin eine 

hohe metabolische Aktivität vitaler Zellen messbar.  

Der Einfluss des Trocknungsgrades der Scaffolds auf die Zelladhäsion erwies 

sich für stärker adhärierende Zellen (MSC) als wenig relevant, jedoch kritisch für 

schwach adhärierende Zellen (BMC). Für die MSC ergab sich zu Beginn ein 

signifikanter Anstieg adhärierender Zellen mit steigender Anzahl ausgesäter 

Zellen, der nicht durch den Trocknungsgrad beeinflusst wurde. Bei den BMC 

ließen sich insgesamt signifikant erhöhte Zellzahlen auf den Scaffolds der 24h-

Gruppe im Vergleich zu Scaffolds der 15 min-Gruppe feststellen. Für BMC 

scheint eine trockene Oberflächenstruktur die Zelladhäsion zu erleichtern. Der 

Einfluss der Hydrophilie und Benetzbarkeit einer Materialoberfläche ist in der 

Literatur vielfach beschrieben. Für MSC zeigt sich tendenziell eine bessere 

Zelladhäsion auf hydrophilen Oberflächen.23,93,94 

Die Vorbehandlung mit FCS-haltigem Medium kann die Zelladhäsion ebenfalls 

verbessern. Im Vergleich zu in DPBS -/- gewaschenen Scaffolds konnte eine 

erhöhte Zahl an adhärierenden MSC auf der Oberfläche gemessen werden. 

Blaudez et al. beschreiben eine signifikante Steigerung der Zelladhäsion auf 

einem 3D-Scaffold nach Inkubation für 1h in 100% FCS-Medium.89 Vermutlich 

lagern sich dabei im FCS-Medium befindliche Proteine auf der 

Scaffoldoberfläche ab, welche essenziel für die Zelladhäsion sind. Im Gegensatz 

dazu wurden die Scaffolds in dieser Arbeit nur für insgesamt 2 min inkubiert. 
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Durch eine Verlängerung der Inkubationszeit wäre möglicherweise eine weitere 

Verbesserung der geringen Zelladhärenz zu erreichen.  

Die Vorbehandlung mit FCS scheint zusätzlich einen Einfluss auf die 

Zellproliferation zu haben. Bei initial gleicher Zellzahl ließen sich nach 7 Tagen 

absolut mehr Zellen auf den FCS-vorbehandelten Scaffolds nachweisen im 

Vergleich zur Kontrollgruppe mit DPBS -/-. FCS wird standardmäßig als 

Teilkomponente des Basalmediums zur Isolierung und Kultivierung von MSC 

eingesetzt.95 

 

6.1.3. Diffusionskapazität für Wundheilungsmediatoren  

Die Untersuchungen konnten zeigen, dass eine PLGA-Membran mit einer Dicke 

von 2 mm von Chemokinen passiert werden kann. Dabei ist die Permeabilität 

nicht auf einen Integritätsverlust der Membran in wässriger Lösung 

zurückzuführen, die Membran an sich ist durchlässig. Es diffundierten ca. 50% 

der Peptide innerhalb der ersten 6 h durch die Membran. Es ist anhand der 

Literaturlage schwer einzuschätzen, ob diese Durchlässigkeit hoch oder niedrig 

ist, da vergleichende Arbeiten nicht zugänglich oder nicht vorhanden sind. 

Inwieweit die Chemokine am Kulturgefäß oder dem Scaffold adhärieren, konnte 

nicht geklärt werden.  

Die Ergebnisse weisen darauf hin, dass in einer möglichen klinischen 

Anwendung als eine defektumhüllende Membran der Stoffaustausch mit dem 

umgebenden Gewebe möglich ist und Peptidmediatoren die PLGA-Membran 

passieren können. Immunologische und regenerative Signale können so 

verzögert mit der Umgebung ausgetauscht werden. Dies könnte zu einer lokalen 

Akkumulation von regenerativen Faktoren führen.  

Die Kinetik der Mediatorenlage nach Operation in einem Frakturhämatom ist gut 

beschrieben. In der Frühphase (bis 72 h) überwiegen proinflammatorische 

Mediatoren, wobei gleichzeitig ein hohes osteogenes Potential aufgebaut wird.96 

Es ist auf Basis der Untersuchungen wahrscheinlich, dass bis zu diesem 

Zeitpunkt die Membranintegrität erhalten ist, sodass zumindest in der Frühphase 

lokal erhöhte Mediatorkonzentrationen in der Defektzone möglich wären. Die 
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Permeabilität für kleine Peptide könnte gerade in der Frühphase der 

Knochendefektheilung die Zellrekrutierung ermöglichen.  

