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“Scientists investigate that which already is;
engineers create that which has never been.”

(Albert Einstein)



Zusammenfassung

Ziel des modernen Tissue-Engineerings von Knochenersatzmaterialien ist es,
volumenstabile und biokompatible Trigermaterialien mit Zellen und Zytokinen so zu
kombinieren, dass die Eigenschaften des autologen Knochens weitgehend nachgebildet
werden.

Fiir den klinischen Gebrauch derzeit zugelassene Knochenersatzmaterialien, die
Wachstumsfaktoren enthalten, konnen aufgrund unphysiologischer Dosierungen und
Freisetzungsmuster zum Teil mit schweren Nebenwirkungen einhergehen. Es ist somit
erforderlich, die Freisetzung von Wirkstoffen aus den Trigermaterialien besser und
kontrollierter zu steuern.

In dieser Arbeit wurde dazu die Freisetzung des Modellproteins BSA (bovines
Serumalbumin) aus polymerbeschichteten, bovinen Kollagenmatrices in einem
Beobachtungszeitraum von 11 Tagen in vitro untersucht. Dabei wurde der Frage
nachgegangen, welchen Einfluss Art und Menge der verwendeten Polymere PLA
(Polylactid) und PLGA (Polylactid-Co-Glycolid) auf die BSA-Retention besitzen.

Zur Simulation von in vivo Bedingungen wurde in einer Untergruppe nach jedem
Beobachtungsintervall ein Mediumwechsel vorgenommen. Zusitzlich wurden die Matrices
mittels Rasterelektronenmikroskop hinsichtlich des Einflusses unterschiedlicher
Polymerlosungsmittel auf die Ausbildung der Beschichtung untersucht.

Bei den unbeschichteten Matrices fanden sich BSA-Freisetzungsraten von bis zu 80% in
den ersten 24 Stunden, die in einer Ubergangsphase bis zum fiinften Tag abklangen und bis
zum elften Tag vollstindig ausliefen. Der initiale Freisetzungsschub an BSA konnte in
Abhiéngigkeit von verwendeter Polymermolekiilgrof3e und Menge reduziert werden. Ein
signifikanter Einfluss der Art des Polymers (PLA vs. PLGA) konnte nicht nachgewiesen
werden. In der Gruppe mit Mediumwechsel wurde im gesamten Beobachtungszeitraum
insgesamt ca. 70% der jeweils aufgebrachten Proteinmenge freigesetzt, in der Gruppe ohne
Mediumwechsel ca. 50%. Die Gesamtmenge des abgegebenen Proteins wurde nur durch
die Beschichtung mit einem Polymer mittlerer Molekiilgro3e im Beobachtungszeitraum
signifikant reduziert. Morphologische Auswertungen mittels Rasterelektronenmikroskopie
ergaben Unterschiede in der Ausbildung der Polymerbeschichtung in Abhéangigkeit vom
verwendeten Losungsmittel. Ferner konnte eine schwache mechanische Haftung der
Polymerschicht an der Trigermatrix nachgewiesen werden, welche die vergleichsweise
geringe Retentionswirkung der Polymerschichten auf die BSA-Freisetzung erklért.

Durch den Einsatz eines biodegradablen Polymer-Coatings konnte der initiale
Freisetzungsschub von Wachstumsfaktoren aus der Trigermatrix abgemindert werden. Das
Erreichen eines akzeptablen Wirkungs-/Nebenwirkungsprofils von zytokinhaltigen
Knochenersatzmaterialen erfordert jedoch eine weitere Anndherung an physiologische
Bedingungen und damit weiterreichende Modifikationen im Freisetzungsprofil der
Wachstumsfaktoren.



Summary

The objective of modern bone tissue-engineering is to imitate the properties of autologous
bone by combining biocompatible carrier materials with cells and cytokines. Clinically
approved bone substitute materials containing growth factors may cause severe side effects
due to unphysiological dosage and release pattern. Therefore it is necessary to improve the
controlled release of active agents from these carrier materials.

In this study the in vitro release of the model protein FITC-BSA (fluorescein conjugated
bovine serum albumine) from bovine cancellous bone matrices (insoluble collagenous
bone matrix, ICBM) was examined. Control of protein retention was achieved by coatings
of biodegradable polymers (polylactic acid (PLA) and polylactic-glycolic-acid (PLGA)) of
different molecular weights. Release kinetics were assessed for an observation period of 11
days. In one subgroup the incubation medium was changed at every measuring point to
imitate in vivo conditions.

Additionally the polymer-coated matrices were analyzed by scanning electron microscopy
to gain an insight in the mechanisms of protein retention by these polymers and the impact
of different organic (polymer) solvent agents on the formation of the polymer coating.
Results show a ,,burst-release* of about 80% BSA from the uncoated matrices in the first
24 hours, followed by a delayed release up to day 5, ending in an interval in which only a
little amount of protein is released. The initial burst was attenuated in dependence of the
amount and the molecular size of the used polymer. There was no measurable difference
regarding the kind (PLA vs. PLGA) of the coating-polymer.

In the subgroup with replacement of incubation medium, about 70% of the overall protein
dose was released, compared to 50% in the subgroup without medium renewal. Only
polymers with a medium molecular size were able to reduce the amount of overall released
protein during the observation period.

Scanning electron microscopy results indicate differences between the polymer coatings
depending on the organic solvent used. A weak adhesion of the polymer coating to the
matrices was observed explaining its rather weak retentive effect on the protein release.
Though a PLA or PLGA polymer coating is able to extenuate the initial burst-release of
BSA from the collagenous matrix, reducing side effects of a growth factor releasing bone
substitute material demands an accurate coordination of the growth factor releasing profile.
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1 Einleitung

1.1 Einfiihrung

Das kraniofaziale Skelett ist an einer Vielzahl spezifischer Funktionen beteiligt wie z.B.
Schutz des Gehirns und des Sehtraktes, Atmung, Kau-, Sprech- und Hérvorgang.

Die Rekonstruktion komplexer kraniofazialer Knochendefekte kann nach Traumata,
ausgedehnten Tumorentfernungen, bei angeborenen Fehlbildungen oder erworbenen
Knochenatrophien erforderlich werden. Die damit verbundene chirurgische
Herausforderung ist nicht alleine durch die DefektgroB3e gegeben, sondern auch durch die
Lokalisation und die Geometrie des Knochendefektes, die Wahl der rekonstruktiven
Methode, die Beschaffenheit des angrenzenden Gewebes bzw. des bedeckenden
Weichgewebemantels und anderer patientenindividueller Faktoren wie Alter, allgemeine
Vorerkrankungen, Medikation etc.

Knochendefekte ,kritischer Grofie® (,,critical-size-defects =CSD*), die den Einsatz
rekonstruktiver Techniken erfordern, wurden urspriinglich als ,,die kleinste Ausdehnung
einer intraossdren Wunde in einem speziellen Knochen und einer speziellen Spezies, die
nicht spontan wihrend der Lebenszeit des Subjektes spontan ausheilt”, definiert'. Bezogen
auf den humanen Gesichtsschidel ldsst sich unter Beriicksichtigung des zuvor Gesagten
dabei jedoch keine absolute Angabe iiber die Ausdehnung eines solchen Knochendefektes
machen’.

Fiir die Rekonstruktion kndcherner Gesichtsschideldefekte konnen autologe und allogene
Materialien verwendet werden. Aufgrund seiner osteogenetischen, osteoinduktiven und
osteokonduktiven Eigenschaften ist der autologe Knochen heutzutage immer noch
Goldstandard in der Knochenrekonstruktion. Der grofite Nachteil des autologen Knochens
ist seine limitierte Verfiigbarkeit und die u.U. nicht unerhebliche "Donorsite-Morbiditit"
im Bereich der Entnahmestelle. Zudem unterliegen die Transplantate aus autologen
Knochen oftmals einer signifikanten Resorption nach der Transplantation®.

Autologer Knochen ist von sich heraus in der Lage die Knochenneubildung anzuregen, da
neben der extrazelluldren Knochenmatrix (Osteokonduktion) auch das Knochenmark, bzw.
Zellen und Wachstumsfaktoren mit transplantiert werden, die ihrerseits zur Rekrutierung
von Vorlduferzellen befdhigt sind (Osteogenese bzw. Osteoinduktion).

Als Knochenersatz fungierende Biomaterialien sind per Definition natiirliche oder
synthetische Materialien, die Teile des lebenden Organismus ersetzen oder in
unmittelbarem Kontakt mit lebendem Gewebe stehen®. Als volumenstabile Platzhalter
dienen sie dem einsprossenden Knochengewebe als Leitschiene, indem sie die Adhision
von Zellen fordern, die wiederum proliferieren und extrazelluliire Matrix produzieren®.
Dies hat zur Folge, dass groere zu ersetzende Knochenvolumina nur schwer knochern
durchbaut werden und sich diese Art von Ersatzmaterialien bisher nur unzureichend an den
dynamischen Gewebeumbauprozessen des Knochenstoffwechsels - zum Beispiel im noch
nicht ausgewachsenen Skelett - beteiligen.

Das moderne Tissue-Engineering von Knochenersatzmaterialien hat zum Ziel,
Trigermaterialien mit Zellen und Zytokinen so zu kombinieren, dass die Eigenschaften des
autologen Knochens weitgehend nachgebildet werden®.



1.2 Knochenneubildung und Knochenheilung

Knochengewebe wird zum einen im Rahmen der Entwicklung gebildet (Osteogenese,
Skelettogenese), zum anderen im Rahmen von Frakturheilungsprozessen.

Der Knochen des Gesichtsschéddels wird durch die sogenannte desmale Ossifikation
gebildet. Dabei entsteht das Knochengewebe ohne Zwischenstufe direkt aus dem
embryonalen Bindegewebe, indem sich Mesenchymzellen zu Osteoblasten differenzieren,
die (spiter konfluierende) Osteoidinseln bilden. Die davon abzugrenzende, sog. chondrale
Ossifikation wird auch indirekte Ossifikation genannt, da hier die Verknocherung iiber eine
aus Knorpelgewebe bestehende Zwischenstufe stattfindet. Diese wird im Verlauf durch
Chondroklasten und Osteoblasten in Knochengewebe umgebaut. Die Art und Weise der
Knochenbildung (desmal vs. chondral) durch die beteiligten Osteoblasten scheint identisch
zu sein®.

Bei der sogenannten primiren Frakturheilung verwichst unter optimalen Bedingungen die
Frakturstelle direkt und ohne Ausbildung von Narbengewebe. Bei der sekundéren bzw.
indirekten Frakturheilung, die z.B. bei Mobilisation der Frakturenden gegeneinander
auftritt, wird ein sog. ,,Kallus* als Bindegewebs- und Knorpelformation gebildet, der
analog der bei der chondralen Ossifikation gebildeten knorpeligen Knochenvorstufe als
Matrix fiir die Knochenbildung fungiert. Sowohl auf zelluldrer Ebene, als auch bzgl. der
beteiligten Signalwege weisen sekundire Frakturheilung und chondrale Ossifikation viele
Gemeinsamkeiten auf. Ein Unterschied zur fetalen Knochenbildung scheint bei
Knochenheilungsprozessen im Erwachsenenalter jedoch die Auspriagung von
Entziindungsprozessen zu sein, die im zuletzt genannten Fall eine der Hauptquellen fiir
osteoinduktive Signale darstellen (,,response to injury*)’. Insbesondere die zeitlichen
Ablédufe und die Gewichtung der beteiligten Mechanismen sind jedoch noch nicht
abschlieBend geklirt®’.