SDF-1α (aus Stammzellen) und MCP-1 (aus Monozyten) sind wichtige 

Chemokine für die Zellattraktion und -immigration. Ihre Molekülmasse bewegt 

sich zwischen 8,4 kDa (SDF-1α) und 11,4 kDa (MCP-1).97 Es ist wahrscheinlich, 

dass größere Proteine wie IL-6 mit einem Molekulargewicht von 18-21,5 kDa die 

Membran passieren können, dies muss jedoch überprüft werden.  

Ob sich die lokale Konzentration von Mediatoren positiv oder negativ auf die 

Knochenheilung auswirkt, lässt sich an dieser Stelle nicht abschätzen. Eine zu 

starke Akkumulation proinflammatorischer Mediatoren könnte sich 

möglicherweise advers auswirken,98,99 eine Anreicherung regenerativer Faktoren 

wie BMP-2 hingegen positiv.98 Um hier Klarheit zu erlangen, müssen 

entsprechende Tierversuchsstudien durchgeführt werden.  

 

6.1.4. Degradationsverhalten in wässrigem Milieu  

Die REM-Aufnahmen zeigten einen zunehmenden Materialverlust im Zeitverlauf. 

Die deutlich verstärkte Porosität der abgebildeten Scaffolds an Tag 7 spricht für 

einen stetigen Auflösungsprozess in wässriger Umgebung.  

PLGA ist ein tendenziell hydrophiles Material und unterliegt damit einem 

hydrolytischen Abbauprozess.14 Die Geschwindigkeit des Abbaus in vitro ist 

dabei von verschiedenen Faktoren abhängig. So spielen das individuelle 

Molekulargewicht100, das Mischungsverhältnis der beiden Anteile LA und GA 

sowie die Größe, Form und Oberflächenbeschaffenheit des Materials101 eine 

Rolle. Auch externe Faktoren wie der pH-Wert des genutzten Mediums oder die 

Inkubationstemperatur beeinflussen die Degradation. In vivo sind zusätzlich noch 

gesteigerte Enzym- oder Zellaktivität und ein veränderter pH-Wert in einem 

entzündlichen Milieu in Betracht zu ziehen.102  

Im Kontext des Tissue engineering ist die Degradation des Scaffold sogar 

erwünscht. So regt der Scaffold als Träger von regenerativen Zellen durch 

geringgradige Stimulation einer Entzündungsreaktion zur Wundheilung an und 

dient als Leitstruktur für neue Gewebeformation.15 Letztlich verbleibt durch die 
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Resorption und Degradation des Biomaterials nur noch neu gebildetes Gewebe 

ohne Anteile des synthetischen Polymers im Körper. Dabei sollte die 

Degradationszeit des Scaffolds auf die Dauer der Geweberegeneration in der 

Defektzone angepasst sein.102 Ein zu schneller Abbau des Scaffolds könnte 

daher Heilungskomplikationen durch mangelnde Stabilität der Wundverhältnisse 

und fehlende Leitstrukturen zur Folge haben. 

 

6.1.5. Stabilität der PLGA-Membran  

Mit einer medianen Bruchlast von 3,5 N und einer medianen Biegesteifigkeit von 

3,9 N/mm weist die PLGA-Membran im Test eine wesentlich geringere 

mechanische Stabilität im Vergleich zu Knochen (Femur der Ratte, mediane 

Bruchlast: 170 N, mediane Biegesteifigkeit: 220 N/mm) auf.84 Es ist bereits 

beschrieben, dass PLGA abhängig von seiner Zusammensetzung schwankende 

mechanische Eigenschaften besitzt und aufgrund mangelnder Stabilität meist 

nicht isoliert als gewichttragendes Element in der Frakturversorgung zum Einsatz 

kommt.1 In wässrigem Milieu nimmt die mechanische Stabilität noch weiter ab. 

Gerade für den Einsatz des Materials in vivo zur Frakturversorgung darf dieser 

Aspekt nicht außer Acht gelassen werden.18,103 

 

6.2. Biokompatibilität der PLGA-Membran  

6.2.1. Zellüberleben auf dem Scaffold  

Im MTT-Test zeigte sich eine nicht signifikante Abnahme der MSC über 14 Tage 

auf der Scaffoldoberfläche, gleichzeitig jedoch ein signifikanter Anstieg der 

Zellzahl auf dem Wellboden. Das OD hatte hierbei keinen erkennbaren Einfluss 

auf die Zelladhäsion.  

Trotz Abnahme der Zellzahl auf dem Scaffold konnte eine steigende 

metabolische Aktivität im Well, besonders auf dem Wellboden, nachgewiesen 

werden. Wie oben bereits erläutert, sprechen diese Ergebnisse gegen eine 

zytotoxische Wirkung von PLGA auf Zellen in der Umgebung. Sie lassen eher die 

Vermutung zu, dass es zu einem Haftungsverlust der MSC auf der Oberfläche 

kommt. Dieser Haftungsverlust könnte auf die zügige Degradation des Materials 
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in wässriger Lösung zurückzuführen sein, wie bereits im vorherigen Abschnitt 

diskutiert. 

 

6.2.2. VBSA zur immunologischen Charakterisierung von 

Biomaterial  

Unbestritten entscheidet die erste Wirtsreaktion über den Erhaltungserfolg eines 

Implantats und ebnet schon früh den Weg für eine mögliche 

Abstoßungsreaktion.21 Bestimmte Eigenschaften von Biomaterialien können 

diese Reaktion im Sinne der Therapie beeinflussen.33 Trotz diesem Wissen 

existiert bisher noch kein standardisiertes Verfahren zur Erfassung der 

Biokompatibilität unterschiedlicher Materialien. In konventionellen 

Untersuchungen werden zumeist nur wenige Indikatorproteine der akuten 

Inflammation oder Polarisation der Makrophagen gemessen.104,105 Umso mehr 

wird hier ein vereinheitlichtes System mit guter Reproduzierbarkeit und schnellen 

Ergebnissen benötigt, wodurch letztlich ein besseres Verständnis der Implantat-

Wirts-Interaktion gewonnen werden kann.106  

Der VBSA ist ein in vitro-Modell, mit dem die Immunreaktion auf jegliche flüssige 

oder feste Substanz simuliert werden kann.83  

Unsere Ergebnisse haben gezeigt, dass mit dem VBSA in Kombination mit einer 

Proteom Profiler-Analyse ein materialspezifisches Genexpressionsprofil 

gemessen werden kann. Durch die Analyse eines Großteils der initial 

freigesetzten Proteine wie Rezeptoren, Zytokinen, Hormonen, Zellaktivatoren, 

Komplementfaktoren und weiteren war ein genaueres Verständnis der frühen 

Immunantwort möglich.107 Die interindividuell gute Reproduzierbarkeit lässt den 

Schluss zu, dass Materialunterschiede als Unterschiede in der Sekretom-

Expression dargestellt werden können.  

Ob die spezifische immunologische Signatur mit dem langfristigen 

Heilungsverlauf oder dem Auftreten von Komplikationen wie einer übermäßigen 

Fremdkörperreaktion in vivo korreliert, ist derzeit nicht bekannt und erfordert 

weitere Untersuchungen im Tierversuchsmodell. 
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6.2.3. Immunologische Signatur von PLGA im Vergleich  

Die materialspezifischen Unterschiede wurden anhand von drei chemisch und 

strukturell sehr unterschiedlichen Materialien (PLGA, PMMA, Herafill (CS)) 

deutlich gemacht, von denen zwei täglich in der chirurgischen Versorgung von 

Knochendefekten zum Einsatz kommen. Alle drei weisen 

elektronenmikroskopisch eine individuelle Oberflächenstruktur auf, von weich, 

nur leicht strukturiert (PLGA) über rau und zerklüftet (CS) bis hin zu sphärisch 

(PMMA). Dabei variieren die Strukturdimensionen über einen großen Bereich von 

3 µm bis 124 µm im Durchmesser. Bei PMMA finden sich zusätzlich 

porenähnliche Strukturen mit einem Durchmesser von wenigen Mikrometern. 