1.3 Molekulare und zellulire Komponenten der knochernen Regeneration

Die Komplexitit der Biologie knocherner Regeneration ergibt sich u.a. durch:

- das wechselseitige Zusammenspiel von Promotoren und Inhibitoren und der zum
Teil konzentrationsabhédngig (sogar gegensitzlichen) Wirkung einzelner Faktoren,

- die versetzte, iiberlappende und ineinandergreifende zeitliche Abfolge der
unterschiedlichen Stadien der Knochenregeneration,

- die rdumliche Verteilung und Abgrenzung einzelner Reaktionskompartimente wie
extrazelluldrer Raum, Zytoplasma und Nukleus oder verschiedene anatomische
Reaktionsorte wie Kortex, Periost, Knochenmark oder umgebendes Weichgewebe,

- die Abhingigkeit von Faktoren wie pH-Wert, lokaler Verfiigbarkeit von
Néhrstoffen, Sauerstoffsittigung des Gewebes oder mechanischer Stabilisierung
der Frakturstelle!®!!:12.13,



Molekiile, welche die Frakturheilung begiinstigen, konnen grob in drei Gruppen unterteilt
werden: 1. pro-inflammatorische Zytokine, 2. TGF-beta Superfamilie und andere
Wachstumsfaktoren, 3. Metalloproteinasen und angiogenetische Faktoren:

1.3.1 Pro-inflammatorische Zytokine

Interleukin-1 (IL-1), Interleukin-6 (IL-6), und Tumornekrose-Faktor o (TNF-a), die von
Makrophagen, inflammatorischen Zellen und periostalen, mesenchymalen Zellen
sezerniert werden, besitzen chemotaktische Effekte, erhohen die extrazelluldre
Matrixsynthese, stimulieren die Angiogenese und rekrutieren endogene Fibrozyten zur
Frakturstelle. Sie erreichen ihre gro3ten Konzentrationen in den ersten 24 Stunden nach
knocherner Verletzung, durchlaufen ein Minimum wihrend der Periode der
Knorpelformation und steigen ein zweites Mal wihrend der knochernen
Remodellierungsphase an. TNF-a rekrutiert mesenchymale Stammzellen, induziert die
Apoptose hypertopher Chondrozyten bei der enchondralen Ossifikation und stimuliert die
Funktion von Osteoblasten'’,

1.3.2 Wachstums- und Differenzierungsfaktoren

Die TGF- Superfamilie, von der mindestens 34 Vertreter im menschlichen Genom
identifiziert sind, ist eine groBe Gruppe von Differenzierungs- und Wachstumsfaktoren,
welche die bone morphogenetic proteins (BMPs), growth differentiation factors (GDFs),
activine, inhibine und die Mullerian inhibiting substance umfasst.

BMPs werden von Osteoprogenitorzellen, mesenchymalen Zellen, Osteoblasten und
Chondrozyten der extrazelluldren Matrix produziert. Sie induzieren eine Kaskade fiir die
Chondro-/Osteogenese, einschlieBlich Chemotaxis, Proliferation und Differenzierung von
mesenchymalen und Osteoprogenitorzellen, sowie Angiogenese und Kontrolle der
Synthese von extrazelluldarer Matrix. Die regulatorischen Effekte sind sowohl von der Art
der Zielzelle, deren Differenzierungsgrad und der lokalen BMP-Konzentration im Bereich
ihres Liganden abhéngig, als auch von deren Interaktionen mit anderen zirkulierenden
Faktoren. Als ,,pleiotrope Morphogene* regulieren und determinieren sie Wachstum,
Differenzierung und Apoptose von Osteoblasten, Chondroblasten, Neuralzellen und
Epithelzellen. Trotz ihrer Verwandtschaft hat jede Untergruppe von BMPs ihre eigene
Rolle bei der knochernen Regeneration, sowie ein eigenes, charakteristisches zeitliches
Expressionsmuster. Derzeit wird angenommen, dass BMP-2, -6 und -9 am potentesten die
Osteoblasten-Differenzierung aus mesenchymalen Vorlduferzellen induzieren. Threrseits
konnen manche BMPs auch die Synthese und Sekretion anderer angiogenetischer
Wachstumsfaktoren (Insulin like growth factor (IGF), vascular endothelial growth factor
(VEGF)) stimulieren, oder direkt Endothelzellen zur Angiogenese anregen'*!>.
Thrombozyten setzen wihrend der initialen Phase der Knochenheilung TGF-p frei.
Diesem Faktor werden Funktionen bei der Initiierung der Kallus-Formation zugeschrieben.
TGEF-B wird auch von Osteoblasten und Chondrozyten produziert und in der
Knochenmatrix gespeichert. Er dient zudem als potenter chemotaktischer Stimulator von
mesenchymalen Stammzellen und erhoht deren Proliferation, sowie diejenige von
Priaosteoblasten, Chondrozyten und Osteoblasten. Dariiber hinaus induziert er die



Produktion extrazelluldrer Matrixproteine wie Kollagen, Proteoglykane, Osteopontin,
Osteonektin und alkalischer Phosphatshase. TGF-f (insb. TGF-f2 und TGF-f3) wird eine
wichtige Rolle in der Chondrogenese und enchondralen Ossifikation zugeschrieben, sein
alleiniges osteoinduktives Potenzial scheint aber beschrinkt zu sein.

PDGF (platelet derived growth factor) wird in Thrombozyten, Monozyten, Makrophagen,
Endothelzellen und Osteoblasten synthetisiert und ist ein starkes Mitogen fiir Zellen
mesenchymalen Ursprungs. IL-1, TNF-a und TGF-f beeinflussen die Bindung von PDGF
an seinen Rezeptor. Von Thrombozyten freigesetzt wirkt es als Stimulans fiir Proliferation
und Migration mesenchymaler Stammzellen und Osteoblasten wihrend der frithen Phase
der Frakturheilung. Im Gegensatz zu BMPs, deren therapeutischer Einsatz bereits klinische
Verwendung findet, ist das therapeutische Potenzial von PDGF bislang unklar.

Wihrend der initialen Phase der Frakturheilung werden ebenfalls FGFs (fibroblast growth
factor) aus Monozyten, Makrophagen, mesenchymalen Zellen, Osteoblasten und
Chondrozyten synthetisiert, die ihrerseits auf Wachstum und Differenzierung von
Fibroblasten, Monozyten, Osteoblasten und Chondrozyten wirken. FGFs wird eine Rolle
bei der Kallusformation zugeschrieben und spielt eine entscheidende Rolle bei der
Angiogenese.

1.3.3 Metalloproteinasen und angiogenetische Faktoren

Heutzutage schreibt man Metalloproteinasen (=MMP) eine Schliisselrolle bzw.
Signalwirkung in der Steuerung von Zellverhalten und Signalwegen zu, da ihr spezifisches
proteolytisches Spektrum auch Membranoberflichenproteine, andere Proteinasen,
intrazellulidre Substrate, Protein-Inhibitoren, chemotaktische Molekiile,
Wachstumsfaktoren, Membranrezeptoren und Zell-Zell- sowie Zell-ECM-
Adhisionsmolekiile umfasst'®.

Damit bei der enchondralen Ossifikation Blutgefidfe einsprieBen konnen, geht der
Ossifikation ein Umbau der extrazelluldren Matrix voraus. Entsprechend wird die enge
zeitliche und rdumliche Verbindung zwischen Knochenformation und Vaskularisierung als
»angiogenetisch-osteogenetische Kupplung* bezeichnet.

Einige osteogenetische Wachstumsfaktoren besitzen direkte (VEGF, TGF-§, PDGF),
andere indirekte angiogenetische Effekte (BMP-2,-4,-7). Die VEGF-Produktion wird durch
die meisten osteoinduktiven Faktoren stimuliert. VEGF ist sowohl essenziell fiir die
angiogenetischen Aktivitdten der Wachstumsfaktoren FGF und BMP-2, als auch fiir die
primiire (BMP-vermittelte) Osteoblastendifferenzierung!”!8,

1.3.4 Inhibitoren der Osteogenese

Bei der Regulation des Knochenstoffwechsels existieren zahlreiche inhibitorisch wirkende
Molekiile, die im Sinne eines negativen Feedbacks fungieren oder iiber quervernetzende
Wirkung in den Signalpfaden die Wirkung von stimulierenden Molekiilen antagonisieren.
Der hemmende Einfluss kann auf allen Stufen der Signalkaskade wirken: auf
extrazellulidrer Ebene, auf Rezeptorebene, oder auf intrazelluldrer Ebene.

Noggin ist ein von Osteoblasten produzierter Inhibitor, der durch Bindung an BMPs (-2,-
4,-5,-6,-7, GDF-5 und -6) deren Andocken an BMP-Rezeptoren verhindert. Die Expression
von Noggin wird zum einen selbst durch BMP induziert, freies BMP-2 (in der ECM) kann
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zum anderen den hemmenden Effekt von Noggin auf die Differenzierung von Osteoblasten
aufheben. Weitere Inhibitoren, die ebenfalls durch Bindung an BMPs deren
Rezeptorbindung blockieren, sind Chordin und Gremlin. Sclerostin wirkt hemmend iiber
eine kompetitive Bindung an BMP Rezeptoren (-2,-4,-6,-7) und wird ausschlieBlich von
Osteozyten gebildet. Der inhibitorische Effekt von Follistatin erfolgt tiber die Bindung an
BMPs (-2,-4,-15,-7) an BMP-Rezeptoren.

Auch einige BMPs selbst sind Antagonisten osteogener BMPs: z.B. behindert BMP-3 die
Wirkung von BMP-21°,

1.4 Knochenersatzmaterialien und Tissue-Engineering von Knochen:

1.4.1 Anforderungen an eine ideale Trigermatrix

Die Biokompatibilitit eines Biomaterials ist als die wiinschenswerte Eigenschaft definiert
,regulidre Zellaktivitit - einschlieBlich ihrer molekularen Signalwege - zu unterstiitzen
ohne lokale oder systemische toxische Nebenwirkungen auf den Wirt auszuiiben'?,?%“. Im
einfachsten Falle wire damit eine gegenseitige Toleranz von Biomaterialien und Wirt
gemeint. Im Idealfall bedeutet dies fiir ein Knochenersatzmaterial (KEM) die Befidhigung
zur Osteoinduktion einschlieBlich Angiogenese.

Die ideale Trigermatrix fiir ein KEM sollte dergestalt vom Korper abbaubar sein, dass sie
in einer definierten Art und Weise resorbiert wird und somit den Platz fiir das Einwachsen
neuen Knochens freigibt. Die gewiinschte Resorptionsgeschwindigkeit ist unter anderem
von der mechanischen Beanspruchung im Bereich des zu ersetzenden Defektes abhéngig.
Besondere Anforderungen werden an den Knochenersatz im wachsenden Skelett gestellt,
denn dieser sollte vollstindig resorbierbar sein und der defekte Bereich sollte sich am
besten synchron mit dem Wachstum remodellieren®!.

Eine weitere funktionale Schliisselrolle nimmt die Porositiat der KEM ein. Analog zur
natiirlichen Knochenspongiosa bilden verbundene Hohlrdaume mit einem Durchmesser von
mindestens 100um (150-500um %2) die Moglichkeit zur Einwanderung von Zellen, sowie
der Diffusion von Néhrstoffen und Sauerstoff fiir deren Versorgung. Natiirliche Spongiosa
ist in Bereichen mechanischer Beanspruchung verdichtet. Umgekehrt nimmt die
mechanische Widerstandsfihigkeit mit der Grof3e der Poren ab, so dass je nach
Anforderung die benétigte mittlere Porengrofle variierbar sein sollte. Die reproduzierbare
technische Herstellung eines solch komplexen 3D-Konstruktes ist mit entsprechenden
wissenschaftlichen und technischen Herausforderungen verbunden??.

Die mechanische Stabilitit eines Knochenersatzmaterials sollte im Idealfall mit
derjenigen des Wirtsknochens im Bereich des Implantatlagers identisch sein und den
Alltagsbelastungen der Patientenaktivitit standhalten. Zum einen muss das
Knochenersatzmaterial zerstorungsfrei die Implantationsprozedur iiberstehen, zum anderen
die Krifte aushalten, die typischerweise an der Grenzfliche zwischen Gewebe und
Implantat einwirken. So besitzt dichte biokeramische Matrix das mechanische
Widerstandsprofil von Kortikalis, wohingegen Polymere beziiglich ihrer mechanischen
Eigenschaften meistens Spongiosa #hneln?*,



1.4.2 Biomaterialien fiir den kiinstlichen Knochenersatz:

Biomaterialien, welche die Matrix eines Knochenersatzmaterials bilden, konnen in
natiirliche und synthetische Polymere, bioaktive Keramiken und Glasderivate, Hydrogele
und Metalle unterteilt werden. Teilweise werden diese Biomaterialien auch miteinander
kombiniert?,26,27 3,

Beispiele fiir eingesetzte natiirliche Polymere sind Polysaccharide (z.B. Chitosan) und
Proteine (z.B. Kollagen). Zu den Vertretern synthetisch hergestellter Polymere zéihlen
Polymilchséure (= PLA, Polylaktat) oder Polylaktat-Coglycolid (PLGA). Diese zeichnen
sich dadurch aus, dass sie unter kontrollierten Bedingungen hergestellt werden konnen,
und somit steuerbare und reproduzierbare mechanische und physikalische Eigenschaften
besitzen.

Da ca. 85% der knochernen Extrazellularmatrix aus Calciumphosphat bestehen, liegt es
nahe, auch primir anorganische, calciumphosphathaltige Bio-Keramiken als
Knochenersatzmaterialien zu entwickeln. Die Derivate umfassen Hydroxylapatit, -
Tricalciumphosphat und bi-phasisches Calciumphosphat. Dabei hat Hydroxylapatit eine
langsamere Abbaurate als das triphasische Calciumphosphat wohingegen [3-
Tricalciumphosphat am schnellsten abgebaut wird®®. Da die Abbauraten dennoch
vergleichsweise langsam sind und calciumphosphathaltige Biomaterialien oft nachteilige
mechanische Eigenschaften besitzen (Sprodigkeit), haben diese Stoffe beispielsweise in
Kombination mit synthetischen Polymeren deutlich stabilere, und beziiglich des Abbaus
steuerbare Produkte ergeben.

Glasbasierte Knochenersatzmaterialien, die in porose Glas/Glaskeramik-Geriiste oder in
porose Glas-Polymergeriiste eingeteilt werden, weisen den Vorteil auf, dass das in ihnen
enthaltende Silikat die Expression von osteoblastidren Genen induziert, welche wiederum
die Osteogenese und die Produktion von Wachstumsfaktoren regulieren. Nachteilig an den
glasbasierten KEM sind jedoch ihre geringe mechanische Stabilitit und Bruchfestigkeit,
welche den Einsatz limitieren.

Eine weitere Gruppe von Biomaterialien stellen die sog. Hydrogele dar, welche durch die
Querverbindung eines hydrophilen Polymers mit einem quervernetzenden Molekiil (engl.
,»crosslinker) entstehen und gro3e Mengen Wasser aufnhehmen koénnen?. Sie besitzen
dadurch den Vorteil, dass sie durch alleiniges Quellen mit Zytokinen beladen werden
konnen, welche sie nach der Implantation in einem Diffusionsprozess wieder abgeben. Ein
natiirlicher Vertreter dieser Gruppe ist Gelatine. Synthetische Hydrogele basieren oftmals
auf Makromeren oder Co-Polymeren von Polyethylenglykol (PEG) **

1.4.2.1 ICBM - bovine Kollagenmatrices
ICBM (Insoluble collagenous bone matrix) wird aus spongidésem Knochengewebe von
Rind oder Pferd durch physikalische und chemische Bearbeitung gewonnen und ist damit

streng genommen kein ,,de novo* synthetisiertes Matrixmaterial, wie z.B. eine
computerdesignte, dreidimensional gedruckte Hydroxylapatit-Matrix'®. ICBM setzt sich
aus dem freigelegten, trabekuldren und iiberwiegend aus Kollagen-1 bestehenden
Netzwerk zusammen, welches das Geriist der Spongiosa darstellt. Als Naturprodukt besitzt
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es beziiglich des Materials (Kollagen) und des Geriistes bzw. der Porengro3e eine optimale
Biokompatibilitidt. Das GroBenspektrum der Poren erstreckt sich von ca. 85 bis >325um.
Dabei sind kleinere Porengrof3en fiir die Zelladhision von Vorteil, groere Poren fiir die
Migration und Angiogenese’!,*.

In der nativen Form ist ICBM elfenbeinfarben, in getrocknetem Zustand hart und sprode,
nach Aufquellung schwammartig und elastisch komprimierbar. ICBM unterscheidet sich
von DBM (demineralisierte Knochenmatrix) u.a. dadurch, dass eine Inaktivierung
osteoinduktiver Matrixproteine vorgenommen wurde. Demineralisierte Knochenmatrix
weist im Gegensatz zum extrahierten xenogenen Kollagengeriist von ICBM endogene
Proteinkonzentrationen von beispielsweise 3.800ng/g an BMP-2 oder 20.000ng/g an
Osteopontin auf>3.

Ebenso wie DBM ist ICBM in vivo resorbierbar. Die Resorption des Kollagen-1 Geriistes
verlauft vergleichsweise langsam und kann bei einem Volumen von ca. 1-2cm3 bis zu 6
Monate betragen”.

Die mechanischen Eigenschaften von ICBM lassen die Verwendung als belastungsstabiles
Knochenersatz-Material nicht zu und schrianken damit die Verwendbarkeit im Bereich der
Wirbelsdule und der langen Rohrenknochen der unteren Extremitit ein. Der Einsatz zum
Ersatz auch groferer Volumina von Gesichtsschideldefekten ist jedoch ohne weiteres
moglich?’.

1.4.3 Zytokine und Wachstumsfaktoren fiir Knochenersatzmaterialien — rhBMP-2
Ab einer bestimmten Defektgrofle ist die Lokalisation und Konzentration der endogen
produzierten Signalmolekiile fiir die knocherne Durchbauung eines Matrixgeriistes nicht
mehr ausreichend. In in-vitro- und Tiermodellen wurde deshalb eine Vielzahl an Faktoren
beziiglich ihres osteogenen Potentials fiir ein Knochenersatzmaterial untersucht: BMPs,
TGEF-B, Progranulin (PGN), Aktivine, Growth differentiation factor (GDF), IGF, FGF,
VEGF, PDGF, TNF-a, Interleukin, Interferon-y, Prostaglandine, Parathormon, Steroide
sowie Vitamin D, Insbesondere BMP-2 und BMP-7 zeigten ein groBes Potential fiir die
Knorpel- und Knochenregeneration. Nach der Entdeckung der BMPs 1965-1971 durch
Urist et al.’”® wurde diese Proteinfamilie intensiv studiert. Als einer der stirksten
bekannten osteoinduktiven Faktoren kann BMP-2 in vitro und in vivo die Differenzierung
mesenchymaler Stammzellen in Osteoblasten und Chondrozyten initiieren, sogar die
Transdifferenzierung von Muskelzellen in Knochenzellen bewirken und heterotrope
Knochenformation induzieren®. Nach erfolgter Herstellung eines rekombinaten BMP-2
(thBMP-2) und dessen Anreicherung*” #! 1988, wurde BMP-2 im Jahr 2002 von der US-
amerikanischen Food and Drug Administration (FDA) zur medizinischen Verwendung am
Menschen zugelassen. Im Jahr 2001 wurde das Produkt OP-1 Implant® (Stryker,
Hopkinton, MA), das aus in einem in rhBMP-7-L6sung getriankten, bovinen
Kollagenschwamm besteht, zur Behandlung von Pseudarthrosen langer R6hrenknochen
zugelassen. Ein Jahr spiter wurde das rhBMP-2-enthaltene, ebenfalls auf einem bovinen
Kollagentriager aufgebrachte Praparat InFuse® (Medtronic, Memphis, TN) fiir die
Wirbelkorperfusion (1 Segment, L4-S1) auf den Markt gebracht. Im weiteren Verlauf



wurde zwar die Zulassung dieser Priparate fiir die Revision posterolateraler lumbaler
Arthrodesen und Pseudarthrosen der Lendenwirbelsdule erweitert, die Verwendung
erfolgte jedoch zu iiber 85% als ,,off-labeluse “ in der Wirbelsdulenchirurgie.

Nachdem sich Berichte iiber schwere Nebenwirkungen bei den ersten beiden der oben
genannten Préparate hduften (bis zu 23% der behandelten Patienten), brachte die FDA
2008 Warnungen fiir den Umgang mit diesen Pridparaten heraus. Die gehduften
unerwiinschten Wirkungen beinhalteten iiberméfige Weichgewebeschwellungen und —
entziindungen, akute Luftnot im Zusammenhang mit der operativen Anwendung im
Bereich der anterioren Halswirbelsdule, Osteolysen, Radikulitis, {iberschieende
Knochenneubildung und geduBerte Bedenken beziiglich einer moglichen onkogenen
Eigenschaft durch die hohen Dosierungen von thBMP-2 in den zugelassenen Préparaten.
Letzter Grund untersagt die Verwendung bei Tumorpatienten oder Schwangeren®%42.

Es wird angenommen, dass die beobachteten Nebenwirkungen Folge der
,2unphysiologischen* Abgabe der BMPs aus der Kollagenmatrix und damit auch
dosisabhingig sind**. Da in Losung befindliches BMP eine kurze Halbwertszeit besitzt,
scheinen die Kollagenmatrices mit einer zu hohen Menge des Proteins beladen zu sein,
damit der gewiinschte Erfolg einer Knochenregeneration klinisch beobachtbar ist*’. Dies
unterstiitzt die Forderung nach einer gesteuerten/steuerbaren Freisetzung von Zytokinen
aus ihrer Trigermatrix.