Es ist bekannt, dass Rauigkeit der Oberfläche, die chemische Struktur und 

besonders die Porengröße für die Bioaktivität eines Materials und die 

Wirtsreaktion eine entscheidende Rolle spielen.21,25 Sie modulieren die 

Benetzbarkeit und regulieren damit die Adhäsion von Blutplättchen und 

Proteinen. Hydrophile Oberflächen bieten hierbei eine ungünstige 

Adhäsionsfläche im Vergleich zu hydrophoben. Sie sind häufig von einem 

Wasserfilm bedeckt. Das stark gebundene Wasser führt zu einer Hydratisierung 

der Proteine und damit zu einer Abstoßung. Im Gegensatz dazu kommt es an 

hydrophoben Oberflächen zu starken hydrophoben Wechselwirkungen mit 

Anlagerung der Proteine auf der Oberfläche.108  

Die Hydrophilie eines Materials kann anhand des statischen Kontaktwinkels 

gemessen werden, wobei ein Winkel >90° Hydrophobie und <90° Hydrophilie 

charakterisiert. Der Kontaktwinkel wird ebenfalls durch die 

Oberflächenmorphologie beeinflusst.109 Der Kontaktwinkel von PMMA wird in der 

Literatur mit 76° beziffert, CS mit 119° und PLGA mit 77-100°.109-111 Dabei 

überrascht die Hydrophobie von CS, welches als eine Hauptkomponente das 

mineralisches Substrat Calciumsulfat enthält und daher aufgrund seiner 

ionischen Struktur stark hydrophil sein sollte. Die Hydrophilie eines Materials wird 

allerdings von der chemischen Struktur beeinflusst. Da CS kein rein 

mineralisches Material ist und als Bindemittel Tripalmitin enthält, kann 

angenommen werden, dass die ionische Struktur des Calciumsulfats vom 

Tripalmitin abgeschirmt und so die Hydrophilie reduziert wird.112 Dadurch ist eine 

Steigerung der Adhärenz von Plättchen und Proteinen zu erwarten.109 
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Mit einem Kontaktwinkel von 76° ist PMMA hydrophil und damit gut 

biokompatibel.113 Fraglich ist, ob der resultierende Wasserfilm auf der 

Materialoberfläche die Adhäsion von Molekülen und letztlich auch Zellen 

einschränkt. Von Dinnes et al. wurde über einen direkten Zusammenhang 

zwischen freiliegender Oberfläche und Makrophagen-/Monozyten-Adhärenz 

sowie der Expression von Proteinen wie IL-1β, TNF-α und IL-6 berichtet.114 

Die PLGA-Scaffolds bestehen aus mit Gentamicin beladenen Mikropartikeln, die 

wie oben beschrieben hergestellt wurden.115 In wässriger Lösung erfolgt 

innerhalb von Tagen bis Wochen die hydrolytische Degeneration in seine 

Bestandteile LA und GA. Auch in vivo tritt die Degeneration auf. Hier ist sie 

enzymvermittelt und findet beschleunigt statt. Der beschriebene Kontaktwinkel 

von 77-100° weist auf einen tendenziell hydrophilen Charakter hin, welcher sich 

vermutlich im Laufe der Degeneration verändert. Erwartungsgemäß liegt die 

Protein- und Zelladhärenz zwischen den beiden anderen Materialien.  

Im Vergleich zu PMMA-Knochenzement und dem CS-Scaffold führt der PLGA-

Scaffold im VBSA zu einem signifikanten Anstieg proinflammatorischer und 

chemotaktischer Moleküle. Anhand des Expressionsmusters konnte 

insbesondere eine Aktivierung der sogenannten ersten Verteidigungslinie des 

Immunsystems gegen eingedrungene Pathogene in Form von Monozyten und 

Granulozyten festgestellt werden. Indikatorproteine hierfür sind hohe 

Konzentrationen von GRO-α, IL-8, M-CSF, MPO und IL-5, welche teilweise von 

Monozyten und Granulozyten sekretiert werden. Die Chemokine GRO-α und IL-

8 wirken stark chemotaktisch und aktivierend auf neutrophile Granulozyten.69,116 

M-CSF ist ein von Monozyten ausgeschüttetes Zytokin, was vor allem auf 

Makrophagen einwirkt und unter anderem eine gesteigerte Phagozytose und 

chemotaktische Aktivität stimuliert.117 Die MPO ist stark antimikrobiell aktiv als 