1.4.3.1 FITC-BSA als Modelloprotein - Vergleich mit BMP-2

Aufgrund der linearen Beziehung zwischen Fluoreszenz und Konzentration wird
Fluoresceinisothiocyanat-gekoppeltes bovines Serumalbumin (FITC-BSA) insbesondere in
der Pharmakologie und Biochemie oft als Modellprotein z. B. fiir pharmakokinetische

Fragestellungen verwendet*4> 46,

Da molekulare und physikochemische Charakteristika der freizusetzenden Proteine
entscheidenden Einfluss auf die Freisetzungskinetik aus einer Trigermatrix besitzen, wird
im Folgenden BSA niher charakterisiert und dem Wachstumsfaktor BMP-2
gegeniibergestellt.

Nicht nur die MolekiilgroBe besitzt Einfluss auf das Diffusionsverhalten durch ein
molekulares Maschenwerk (z.B. Gelatinematrix), auch elektrische Ladungen auf der
Proteinoberflidche oder die Wasserloslichkeit beeinflussen die Affinitdt zur Trigermatrix
oder die Freisetzungskinetik aus einem Coating.

BSA enthilt 583 Aminosduren und besitzt ein Molekulargewicht von 66,4kDa sowie einen
hydrodynamischen Durchmesser von 7,2nm. Die 3D-Konformation ist herzformig®’.
Hydrophobe Taschen finden sich vor allem im Bereich der Furche in der Mitte ,,zwischen
den Herzohren®. Uber Disulfid-Briicken ist auch die Ausbildung von Inter-Protein-
Multimeren - und damit eine Aggregation- moglich*®.

In Kristallen von BSA sind eine Reihe kleiner Molekiile gefunden worden. Neben Salzen
der Essigsdure, Malonsédure und Succinylsiure lieen sich interessanterweise auch
Fragmente von Polyethylenglykol (PEG) und Sulfationen nachweisen. Dies wird als
Hinweis darauf verstanden, die hohe Affinitdt von Serumalbumin zu vielen moglichen

Bindungsliganden herstellen zu kénnen®.



Die physiologische Hauptaufgabe von Serumalbumin ist die Aufrechterhaltung des
osmotischen Druckes und eine Stabilisierung des pH-Wertes. Weiterhin hat dieses Protein
Funktionen beim Transport einer Reihe endogener und exogener Molekiile einschlieBlich
Fettsduren, Magnesium- und Calziumionen, Aminoséuren, Steroiden und Medikamenten.
Es zeichnet sich also durch eine hohe Bindungskapazitit und -vielfalt aus, wobei jedoch
nicht von einer spezifischen Kollagenbindungsstelle auszugehen ist>.

BMP-2 ist einer der potentesten osteogenen Wachstumsfaktoren, der bis heute am besten
untersucht wurde und der eine Zulassung zur klinisch/therapetischen Verwendung besitzt.
BMPs liegen im Korper N- und O-glycosyliert vor. Diese Modifikation erhoht die
Stabilitidt und die Halbwertszeit in vivo. Fiir rekombinantes BMP, das nicht primér
glycosyliert ist, wurde dennoch eine osteogene Potenz in vivo nachgewiesen.

BMP-2 besteht aus 114 Aminosduren und liegt in der biologisch aktiven Form als
Homodimer vor. Das Monomer hat eine bohnenférmige Struktur, die oft mit einer flachen,
aufgehaltenen Hand verglichen wird. Die Monomere lagern sich einander zugewandt und
versetzt an, sodass eine paragrafen-formige Struktur entsteht. Die GroB3e des Dimers
betrigt ca. 70 x 35 x 30 Angstrom. Durch die Dimerisierung wird eine weitere
Stabilisierung des Proteins erreicht, in dem ein hydrophober Kern zwischen den
Monomeren entsteht. Auf der dem hydrophoben Kern abgewandten Seite des Proteins
findet sich ein positives elektrostatisches Potenzial mit Bindungspotential fiir Heparin. Die
"Fingerspitzen"-Dominen an beiden Enden des Proteins weisen negative elektrostatische
Potenziale auf.

Da der hydrophobe Kern erst durch Anlagerung zweier Monomere entsteht, tendieren die
Monomere in wissriger Losung zur Aggregation, da die Isolation der hydrophoben Anteile
von der Hydrathiille eine energetisch giinstige Konformation darstellt>!->2,

Beziiglich der Einflussfaktoren ,,Grofle* und ,,Oberflachenladungsverteilung* lassen sich
FITC-BSA und BMP-2 in Hinblick auf die Freisetzungsprofile der geplanten
Freisetzungskinetik ndherungsweise miteinander vergleichen, zumal die Adsorption auf die
Triagermatrix unspezifisch durch Auftrocknung vorgenommen wird.

1.5 Steuerung der Freisetzung von Wachstumsfaktoren und Zytokinen im
Rahmen des bone tissue engineering

Die Art und Weise der Verbindung zwischen Trigermatrix und Wachstumsfaktor bestimmt
malgeblich die zeitliche Charakteristik seiner Freisetzung.

Der Wachstumsfaktor sollte lokal in der benotigten physiologischen Konzentration zum
richtigen Zeitpunkt zur Verfiigung stehen und nicht sofort abdiffundieren.

Die Abbaugeschwindigkeit der Matrix sollte idealerweise dergestalt sein, dass moglichst
lange eine mechanische Stabilitit gewihrleistet ist und die Matrixresorption genauso
schnell erfolgt, wie die Front des von peripher einwachsenden Knochengewebes
voranschreitet.



Die Verbindungsweise zwischen Matrix und Wachstumsfaktor hiangt sowohl von der Art
der Matrix, als auch von der Art des Wachstumsfaktors ab. Zudem koénnen verschiedene
Verbindungsarten zwischen einer Wachstumsfaktor-/Matrix-Kombination hergestellt
werden:

Einschluss - Hierbei wird das Molekiil in die Matrix bei dessen Synthese inkorporiert, d.h.
physisch eingeschlossen. Dafiir miissen physiko-chemische Hiirden iiberwunden werden,
wie z. B. die unterschiedliche Loslichkeit der wissrigen Losung des Wachstumsfaktors in
einer hydrophoben Matrixgrundmasse. Ein Ansatz besteht aus Emulsifikationstechniken,
obwohl die Verwendung organischer Losungsmittel die biologische Aktivitit von
Wachstumsfaktoren negativ beeinflussen kann. Im einfachsten Fall wird der
Wachstumsfaktor (GF) direkt mit dem Matrixmaterial bei dessen Formulierungsvorgang
dazu gegeben und vermischt. Die Freisetzung des GF erfolgt dann entweder durch
Diffusion aus der Matrix oder im Rahmen der Freisetzung wihrend der Matrixdegradation.
Im ersten Falle wire die Abgabegeschwindigkeit von der MolekiilgroB3e, der Loslichkeit
und Ladung sowohl des Wachstumsfaktors als auch der Matrixmolekiile abhédngig, im
zweiten Fall von der Degradationsgeschwindigkeit der Matrix.

Absorption - Das Matrixmaterial saugt hierbei den freizusetzenden Wachstumsfaktor
schwammartig auf. Meist wird die vorgefertigte Matrix in eine Losung aus
Wachstumsfaktoren gelegt und quillt in dieser auf. Die Abgabe des GF folgt in diesem
Falle iiber Diffusion und ist dabei neben der Molekiilgroe auch von der Ladung der
beteiligten Stoffe abhingig. Geeignete Matrixmaterialien fiir diesen Verbindungsvorgang
sind Hydrogele wie Gelatine und Kollagenschwimme?®.

Immobilisation und physikalische Adsorption - Mithilfe der kovalenten Bindung kann
der GF an die Matrix gebunden werden. Dies kann die direkte chemische Anbindung an
das Matrixmaterial beinhalten oder die kovalente Uberbriickung durch ein weiteres
Molekiil (sogenannter ,,crosslinker®).

Die direkte Konjugation an das Matrixmolekiil findet meist tiber funktionelle Gruppen
statt. Sitzen diese zum Beispiel an Seitenverzweigungen eines Matrixpolymers, so ist der
gebundene Wachstumsfaktor umso aktiver, je langer diese Verzweigung ist. Die
physiologische Halbwertszeit des Wachstumsfaktors wird durch die kovalente Bindung
erhoht, weil sie ihn vor dem Abbau/der Phagozytose anderer Zellen schiitzt.

Viele Wachstumsfaktoren wie BMPs besitzen eine Affinitit zu Heparin, die
elektrostatischer Natur ist. Diese Eigenschaft hat sich, so wird angenommen, aufgrund von
Wechselwirkungen mit Makromolekiilen der extrazelluldren Matrix (zum Beispiel
Glycosaminoglycanen wie Heparansulfat) entwickelt. Konjugation der Matrixmolekiile mit
Heparin fiihrt somit zu einer Absorption von BMP an diese Oberfldchen. Heparin schiitzt
dariiber hinaus viele Wachstumsfaktoren vor dem Abbau in vivo>?>*335657,
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1.5.1 PLA und PLGA

Polylactat (PLA =polylactic acid) und — —
Polylactat-Coglycolid (PLGA = 0 R T
polylactic glycolic acid) stellen § = cC — o B = w
biologisch abbaubare Polyester dar, c

deren Synthese iiber die Polymerisation H,C H

der Monomere Lactid bzw. Lactid-Co-

Glykolid durch Offnung einer -(CeHgO4)n-
Ringstruktur mit anschlieBender Abb. 1: Strukturformel von PLA%®
Veresterung erfolgt. Sie bilden

unterschiedliche und

determinierbare Kettenldngen aus
und besitzen die in den 0 o o N7
Abbildungen 1 und 2 dargestellten ~ + 7Z o ,c—o e o c—o e 74 *
Strukturformeln®>, c g

H,C H H H

Da bei der Synthese der Polymere - —n
auf die gewiinschten

physikochemischen Eigenschaften -[(C6H804)X(C4 H4O4)y]n-

(GI' ad der Hydrophlhe, Kristallinitét Abb. 2: Strukturformel von PLGA>®

und Stabilitit, Degradationszeit) Einfluss

genommen werden kann sind in den vergangenen Jahren bereits verschiedene
biomedizinische Anwendungsmoglichkeiten entstanden®: resorbierbares Nahtmaterial,
Schrauben, Platten, Stents, Medikamenten-Carrier, aber auch als Matrix-Material fiir das
Tissue Engineering sind diese Polymere bereits eingesetzt worden. Fiir die Steuerung von
Medikamentenfreisetzungen wird PLA und PLGA meist in Form von Mikropartikeln und
Nanosphéren verwendet, in denen der freizusetzende Wirkstoff inkorporiert wird.

Die hydrolytische, nicht-enzymatische Spaltung des Polymermolekiils findet nicht von den
Enden her statt, sondern geschieht unselektiv im Bereich des Molekiil-Riickgrates. Aus der
eigentlichen Kettenlidnge des Molekiils (bzw. der damit korrelierenden Molekiilmasse)
kann daher auch keine direkte Aussage iiber den Degradationszeitraum gegeben werden,
da beispielsweise ein Molekiil mit 60 Kilo-Dalton (kD) bei der ersten hydrolytischen
Spaltung sofort in zwei 30kD Molekiile gespalten werden kann, wenn dies zufélligerweise
genau in der Mitte des Polymers geschieht. Dariiber hinaus ist die Degradation vom bei der
Verarbeitung verwendeten Losungsmittel abhidngig. Aus diesen Griinden wird die
inhédrente Viskositit zur Beschreibung der Polymereigenschaften der Angabe der
Molekiilmasse vorgezogen. Die Abbauprodukte werden iiber die Niere ausgeschieden oder
weiter zu CO> und H,O verstoffwechselt®.
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Der Degradationsprozess kann in folgende Schritte unterteilt werden, die nahtlos
ineinander iibergehen®':

H20-Benetzung der Polymer-Oberfldache

H>0-Diffusion in das Polymer (die Geschwindigkeit dieses Prozesses ist von der
Porositit, der Porengrofle und der Oberflichenspannung abhingig)

eigentlicher Start der Polymer-Degradation durch Aufspaltung der
Esterverbindungen und damit Reduzierung der Kettenldnge

Ablosung und Auflésung schmaler Kettensegmente (wenn <100g/Mol) und Beginn
der Erosion der Polymeroberfliche.

Abbau der in Losung gegangene Polymere/Monomere in vivo durch den
Metabolismus/Stoffwechsel.
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2 Fragestellung und Zielsetzung

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, unter Verwendung des Modellproteins BSA die

Eignung von Polymerbeschichtungen aus PLA und PLGA fiir die gesteuerte Freisetzung

von Wachstumsfaktoren und Zytokinen aus bovinen Kollagenmatrices (ICBM) zu
untersuchen.

Folgenden Fragestellungen soll dabei nachgegangen werden:

Wie ist der zeitliche Verlauf der Freisetzung des Modellproteins BSA aus ICBM?

Welchen Einfluss haben die unterschiedlichen Polymerbeschichtungen (bzgl.
inhédrenter Viskositit, aufgebrachter Menge und Art des Polymers) auf die
Freisetzungskinetik von BSA?

Haben die Konzentration und die Art des verwendeten Polymer-Losungsmittels
einen elektronenmikroskopisch nachweisbaren Einfluss auf die Morphologie der
Polymerschicht?

Finden sich elektronenmikroskopisch Hinweise auf die Art der Degradation des
Polymers?

Welche Variablen, Einflussgrolen und Wechselwirkungen miissen bei der
Ubertragbarkeit der Ergebnisse auf in vivo Bedingungen beriicksichtigt werden?
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3 Materialien und Methoden

3.1 Bovine Kollagenmatrix (ICBM)

Als dreidimensionales Geriist (,,scaffold*)
wurde eine bovine Kollagenmatrix in
Quaderform mit Abmessungen von ca.
1x1x0,5cm gewihlt, deren Herstellung in
Anlehnung an die Patentschrift von
Kuberasampath and Ridge, 1992 |
modifiziert nach einem bereits etablierten
Verfahren® erfolgte.

Frische, ca. 1cm dicke, kniegelenksnahe
Rinder-Femurknochenscheiben (Schlachthof
Bochum) wurden bis zur Weiterverarbeitung
bei -80 °C gelagert.

Abb. 3: Boviner Femurknochen, grob entfettet

Die wichtigsten Arbeitsschritte zur ICBM-
Herstellung beinhalten Entfettung, Bleichung, Demineralisierung, Inaktivierung
osteoinduktiver Matrixproteine, Waschung, Lyophilisierung und Sterilisation:

grobes Entfetten des Knochenmarkes mittels Dampfstrahler (Abbildung 3)
vollstindige Entfettung durch dreimalige Einwirkung von Chloroform-Methanol-
Losung (Verhiltnis 3:1) unter stindigem Riihren (Zeitintervalle: 24 Stunden, 72
Stunden, 24 Stunden).

Waschen in H>O dest., Bleichen durch Einlegen in H>O2 Losung (3 %ig fiir 15
Minuten), Waschung mit H>O dest. und Lufttrocknung

Demineralisierung durch dreimaliges Einlegen in 0,5M HCL (je 1,5 Stunden).
Waschung, Aussédgen der Knochenquader, Einlegen in 0,5M HCL fiir 1 Stunde,
Waschung in Milliporewasser, Inaktivierung knocheninduktiver Matrixproteine
durch Einwirkung von 4M Guanidin-HC1/Tris-HCI (pH 7,0) fiir 24 Stunden bei
4°C.

Zweimaliges Waschen durch Einlegen in 50mM Tris-HCl/150mM NaCl Losung
(pH 7), Waschen in Aqua dest. fiir 30 Minuten, Einfrieren bei -80°C fiir 72
Stunden, Lyophilisieren der Triger bei -4°C (0,05mbar) fiir 24 Stunden, Lagerung
bei 4° bis zur erfolgten Gamma-Sterilisation, danach Lagerung in sterilen 50mL-
Rohrchen bei Raumtemperatur.

Aufgrund der groBen Streubreite von Gewicht, Pordsitit und Volumen wurden die
ICBM vor der Lagerung in drei Gruppen jeweils dhnlicher Spongiosadichte
aufgeteilt. Fiir die Experimente wurden dann ausschlieBlich ICBMs aus der Gruppe
mit mittlerer Spongiosadichte verwendet.
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3.2 FITC-BSA-Dotierung und -Coating der ICBMs

FITC-BSA wurde in
Smg Portionen von
invitrogen™,
Molecular Probes™,
Oregon, USA bezogen
(verwendete
Lot:1575600). Fiir die
Hauptversuche wurde
Lot.-Nr. 1081751
verwendet.

Abb. 4: ICBM: nativ, FITC-BSA dotiert, polymerbeschichtet (v.l.n.r.)

In Vorversuchen wurde ermittelt, dass eine FITC-BSA Konzentration von < Sug/mL unter
den gewihlten Detektionsbedingungen nicht mehr signifikant von der Leerprobe (hier:
Aqua dest.) abgrenzbar ist. Im Intervall von 5-500pg/mL ist eine lineare Beziehung
zwischen den Konzentrationen an FITC-BSA und den im GENios™ reader (s.u.)
ermittelten Fluoreszenzwerten gegeben. Daher wurde nach Herstellung einer Stammldsung
mit einer Konzentration von Smg/mL FITC-BSA die Dotierung eines einzelnen ICBMs fiir
die Hauptversuche der Freisetzungskinetik mit 500ug festgesetzt.

Nach Wisserung (1min in Aqua dest.) und Zentrifugation zur Entfernung des
tiberschiissigen Wassers (1000rpm fiir 3sec) wurden die Kollagenmatrices auf Nadeln
gesteckt um eine Abgabe der anschlieend applizierten wissrigen Losung an FITC-BSA
(500ug/ICBM) an die Unterlage bis zur vollstindigen Auftrocknung des Proteins zu
verhindern.

Folgende Polymere wurden fiir die eingesetzten Beschichtungen verwendet:

e RESOMER R 203 H (Boehringer Ingelheim), Lot.: 1038461, Poly(DL-lactide),
inhdrente Viskositit: 0,25-0,35dL/g, mittl. Molekulargewicht: 18-28tsd. Dalton

e RESOMER RG 503 H (Boehringer Ingelheim), Lot.:1037323, Poly(DL-lactide-co-
glycolide), acid terminated, Verhéltnis lactide/glycolide = 50:50, inhirente
Viskositit: 0,32-0,44dL/g, mittl. Molekulargewicht 24-38tsd. Dalton

e RESOMER RG 504 H (Sigma Aldrich), Lot.:STBD1648V, Poly(DL-lactide-co-
glycolide), acid terminated, Verhéltnis lactide/glycolide = 50:50, inhirente
Viskositit: 0,45-0,6dL/g, mittl. Molekulargewicht 38-54tsd. Dalton

e RESOMER RG 505 (Sigma Aldrich), Lot.: STBD7078V, Poly(DL-lactide-co-
glycolide), ester terminated, Verhiltnis lactide/glycolide = 50:50, inhérente
Viskositit: 0,61-0,74dL/g, mittl. Molekulargewicht: 54-69tsd. Dalton

e RESOMER L 206 S, (Sigma Aldrich), Lot.: STBC8857V, Poly(L-lactide), ester
terminated, inhirente Viskositit: 0,8-1,2dL/g, mittl. Molekulargewicht n.A..
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Die angegebenen inhirenten Viskosititen sind unter folgenden Bedingungen definiert:
Losungsmittel Chloroform 0,1% (w/v), 25°C.

Abb. 5: Polymerpulver:
RESOMER R 203 H,
RESOMER RG503 H,
RESOMER RG504 H,
RESOMER RG505,
RESOMER L 206 S

(je 200pg, v.L.n.r und v.o.n.u..):

Um bei der Verarbeitung der Polymer-Losungen eine vergleichbare Viskositit zu erlangen,
wurden die Polymere mit niedriger inhédrenter Viskositit (RESOMER R203 H und RG503
H) zu jeweils 20% (w/v) in Dichlormethan (DCM, Merck KGaA, Darmstadt) gelost. Die
Polymere mit hoherer inhédrenter Viskositiat (RG504 H, RG505, L 206 S) wurden zu
jeweils 10 Gewichtsprozent in DCM gelost. Je 600uL dieser Losungen wurde als Coating
auf die ICBM aufpipettiert. Dies entspricht 120mg Polymer pro ICBM in der
erstgenannten Gruppe, 60mg Polymer/ICBM in der letztgenannten. AnschlieBend wurden
die Proben unter dem Abzug bis zur vollstindigen Verfliichtigung des Losungsmittels
unter Lichtschutz gelagert und anschlieBend bis zu den Versuchen bei 4°C deponiert.

Um die Morphologie polymerbeschichteter [ICBM zu untersuchen, wurden fiir
elektronenmikroskopische Aufnahmen PLA- und PLGA-Beschichtungen unter
Verwendung von Dichlormethan (DCM), Ethyllaktat (EthLac) und Dimethylsulfoxid
(DMSO) - jeweils 5%ig - miteinander verglichen.
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3.3 Raster-Elektronenmikroskopie (REM)

Zur bildmorphologischen Analyse der Kollagenmatrices und der Polymerbeschichtung
diente das Elektronenmikroskop Hitachi S 3000N.

Die Priparation der biologischen Proben fiir die Untersuchbarkeit mit dem REM erfolgt in
der Regel durch kritische Punkt-Trocknung (Anlage CPD 030, Ball-Tec/Leica) gefolgt von
einer Goldbeschichtung (Cressington Sputter 108 Auto).

Da die bei der kritischen Punkt-Trocknung eingesetzten Losungsmittel (Dichlormethan,
Aceton) die Polymerschicht zerstoren wiirde, erfolgte bei den verwendeten Proben die
Trocknung in einem Glas-Exsikkator mit Unterdruck
und Zugabe von Silikatkiigelchen®* .

Vor der Aufbereitung der Proben wurden diese
manuell mit einem Skalpell quer aufgeschnitten und
in zwei verschiedenen raumlichen Orientierungen auf
die Kohlefolie bzw. den Probenteller aufgebracht, um
so die Schnittkanten unter dem REM aus
verschiedenen Einstellwinkeln analysieren zu konnen
(s. Abb. 6).