Katalysator der Konversion von Chlorid-Ionen in Hypochlorid. Dieses Enzym ist 

essenzieller Bestandteil der mikrobiellen Abwehr neutrophiler Granulozyten118,119 

und weist auf eine starke Aktivierung neutrophiler Granulozyten hin. Dafür spricht 

auch das nachgewiesene IL-5, welches unter anderem von aktivierten Mast-

Zellen ausgeschüttet wird, einer Untergruppe der Granulozyten.120 

PLGA stimuliert vermutlich auch Lymphozyten-Populationen. IL-5 wird unter 

anderem auch von aktivierten T-Zellen ausgeschüttet, der Mediator IFN-γ von 
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bestimmten T-Zell-Populationen wie auch von natürlichen Killerzellen (NK-

Zellen).121,122 IFN-γ aktiviert umfassende Immunzellen wie Monozyten und 

verstärkt die Antigen-Präsentation.123 Das Zytokin IL-24 wird sowohl von 

myeloischen (Monozyten, Granulozyten) als auch lymphoiden Zellen freigesetzt 

und wirkt zellaktivierend, proinflammatorisch und fördert die Wundheilung.124 

Auch Kallikrein spielt hier eine Rolle, da seine gefäßerweiternde Wirkung einen 

verstärkten Blutfluss und damit eine bessere Versorgung der Defektzone und des 

Implantats zur Folge haben könnte.125  

Die gegenseitige Zellaktivierung kann auf Basis der Ergebnisse nur vermutet 

werden. Während initiale, kurzlebige Signalstoffe wie TNF-α und IL-1β nur in 

Spuren nachzuweisen waren, waren sekundäre proinflammatorische und 

chemotaktische Mediatoren myeloischen und lymphoiden Ursprungs klar 

detektierbar. PLGA ist eines der am häufigsten untersuchten Materialien im 

Bereich des Tissue engineering und der Medikamentenapplikation und wird in 

der Literatur gleichzeitig als immunstimulierend und als nicht aktivierendes 

Material eingestuft. Diese widersprüchlichen Resultate sind nur unter 

Einbeziehung der Morphologie des PLGA und der Abbaueigenschaften abhängig 

vom Mischungsverhältnis der Copolymere, der molaren Masse, Porosität, u.a. 

erklärbar.33,102 Eine hoch poröse Scaffoldoberfläche begünstigt einen schnellen 

hydrolytischen Abbau. Bereits wenige dadurch freigesetzte PLGA-Partikel 

können einen starke Immunantwort auslösen. Diese PLGA-Mikropartikel können 

nach aktuellen Erkenntnissen durch die Aktivierung des NALP3-Inflammasom in 

myeloiden Zellen zu einem Anstieg von IL-1β führen, was bedeuten könnte, dass 

diese Partikel intrinsische immunogene Eigenschaften besitzen.126-128 Im 

Gegensatz dazu stehen die Erkenntnisse von Waeckerle-Men et al. und Lewis et 

al., dass PLGA-Mikropartikel nicht stimulierend, sondern möglicherweise sogar 

supprimierend auf das Immunsystem wirken.126,128,129 Die Partikelgröße könnte 

hierbei einen Einfluss auf die Intensität der Immunantwort haben. Es konnte 

gezeigt werden, dass Nanopartikel wesentlich besser phagozytiert werden als 

Mikropartikel, welche stattdessen durch Bindung an die Zellmembran und 

Aufnahme in die Zelle einen umso stärkeren Entzündungsreiz auslösen.128 

Charakteristisch für den mit Gentamicin versetzten CS-Scaffold ist eine hohe 

Expression IGFB-3. Für die Proteine FGF-19, IL-17a und V-CAM-1 ergaben sich 
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explorative Signifikanzen (siehe 5.5.2) im Vergleich zu PMMA-Knochenzement. 

Im Vergleich zu PLGA wurden signifikant niedrigere Konzentrationen an DPPIV, 

GRO-α, IFN-γ, IL-5, IL-8, IL-24, MCS-F, MPO und SHBG gemessen. Daraus 

lässt sich eine immunmodulatorische Wirkung des CS-Scaffolds ableiten, die zu 

einer wesentlich geringeren Entzündung führt als PLGA-Scaffolds. Auch CS 

unterliegt einem Abbauprozess und zerfällt in die Ionen Ca2+, SO4- und CO3-. 