. . . Abb. 6: Gold-beschichtete ICBM auf
Bei der REM-Mikroskopie wurden Triger fiir dic REM

VergroBerungssequenzen von 100-fach, 350-fach,
und 2500-fach gefahren. Die ,,working distances* betrugen dabei 18-19mm.

3.4 Freisetzungskinetiken

Die Detektion der Fluoreszenzwerte des FITC-BSA erfolgte mit dem GENios™
Microplate reader (TECAN), der mit der Software XFLUOR4 (Ver.:4.51) arbeitet. Fiir die
Proben wurden schwarze 96-well Platten verwendet. Der Detektionsmodus wurde auf
,top* eingestellt, sodass die Fluoreszenz nur von der Oberseite gemessen wurde. Die
Emissionswellenlidnge betrug 535nm, die Exzitationswellenldnge 485nm. Die
Zieltemperatur betrug 29°C, bei einer eingestellten Verstirkung (,,gain“ =57) wurden pro
Messung je 3 Lichtimpulse mit einer Pulszeit von 20us voreingestellt.

Zur Simulation der moglichen in vivo Resorptionsbedingungen wurde die Freisetzung von
FITC-BSA aus den beschichteten ICBM unter zwei verschiedenen Bedingungen
vorgenommen: In der ersten Gruppe wurden die ICBM in 24-well Platten mit je 2mL
Medium (Aqua dest.) inkubiert und das Medium zu jedem Zeitpunkt erneuert. In der
zweiten Gruppe wurden die ICBM in 6-well Platten mit je 6mL Medium inkubiert und
kein Wechsel des Mediums vorgenommen. Das Volumen der Behiltnisse fiir die Gruppe
mit Mediumwechsel wurde moglichst klein gewihlt (2mL), damit im Verlauf der Kinetik
auch geringe, in das zuvor erneuerte Medium abgegebene Mengen an Protein zu
detektierbaren Konzentrationen fithren. Das Volumen der Behiltnisse fiir die Gruppe ohne
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Mediumwechsel wurde hingegen moglichst grof3 gewihlt (6mL), damit die jeweils zur
Messung notwendigerweise entnommene Volumen -und damit der entstehende Fehler-
klein ausfillt.Dieses, fiir die Messung entnommene Volumen (125uL, entspr. 2,1% des
Gesamtvolumens) wurde jeweils durch Aqua dest. ersetzt. Messungen erfolgten jeweils
nach 6 Stunden, 12 Stunden, 24 Stunden, und an den Tagen 3, 5, 7, 9 und 11.

Zur Aufbewahrung wurden die entnommenen Proben bis zur Messung in 500uL
Eppendorfrohrchen bei 4 °C unter Lichtschutz gelagert. Zur Messung im GENios™ reader
wurden jeweils Volumina von 100uL in die Messkammern einer schwarzen 96-well-plate
pipettiert.

3.5 Statistische Auswertung

Jede Versuchsbedingung der Releasekinetik wurde im 6-fachen Ansatz durchgefiihrt.
Insgesamt ergaben ich dadurch 648 Proben (6-fach-Ansatz x 5 Coatings x 2
Messbedingungen x 8 Messzeitpunkte, zzgl. Kontrollgruppen).

Fiir die Vergleiche der Fluoreszenzmittelwerte der unterschiedlichen Coatings zu einem
bestimmten Zeitpunkt wurde eine einfaktorielle Varianzanalyse (ANOVA, between subj.)
vorgenommen. Eine einfaktorielle ANOVA ,,within subjects* wurde zur Berechnung der
Signifikanz innerhalb einer Versuchsbedingung zu unterschiedlichen Messzeitpunkten
gerechnet. Als ,,post-hoc*-Test wurde die Bonferroni-Korrektur verwendet.

Die Berechnungen wurden mit dem Statistikprogramm SPSS in der Version 24
durchgefiihrt.

Beziiglich des Signifikanzniveaus wurde ein a-Fehler mit p <0,05 angesetzt.

Zur Grafikerstellung wurde neben SPSS auch Microsoft Excel (Version 2016) verwendet.
Die dafiir erforderlichen Berechnungen (Mittelwert, Standardfehler, Standardabweichung,
Konfidenzintervalle u.A.) wurden in diesem Falle ebenfalls mit Excel durchgefiihrt.
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4 Ergebnisse

4.1 Charakterisierung der ICBMs

Fiir die Hauptversuche wurden
insgesamt 72 ICBM aus der Gruppe
mit mittlerer Porengrofle verwendet.
Das durchschnittliche Gewicht eines
,hativen® ICBM lag bei 104,7 mg
(Min: 66,6mg, Max: 157,3mg, SD:
17,46mg), mittels Kolmogorov-
Smirnov-Test und Shapiro-Wilk-
Test wurde in der explorativen
Datenanalyse die Annahme einer
Normalverteilung der Gewichte
bestitigt. Der Einzelwert von
157,3mg wird als Ausreifer
(auBergewohnlich schweres ICBM)
gewertet (vgl. Abbildungen 7 und
8).

Gewichtsverteilung der ICBM
160 °157.3
140 139;9
o 120 16,7
£ 100 104.4
= 2,4
-2
z 80
S
7 ——60,6
= 60
m
1
40
20
0
Abb. 7: Box-Plot Diagramm: Gewichtsverteilung der
ICBM

Haufigkeitsverteilung ICBM-Gewichte
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Gewichtsklasse (+/-5mg)

Abb. 8: Hiufigkeitsverteilung der ICBM-Gewichte. Fiir die grafische
Darstellung wurden Gewichtsklassen innerhalb einer Streuung von +/-

Smg gebildet.
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Durch Wiegen der ICBM
vor und nach dem
Coating mittels
Analysenwaage wurde
die Menge des
aufgebrachten Polymers
ermittelt (s. Tabelle 1).
Dies wurde nach erfolgter
Trocknung und unter
Annahme einer
vollstandigen
Verfliichtigung des
Losungsmittels
durchgefiihrt.

Die zur Kontrolle mitgewogenen, unbeschichteten ICBM, die zusammen mit den

Menge an
Coating in
Art des Coating mg (MW) [STABW
RESOMER R 203 H, ohne MedW 127,6 1,17
RESOMER RG503 H, ohne MedW 121,4 5,22
RESOMER RG504 H, ohne MedW 62,2 1,21
RESOMER RG505, ohne MedW 63,6 1,89
RESOMER L 206 S, ohne MedW 55,3 0,74
Menge an
Coating in
Art des Coating mg (MW) [ STABW
RESOMER R 203 H, mit MedW 130,2 1,63
RESOMER RG503 H, mit MedW 125,8 4,17
RESOMER RG504 H, mit MedW 62,6 1,62
RESOMER RG505, mit MedW 64,2 0,86
RESOMER L 206 S, mit MedW 54,2 0,55

Tabelle 1: durchschnittliches Gewicht des pro ICBM

aufgebrachten Polymers

beschichteten ICBM den Trocknungsvorgang durchliefen, verloren dabei im Mittel ca.
3mg an Gewicht (in Form von H20)..

Bei dem Coating mit RESOMER R 203 H und RG503 H wurden jeweils 600uL 20% (w/v)
Polymerpulver in Dichlormethan geldst. Dies entspricht einer errechneten aufgebrachten

Menge von 120mg Polymer.

RG504 H, RG505 und L 206 S wurden jeweils 600uL 10% (w/v) Polymerpulver in
Dichlormethan geldst. Dies entspricht einer errechneten aufgebrachten Menge von 60mg

Polymer.
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4.2 Ermittlung der Eichgeraden fiir die Fluoreszenzmessung von FITC-BSA

In Vorversuchen wurde der lineare Zusammenhang zwischen der Konzentration an FITC-
BSA und dem im GENios®-Reader ermittelten Fluoreszenzwert bestétigt: (Pearson) r=
0,993, p=0,000.

Machfolgend Eichgerade fiir FITC-BSA
dargestellt ist die fiir lchgerade fur )
die Hauptversuche
auptver 35000 )
generierte Eichkurve, )
mit deren Hilfe ein 30000 ‘
gemessener
. 25000 .
Fluoreszenzwert in g
die entsprechende § 20000 ¥
Konzentration an g 5000
1
- =
FITC-BSA 2 ' y = 161,85x + 0,64
umgerechnet werden 10000 °
kann:
5000 P |
y =161,85x + 0,64 .
0@
0 50 100 150 200 250
FITC-BSA-Konzentration [pug/mL]

Abb. 9: Verdiinnungsreihe von FITC-BSA mit Eichgerade

Unter Bertiicksichtigung des Volumens an H>O, in das das ICBM wéhrend der
Freisetzungsgenetik das Protein BSA abgibt, kann die abgegebene Menge an BSA
bestimmt werden (jeweils 2mL in der Versuchsbedingung mit Mediumwechsel, jeweils
6mL in der Versuchsbedingung ohne Mediumwechsel). Da eine Probe aus reinem Aqua
dest. einen mittleren Fluoreszenzwert von 64 im Genius Reader erzeugt, wurde dieser Wert
als Schnittpunkt der zu ermittelnden Eich-Geraden mit der y-Achse festgelegt.

In Vorversuchen konnten keine Interferenzen der in Losung gegangenen Polymere mit der
Detektion der Fluoreszein-Fluoreszenz nachgewiesen werden.

Unter Lichtabschluss und Inkubation bei 4 °C konnten wéhrend eines 14-tidgigen
Zeitintervalls keine signifikanten Veridnderungen der Fluoreszenzwerte einer angesetzten
Verdiinnungsreihe nachgewiesen werden. Daher wurden wihrend des
Beobachtungszeitraums der laufenden Freisetzungskinetik (11 Tage) die Messproben
gesammelt, und nach Abschluss der Freisetzungskinetik in einem Arbeitsschritt
ausgewertet.

Unter identischen Bedingungen stattfindende Wiederholungsmessungen der 96-well
Platten mit dem Genlos® Reader ergaben im Durchschnitt eine Abnahme der
Fluoreszenzwerte von ca. 2,5% pro Messwiederholung.
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4.3 Freisetzungskinetiken

Freisetzungs-Kinetik der Gruppe mit Mediumwechsel

25000
22500
20000
17500
15000

12500

Fluoreszenzwert
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7500
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2500
0 il al

0\66 6\]2512‘24]2 Tag ]\3 Tag\ij Tagj

Zeitintervall
B FITC-BSA ohne Coating, mit MedW ® RESOMER R 203 H, mit MedW
RESOMER RG503 H, mit MedW  ®mRESOMER RG504 H, mit MedW
RESOMER RG505, mit MedW RESOMER L 206 S, mit MedW

Abb. 10: Freisetzungskinetik der Versuchsbedingung mit MedW bei jeder Messung im

Ubersichtsdiagramm. Jeder Balken stellt den gemessenen mittleren Fluoreszenzwert im darunter
angegebenen Zeitintervall dar. Die Balkengruppen stellen - in Leserichtung von links nach rechts -
Polymere mit aufsteigender inhdrenter Viskositét dar.

Die Ermittlung der freigesetzten BSA-Menge (in pug) erfolgte unter Verwendung der o.g.
Eichgeraden.