Diese kommen physiologisch im Körper vor und wirken hochkonzentriert 

immunmodulatorisch.130 Im Gegensatz zu PLGA entsteht durch den Abbau von 

CS kein saures Milieu. Hierin könnte die nur lokale Entzündungsreaktion und die 

daraus folgende gute Biokompatibilität von CS begründet sein.  

Der PMMA-Knochenzement ist ein Polymer, was auf einem mit Gentamicin 

versetzten Polymethylmethacrylat basiert. Die raue, geschlossene Oberfläche 

der Prüfkörper in Kombination mit der geringen Polarität erschweren die 

Adhäsion von Proteinen und Zellen auf der Oberfläche. Da das Material 

physiologisch reaktionsunfähig ist und nicht von Makrophagen phagozytiert 

werden kann, resultiert eine Fremdkörperreaktion mit der Bildung von 

Granulationsgewebe.50 PMMA löst eine milde Aktivierung aller Anteile des 

Immunsystems aus. Es lassen sich signifikant geringere Protein-Konzentrationen 

von ENA-78 (CXCL5), FGF-19, Gro-α, IFN-γ, IL-5, IL-8, IL-17a, IL-24, Lipocalin, 

MCSF, MIP-3a, MPO, SHBG und VCAM-1 nachweisen. PMMA-Mikropartikel 

haben jedoch in vitro auf Fibroblasten oder Monozyten durchaus eine 

proinflammatorische Wirkung und führen zur Freisetzung von IL-1, IL-6, MIP-1, 

MCP-1 und TNF-α in den ersten 24h.131,132 Die Makrophagen-Polarisation hin 

zum inflammatorischen M1-Subtyp führt letztlich zur chronischen Entzündung.  

Trotz der Zugabe von Gentamicin zu allen drei Materialien ist die 

Freisetzungsrate von Gentamicin nicht bekannt. Es ist anzunehmen, dass die 

strukturierte Oberfläche von PLGA- und CS-Scaffolds zu einer höheren 

Freisetzung führt, was möglicherweise eine erhöhte Immunantwort zur Folge 

gehabt haben könnte.50 Eine endgültige Klärung dieser Frage erfordert weitere 

Untersuchungen.  

Die Bindung von Blutplättchen und Zellen an eine Oberfläche wird maßgeblich 

von adhärentem Fibrin unterstützt. Im Nanobereich hoch strukturierte 

Oberflächen behindern dabei tendenziell die Adhäsion von Zellen, Komplement- 
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und Gerinnungsfaktoren, da sich die entsprechenden Epitope nicht ausreichend 

entfalten können.133 Glatte Oberfläche bieten eine deutlich günstigere 

Angriffsfläche.134 Der Einfluss auf diese Arbeit ist dennoch als gering 

einzuschätzen, da das verwendete Blut voll heparinisiert und die 

Gerinnungskaskade entsprechend ausgeschaltet war.135 

Einige wichtige Einschränkungen sind zu benennen. Um interindividuelle 

Unterschiede in den Ergebnissen auszugleichen, wurden native Blutproben von 

drei verschiedenen Personen entnommen. Liebers et al. berichten über große 

interindividuelle Varianzen in den Resultaten verschiedener Testpersonen.136 

Durch Mittelung der Resultate aller Testpersonen können diese Varianzen jedoch 

ausgeglichen werden. Laut Wouters et al. sind nur geringe intraindividuelle 

Abweichungen zu erwarten, weswegen lediglich ein VBSA pro Testperson 

angefertigt wurde.137 Auch in unserer kleinen Studie konnten wir zeigen, dass alle 

Ergebnisse der Probanden dem gleichen Trend folgten.  

Durch die Interaktion einer nativen Blutprobe mit dem Blutentnahmeröhrchen 

kommt es prinzipiell zu einer Aktivierung der Gerinnungskaskade und des 

Immunsystems. Da dies für jegliche Materialtestung gilt, handelt es sich hierbei 

um einen systematischen Fehler. In dieser Arbeit ist die Nutzung des VBSA 

vorteilhaft, da auch geringe materialspezifische Unterschiede in der 

Immunreaktion auf das implantierte Material nachgewiesen werden können, 

unabhängig vom Implantationstrauma. Allerdings gleicht das in diesem Modell 

betrachtete Hämatom mehr einem Weichteilhämatom als einem 

Frakturhämatom138 und lässt dadurch nur eingeschränkt Rückschlüsse auf die in 

vivo-Situation zu.  

Der endgültige Einfluss von Protein- und Plättchen-Adhäsion auf die 

Fremdkörperreaktion wurde hier nicht geklärt und ist nicht Teil dieser 

Untersuchungen.25 Unsere Ergebnisse bestärken vor allem die These, dass die 

Kombination eines VBSA mit einem Proteom Profiler-Test als einfach zu 

implementierendes System zum Screening und zur Charakterisierung von 

Biomaterialien im Bereich des Tissue engineering eingesetzt werden kann. 

Voraussetzung hierfür sind klare Unterschiede in der initialen 

Fremdkörperreaktion.  
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Der VBSA stellt ein in vitro-Modell dar, mit dem die Implantat-Wirt-Reaktion 

entsprechend einem möglichen therapeutischen Einsatz simuliert werden 

kann.81,105 Mit der Proteom Profiler-Analyse ist anschließend die qualitative und 

semi-quanitative Analyse der exprimierten Proteine möglich. 

 

6.3. Osteogene Differenzierung auf der Scaffoldoberfläche  

Die Untersuchungen lieferten Hinweise, dass MSC auf der Oberfläche eines 

PLGA-Scaffold zur osteogenen Differenzierung in der Lage sind. Während die 

ALP-Aktivität keine signifikanten Änderungen im Zeitverlauf unter osteogenen 

Bedingungen im Vergleich zu Kontrollbedingungen aufwies, konnte eine 

deutliche Zunahme der Calciumabscheidung nach 14 Tagen unter osteogenen 

Bedingungen nachgewiesen werden. Die Calciumproduktion fand vermutlich 

bereits in den ersten sieben Tagen statt. Aufgrund der oben erläuterten starken 

Abnahme der Zellzahl auf der Scaffoldoberfläche ist anzunehmen, dass nach 

einer Woche die Anzahl adhärierender MSC auf dem Scaffold zu gering ist, um 

eine nennenswerte Calciumabscheidung zu generieren.  

Es ist jedoch bereits beschrieben worden, dass auch schon nach sieben Tagen 

und osteogenen Kulturbedingungen der Calciumgehalt in den MSC stark ansteigt 

und die Abscheidung einer calciumhaltigen Matrix erfolgen kann.60 

Das Ergebnis steht in einem gewissen Widerspruch zu den durchgeführten 

Genexpressionsanalysen. Hier konnte weder unter osteogenen noch unter 

Kontrollbedingungen eine Zunahme der osteogenen Genaktivität gemessen 

werden.  

 

6.4. PLGA-Membran zur Abdeckung großer Knochendefekte  

Das vorgelegte Material ließ sich leicht verarbeiten und in jede gewünschte Form 

bringen. Die Herstellung von porösen Prüfkörpern aus einem initial flüssigen 

PLGA-Gemisch bei RT und ohne Einsatz von Hochdruckmaschinen wurde 

bereits von Wu et al. beschrieben.139 Dies lässt vermuten, dass eine individuelle 

Anpassung des Materials an jede mögliche Form eines Knochendefektes 

grundsätzlich möglich und zeitnah im Rahmen einer Operation durchzuführen ist.  
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Allerdings benötigten die Scaffolds eine Aushärtungszeit von mindestens 24h, 

um vollständig stabil zu werden.139 Nach unseren Versuchsergebnissen ist 

anzunehmen, dass nicht getrocknete Scaffolds, implantiert in ein wässriges 

Milieu wie eine Wunde, keine vollständige mechanische Stabilität erreichen.103 

Zur Sicherung dieser Annahme sind allerdings weitere Untersuchungen in einem 

geeigneten Tiermodell notwendig. 

 

6.5. Geplante Analysen, die nicht durchführbar waren  

Aufgrund der physikalisch-chemischen Eigenschaften des Materials konnten 

keine REM-Aufnahmen von zellbesiedelten Scaffolds zur Dokumentation der 

Morphologie adhärenter MSC und BMC angefertigt werden. Die Analyse von 

histologischen Schnittpräparaten war ebenfalls nicht durchzuführen. Die 

organischen Lösungsmittel zur Entwässerung und Fixierung der Zellen auf dem 

Scaffold führten zu einer beschleunigten Degradation und zu einer Auflösung des 

Materials, wie Wu et al. ebenfalls zeigen konnten.18 REM-Untersuchungen der 

nativen Scaffolds nach Goldbedampfung waren hingegen möglich.  
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7. Schlussfolgerung 