Dabei zeigte sich, dass im Mittel in der Gruppe mit Mediumwechsel von den nicht
beschichteten ICBMs 383ug BSA wihrend des Beobachtungszeitraums von 11 Tagen
freigesetzt wurde, korrespondierend 269ug in der Gruppe ohne Mediumwechsel. Von der
urspriinglich dotierten Menge an BSA (500ug pro ICBM) entspricht dies einem Anteil von
ca. 70% respektive ca. 50%.

Zum ersten Messzeitpunkt (nach 6 Stunden) ist die freigesetzte Menge an BSA aus den
unbeschichteten ICBMs am hochsten, wihrend sie tendenziell bei Polymerbeschichtungen

mit hoherer inhédrenter Viskositét geringer ausfiéllt. Bei den unbeschichteten ICBMs
entspricht diese Menge ca. 81% der wihrend des gesamten Beobachtungszeitraums



abgegebenen Proteinmenge, bzw. 62% der urspriinglich auf das ICBM aufgebrachten
Gesamtmenge von 500ug an BSA.

Bei RESOMER L 206 S werden in den ersten 6 Stunden 50% der iiber den gesamten
Zeitraum freigesetzten Proteinmenge abgegeben (entspricht 33% der gesamten
Dotierungsmenge eines ICBM).

Im zweiten Messintervall (6 Stunden bis 12 Stunden) haben sich die Verhiltnisse
umgekehrt: Hier weist die Versuchsbedingung mit RESOMER L 206S die hochste
Freisetzung auf: 34% der insgesamt freigesetzten Proteinmenge im Vergleich zu lediglich
15% bei der Gruppe mit unbeschichteten ICBM.

In den darauffolgenden Zeitintervallen (12-24h und Tag 1 bis 3) sind die hochsten
Freisetzungsraten in den Polymergruppen mittlerer Viskositidten (RG 503, RG 505)
vorzufinden. Nach Tag 5 werden in 48-Stundenintervallen bis zum Ende des
Beobachtungszeitraums nur noch sehr geringe Mengen an BSA in das zuvor gewechselte
Medium freigesetzt.

In Abbildung 11 sind die Fluoreszenzwerte im Medium (2mL) der jeweils unterschiedlich
polymerbeschichteten ICBM nach 6 Stunden aufgetragen.

Jede Polymerbeschichtung zeigt dabei im Vergleich mit den unbeschichteten ICBM eine
signifikant geringere Abgabe von BSA in das Medium (p<0,05). Keine signifikanten
Unterschiede ergeben sich beziiglich der freigesetzten Proteinmenge aus den ICBM mit
R203 und RG 504-Beschichtung (p=1,000), sowie zwischen den Beschichtungen mit
RG503, RG 505 und L 206.

FITC-BSA-Fluoreszenz im Medium nach 6h
(Gruppe mit Mediumwechsel)

30000

25000 {

20000 { +
15000

[
10000 }

5000

Fluoreszenzwert

FITC-BSA RESOMER R RESOMER RESOMER RESOMER RESOMER L
ohne Coating, 203 H, mit RG503 H, mitRG504 H, mit RG505, mit 206 S, mit
mit MW MW MW MW MW MW

Abb. 11: Mittlere Fluoreszenzwerte der polymerbeschichteten ICBM in 2mL Medium nach 6
Stunden, angegeben mit 95% Konfidenzintervall. Das Konfidenzintervall von RESOMER L206 S
(Wert: 520) lasst sich grafisch aufgrund der Skalierung der Ordinatenachse kaum darstellen.
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Der iiberwiegende Einfluss der applizierten Polymermenge auf die Proteinfreisetzung im
Vergleich zur Viskositidt bzw. Molekiilgroe hat sich jedoch im Zeitintervall von 6-12
Stunden nivelliert (vgl. Abb.12). Bis auf R 203 H (p=0,37) ist jetzt die Abgabe von BSA

bei den Polymer-Coatings hoher als bei den unbeschichteten ICBM.

FITC-BSA-Fluoreszenz im Medium nach 12h
(Gruppe mit Mediumwechsel)
10000
9000 {
8000
£ 7000 }
[}
; 6000 +
S 5000 ’
()
5 4000
= 3000
2000
1000
0
FITC-BSA ohne RESOMERR RESOMER  RESOMER  RESOMER  RESOMER L
Coating, mit 203 H, mit MW RG503 H, mit RGS504 H, mit RGS505, mit 206 S, mit MW
MW MW MW MW

Abb. 12: Mittlere Fluoreszenzwerte der unterschiedlich polymerbeschichteten ICBM im Medium
nach 12 Stunden, angegeben mit 95% Konfidenzintervall.

In den darauffolgenden Zeitintervallen (bis Tag 5) ist die Freisetzung von BSA aus der
Gruppe mit RG 503-Beschichtung am hochsten. Bis zum Ende des Beobachtungszeitraums
(Tag 11) ist sie noch als einzige signifikant (p=0,007) hoher als die (unbeschichtete)
Kontrollgruppe. Die abgegebene Menge im Zeitraum zwischen Tag 9 und 11 ist jedoch
gering (umgerechnet 0,7ug BSA).

In der zweiten Versuchsgruppe wurde das Inkubationsmedium (Aqua dest.) zu keinem
Messzeitpunkt ausgetauscht.

Das Messvolumen (125uL), das jedoch zu jedem Messzeitpunkt fiir die spitere
Fluoreszenzwertbestimmung im GENios™ reader entnommen werden musste, wurde
durch Aqua dest. ersetzt um das Gesamtvolumen pro Versuchskammer mit 6mL konstant
zu halten.
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Freisetzungs-Kinetik der Gruppe ohne Mediumwechsel

’ 0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12
Zeit in Tagen
=¢—FITC-BSA ohne Coating, ohne MW =fi=RESOMER R 203 H, ohne MW
=#=RESOMER RG503 H, ohne MW =>=RESOMER RG504 H, ohne MW
==RESOMER RG505, ohne MW =®-RESOMER L 206 S, ohne MW

Abb. 13: Ubersichtsdiagramm der Freisetzungskinetik, Versuchsbedingung ohne MedW.

Die in Abb.13 dargestellte Freisetzungskinetik zeigt, dass sich Unterschiede in der Menge
des freigesetzten Proteins insbesondere innerhalb der ersten 3 Tage bemerkbar machen.
AnschlieBend verlaufen die Kurven, durch die verschiedenen Messzeitpunkte annéhernd
parallel.

Bei allen beschichteten ICBM zeigt sich eine initiale hohe Proteinfreisetzung als sog.
,burst* (in den ersten 24 Stunden) gefolgt von einer Abflachung des Kurvenverlaufs in
einen Sattigungsbereich. Ab Tag 3 sind kaum noch Anstiege der Fluoreszenzwerte als
Ausdruck weiterer BSA-Freisetzungen zu verzeichnen. Abweichend davon lésst sich in der
Kontrollgruppe bis zu Tag 7 ein kontinuierlicher Abfall der Fluoreszenzwerte beobachten.
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FITC-BSA-Fluoreszenz im Medium nach 6h
(Gruppe ohne Mediumwechsel)
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Fluoreszenzwert

Abb. 14: Mittlere Fluoreszenzwerte der unterschiedlich polymerbeschichteten ICBM in 6mL
Medium nach 6 Stunden, angegeben mit 95% Konfidenzintervall.

Das Inkubationsvolumen in der Gruppe ohne Mediumwechsel ist dreimal so gro3 wie
dasjenige der Gruppe mit Mediumwechsel (6mL vs. 2mL). Ansonsten sind die
Versuchsbedingungen fiir den Beobachtungszeitraum 0 bis 6 Stunden fiir diese beiden
Gruppen identisch (vgl. Abb.11 und Abb. 14). Aufgrund der Proportionalitidt von BSA-
Konzentration und Fluoreszenzwert konnen direkt die jeweils freigesetzten BSA-Mengen
verglichen werden. Der Mittelwert der Quotienten der Fluoreszenzwerte (mit MedW/ohne
MedW bzw. 6mL Volumen/2mLVolumen) betrdgt 3,16. Die Proteinmenge, die in ein
Inkubationsgefil3 mit 6mL freigesetzt wird, ist somit durchschnittlich um 5% groBer als die
in ein 2mL-Volumen abgegebene Proteinmenge.

Im weiteren Vergleich der Messwerte (Intervall: 0-6h) zwischen den Gruppen mit und
ohne Mediumwechsel ist der zwischen den Polymeren RG 503 und 504 ersichtliche
Unterschied in Abbildung 14 (ohne MedW) statistisch nicht signifikant (p=0,311).

Im weiteren zeitlichen Verlauf gleichen sich die Mittelwerte der Fluoreszenzwerte fiir die
einzelnen polymerbeschichteten Gruppen an. In der Gruppe mit Mediumwechsel wurde im
zweiten Zeitintervall (zwischen 6 und 12 Stunden) umso mehr BSA freigesetzt je groBer
das Molekulargewicht des Polymers ist.

Im selben Beobachtungszeitraum ist auch in der Gruppe ohne Mediumwechsel bei
RESOMER 206 S die Proteinfreisetzung am deutlichsten gesteigert.

Nach 24 Stunden sind lediglich die Fluoreszenzwerte der mit RESOMER RG 503 und RG
505 beschichteten ICBMs signifikant geringer als diejenigen der (unbeschichteten)
Kontrolle (p =0,005 bzw.0,000), jedoch nicht untereinander (p =1,000).

An Tag 5 liegt lediglich RESOMER RG 505 beziiglich der bis dahin freigesetzten BSA-
Menge signifikant unter der unbeschichteten Kontrolle (vgl. Abb. 15: Mittlere
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Fluoreszenzwerte der unterschiedlich polymerbeschichteten ICBM in 6mL Medium nach 5
Tagen, angegeben mit 95% Konfidenzintervall.). Danach haben sich die Konzentrationen
an BSA so weit angeglichen, dass keine Unterschiede zwischen Kontrolle und
beschichteten ICBM mehr nachweisbar sind.

9000
8000
7000
6000
5000
4000
3000
2000

Fluoreszenzwert

1000

FITC-BSA-Fluoreszenz im Medium an Tag 5
(Gruppe ohne Mediumwechsel)

FITC-BSA RESOMERR RESOMER RESOMER RESOMER RESOMERL
ohne Coating, 203 H, ohne = RG503 H, RG504 H, RG505, ohne 206 S, ohne
ohne MW MW ohne MW ohne MW MW MW

Abb. 15: Mittlere Fluoreszenzwerte der unterschiedlich polymerbeschichteten ICBM in 6mL
Medium nach 5 Tagen, angegeben mit 95% Konfidenzintervall.
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4.4 Elektronenmikroskopie

Das trabekulire Geriist der ,'//
ICBM wurde sowohl vor 7
der Beschichtung als auch
nach Applikation
verschiedener Polymere
rasterelektronen-
mikroskopisch untersucht.
Neben der Formulierung
verschiedener
Schichtdicken durch
Ansitze unterschiedlicher
Polymerkonzentrationen,
wurden auch verschiedene
organische Losungsmittel
fiir die Applikation des Abb. 16: ICBM nativ, 100x
jeweiligen Polymers

hinsichtlich mikroskopisch detektierbarer Unterschiede untersucht.