PLGA als biologisch abbaubares Polymer wird im medizinischen Bereich bereits 

vielfältig eingesetzt, so zum Beispiel als Trägersubstanz für Medikamente14 oder 

in Form von resorbierbarem Nahtmaterial.1 Seine einfache Anwendung und 

individuelle Formbarkeit wie auch seine vielfältig zu manipulierenden 

physikalischen und chemischen Eigenschaften machen PLGA auch für Bone 

tissue engineering zu einem attraktiven Ausgangsmaterial.12  

Die effektive Versorgung kritischer Knochendefekte stellt nach wie vor eine 

Herausforderung für die moderne Medizin dar. Standardverfahren wie autologer 

Knochentransfer sind mit einer hohen Begleitmorbidität verbunden und auch die 

induzierte Membrantechnik birgt als Platzhaltertherapie das Risiko von zwei 

Operationen. Die Suche nach therapeutischen Alternativen liegt daher nahe.  

Ziel dieser Arbeit war es, das vorgelegte Material hinsichtlich seiner 

Immunreaktivität, Zytokompatibilität und physikalischen Eigenschaften zu 

charakterisieren. Hierbei zeigte sich das Material als stark proinflammatorisch 

innerhalb der ersten 24h, wobei keine relevanten antiinflammatorischen 

Kompensationsmechanismen (bspw. IL-10) induziert wurden. Eine starke lokale 

Entzündungsreaktion nach Implantation ist daher möglich.  

Aufgrund der schnellen Degradation in wässrigem Milieu ist der Einsatz als 

gewichttragendes Element in der Frakturversorgung oder als osteokonduktive 

Leitstruktur zur Heilung eines Knochendefektes als unwahrscheinlich 

anzunehmen, da besonders für die Osteokonduktion die Abstimmung der 

Degradation auf die Regenerationszeit des Gewebes die erfolgsbestimmende 

Größe darstellt.102 Zellen lassen sich dennoch in hoher Dichte auf die Oberfläche 

aufbringen und werden nicht negativ durch PLGA beeinflusst. Die zeitlich 

limitierte Adhäsion kann durch eine Vorbehandlung mit serumhaltigem Medium 

verbessert werden. Die Durchlässigkeit der PLGA-Membran für Peptide macht 

eine lokale Anreicherung von Mediatoren gerade in der Frühphase der 

Knochenheilung wahrscheinlich, wenn die Membran zur Defektabdeckung im 

Sinne der induzierten Membrantechnik nach Masquelet verwendet werden 

würde.  
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In Zusammenschau der Ergebnisse liegt hier ein Material vor, was besonders in 

der Frühphase der Knochenheilung zu einem besseren Heilungsmilieu in einem 

Knochendefekt beitragen könnte. Besonders chemotaktische, 

immunstimulierende und teilweise proangiogene Faktoren werden durch PLGA 

induziert. Diese Faktoren könnten in der frühen Phase helfen, notwendige 

Zellpopulationen zu rekrutieren. Die Zellrekrutierung ist eine wichtige 

Komponente der Frühphase der Defektheilung. Als „Cell carrier“ könnten 

zusätzlich regenerative Zellen auf PLGA-Scaffolds in die Defektzone eingebracht 

werden, welche möglicherweise in dem konzentrierten Mediatorenmilieu besser 

ihre Wirkung entfalten würden. Die rasche Freisetzung der Zellen von der 

Oberfläche könnte dabei zu einer schnellen Einwanderung in die Defektzone 

führen.  

Für eine erfolgreiche Knochenheilung ist auch die zeitnahe Herunterregulation 

der Entzündungsreaktion (innerhalb einer Woche)96 notwendig. Der zügige 

hydrolytische Materialabbau könnte dies ermöglichen. Über die Wahl geeigneter 

Membrandimensionen (Membrandicke) könnten die Degradation und somit die 

Zellfreisetzung wie auch die Mediatorinduktion den Erfordernissen des 

Knochendefekts angepasst werden. Die Membran hätte in diesem Fall vermutlich 

keine mechanische Stabilisierungsfunktion, sondern würde als „biologischer 

Modulator“ funktionieren. Hierzu sind jedoch weiterführende Analysen unter 

Verwendung geeigneter Tiermodelle notwendig. 
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