WD17.%mm 25.0kV x100 500um

Die ICBM sind
hauptséchlich aus
Kollagen-1 aufgebaut,
welches sich als
maschendraht-bzw.
geflechtartiges,
dreidimensionales Gertist
mit interkonnektierenden
Hohlrdumen und
Porosititen mit
Durchmessern von ca.
50um bis 700pum darstellt.
Die Dichte des regulédren
Geflechts ist innerhalb und
zwischen den einzelnen Abb. 17: ICBM nativ, 350x

Kollagentrigern sehr

unterschiedlich und aufgrund der natiirlichen Herkunft groen Schwankungen
unterworfen.

Die rasterelektronischen Untersuchungen ergaben, dass aufler dem trabekuliren
Kollagengeflecht keine weiteren Residuen der urspriinglichen Knochenmarkssubstanz
zuriickgeblieben waren. Die Matrix lies bei hoheren Vergroerungen (Abbildung 17, 350-
fach) kleine Mulden und Vertiefungen auf einer aufgeraut imponierenden Oberfliche
erkennen.

100um
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Alle Polymere waren am
besten in Dichlormethan
(DCM) Ioslich. In
Vorversuchen wurden
zunichst diinnere
Polymercoatings durch
Herstellung geringer
Konzentrationen an
Polymer (5% bis 10%)
mit anschlieBender
Abzentrifugation des
Uberschusses
(,,Anzentrifugieren® bis
900rpm) hergestellt.
Morphologisch ergab
sich dadurch gleichmiBig Abb. 18: ICBM, coating: PLA10% in DCM, 250x
und der Matrix unmittelbar
aufliegendes Polymer von ca. Sum Schichtdicke. Die auf dem nativen Kollagengeriist
nachweisbaren Mulden bzw. die aufgeraute Oberfldche, zeichnete sich nicht auf der glatten
Polymerschicht ab. Abb. [ ; A " e LA g
18 zeigt beispielhaft ein ' X ’ y \ ‘ s g i
>.~ J ‘ {5 ! ‘

W].'J19,6mm 25 OLV x250

Coating mit PLA (10%
in DCM).

Bei der Verwendung
von Ethyllaktat als
Losungsmittel ldsst sich
in Bereichen, in der die
Polymerbeschichtung
aufgerissen ist, die
Beschaffenheit des
Uberzugs als faserartig,
zerfranst oder
pseudokristallin und
gebiindelt beschreiben.
In-anderen Bereichen zeigt  App, 19: ICBM, coating: PLGA 5% in EthLac, 100x

sich die Struktur schlierig

und wie mit ausgezogenem Klebstoff iiberzogen (Abb. 20). Das Coating stellt sich nicht
mehr homogen dar, sondern gewdlbt und hockrig. Es findet sich ein Craquelé-Muster aus
Rissbildungen, das lediglich in den Proben vorhanden ist, bei denen das Polymer mit
Ethyllaktat gelost wurde.

53 WD19. 7mm 25.0kV x100 500um
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Wurde DMSO
(Dimethylsulfoxid) als
Losungsmittel fiir die
Polymere verwendet, ist die
entstehende Oberfldche des
Coatings ebenfalls nicht
glatt, sondern weist
homogen verteilte, ca. 7 bis
10um grofle, glasige
Auftreibungen im Sinne von
Blasenbildung auf (siehe
Abb. 21 bis 23). Neben der
Blasenbildung zeigt sich
dariiber hinaus auch eine
(dhnlich wie bei der
Beschichtung mit EthLac)
faserige Innenstruktur im
Bereich der Abbruchkanten,
die sich im Vergleich in
Form und Gro6Be dhneln
(vgl. Abbildung 19 und
Abbildung 23).

WD18. émm 25.0kV

Abb. 20: ICBM, coating: PLGA 5% in EthLac, 300x

WD21.0mm 25.0kV x500 100um

WD19. 2mm

Abb. 22: ICBM, coating: PLGA 5% in DMSO,  Abb. 23: ICBM, coating: PLGA 5% in DMSO,
700x 400x
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Nachdem Vorversuche gezeigt
hatten, dass vergleichsweise
diinne Beschichtungen (, die
durch niedrig konzentrierte
Polymerlosungen erreicht
wurden, und bei denen die
ICBM vor der Verfliichtigung
des Losungsmittels
zentrifungiert wurden,) zu kaum
nennenswerter Verzogerung der
Proteinfreisetzung fiihrten, ist
nachfolgend auf den Schritt der
Abzentrifugation verzichtet
worden (Abb. 24). Zusitzlich Abb. 24: ICBM, coating: PLGA 20% in DCM, 70x
wurden ICBM mit

hoherkonzentrierter Polymerlosung

beschichtet.

Dies hatte zur Folge, dass
kleinere Porosititen (bis 200um
Durchmesser) von einer hiutigen
Schicht an Polymer iiberspannt
und verschlossen wurden.
Wihrend der Betrachtung mit
dem Elektronenmikroskop,
konnte in der Gruppe mit 5%
PLGA (w/v) die Entwicklung
von Rissbildungen in diesen
hiutigen Membranen als
Artefakte bei der Exposition
durch den Elektronenstrahl
nachgewiesen werden (Abb.25).
Die Polymermembranen, welche
die Matrixporen in der Gruppe mit 20% (w/v) iiberzogen, rissen wihrend der Betrachtung
nicht ein (Abb. 24).

WD20.5mm 25.0kV x70 500um

WD19.0mm 25.0kV x100 500um

Abb. 25: ICBM, coating: PLGA 5% in DCM, 100x
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Wurden ICBM mit FITC-
BSA dotiert und
anschliefend mit einem
Polymer-Coating
(PLA/PLGA
unterschiedlicher
Viskosititen) iiberzogen,
ergibt der Uberzug
teilweise wellenformige
bzw. kissenartige
Auftreibungen (siehe
Abbildung 26). Im
Bereich der Schnittkanten
Zeigt SiCh Z.T. eine > WD19.7mm 25.0kV x100 500um

Spaltbildung zwischen der — x1p, 6.1cBM, coating: PLGA 20% in DCM mit FITC-BSA,
Polymermembran und der  100x

Oberfldache der Kollagenmatrix.

Nach Inkubation in Aqua
dest. fiir drei Tage (siche
Abb. 27) lie3en sich -
wie hier am Beispiel von
RESOMER 503 - die
morphologischen
Korrelate des
beginnenden
Erosionsprozesses/
Degradationsprozesses
des Polymers erkennen.
Die bis dato glatte
Oberfldche zeigt
Einkerbungen, Krater . o TINE N T
und Locher. Im Anschnitt S W17 9mm 25.0kV x100  500um
lasst sich erkennen, dass  Apb, 27: ICBM, coating: PLGA 20% in DCM nach 3d in Aqua
diese die gesamte dest., 100x

Polymerschicht durchsetzen und nicht nur auf der Oberflidche (in Angrenzung an das
wissrige Medium) entstanden sind. Die Spaltbildung, die sich in Abb. 26 andeutet, ist
derart vergroflert, dass breite Polymerplatten sich schuppenartig von der
Kollagenoberfldche abheben. Das BSA, das als freizusetzendes Protein auf die Matrix
aufgebracht wurde, lief sich elektronenmikroskopisch nicht darstellen. Beziiglich der
Morphologie der verwendeten Polymere konnte rasterelektronenmikroskopisch nicht
zwischen PLA und PLGA unterschieden werden. Hohere Molekulargewichte ergaben bei
ansonsten vergleichbaren Bedingungen grofere Schichtdicken.
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5 Diskussion

5.1 Kritische Wertung von Materialien, Methoden und Versuchsdesign

51.1 ICBM

Ziel des modernen Tissue Engineering ist es, durch eine ideale Kombination aus
Wachstumsfaktor und Trigermaterial die Regeneration von Gewebe zu erzielen. Die
maximale Effizienz eines Wachstumsfaktors wird nur dann erreicht, wenn dieser frithzeitig
und konstant aus der Matrix freigesetzt wird. Der Tréiger hingegen sollte moglichst lange
standhalten um das Volumen zu erhalten und die Einwanderung der Zellen zu begiinstigen.
Somit ist es ungiinstig, die Tragermatrix selbst aus dem abbaubaren Biomaterial zu
synthetisieren, aus dem der eingebettete Wachstumsfaktor freigesetzt werden soll, denn
damit wire die Freisetzung des Wachstumsfaktors zeitlich an die Degradation der Matrix
und deren mechanischer Integritit gekoppelt. Um also eine, von der Degradation des
Trigermaterials unabhéngige Freisetzung von Wachstumsfaktoren aus einer Matrix zu
erlangen, wurde in der vorliegenden Arbeit die Verwendung einer separaten
Polymerbeschichtung untersucht.

%. sie

Matrixmaterialien aus PLA und PLGA wurden bereits entwickelt und getestet® 8%
erwiesen sich dabei beziiglich ihrer Stabilitit, ihres zeitlichen Degradationsmusters und
ihrer Verarbeitbarkeit (Herstellung von pordsen Geriisten) als geeignet. Es wire also
denkbar, einen Wachstumsfaktor in eine PLA/PLGA-Matrix zu inkorporieren, aus der er
bei deren Degradation freigesetzt wird.

Beziiglich der klinischen Anwendbarkeit besitzen ICBM die Vorteile, dass sich der Grad
der Mineralisierung bei der fortschreitenden knochernen Regeneration artefaktfrei in
Rontgenverlaufskontrollen darstellen lésst, die Herstellung kostengiinstig ist und es bislang
keine Hinweise auf iiberschieBende immunologische Reaktionen gibt*?. Ein weiterer
Vorteil von ICBM als Naturprodukt ist ihre hervorragende Biokompatibilitit, sowohl was
das Material, als auch die dreidimensionale Struktur betrifft. So besitzt Kollagen als
natiirliche Komponente der extrazelluldren Matrix Liganden, die von spezifischen
Zelloberflachenrezeptoren (Integrine) erkannt werden. Spezifische Ligand/Integrin-
Verbindungen spielen bei der Zelladhésion und der Migration eine entscheidende Rolle
und begiinstigen so das Einwandern von Zellen in die Matrix*'. Fiir das native ICBM ist
die Attraktivitit fiir Stammzellen bzgl. der Adhésion und Proliferation bereits
nachgewiesen worden®’. Bei der Verwendung beschichteter ICBM ist davon auszugehen,
dass diese Zellen zumindest initial unmittelbaren Kontakt mit der Polymerschicht
aufnehmen, bevor sie nach Zerfall dieser Schicht das darunterliegende Kollagengeriist
besiedeln konnen. Nachteilig konnte sich dabei auswirken, dass die einwandernden Zellen
dem durch den Polymerabbau hervorgerufenen, aziden Mikromilieu ausgesetzt werden.
Nichtsdestotrotz ist die Biokompatibilitit von degradablen Polymeren auf PLA/PLGA-
Basis in vivo und in vitro vielfach nachgewiesen worden®®. Einige Untersuchungen legen
sogar nahe, dass das Polymer per se als Matrix-Material fungieren und unterstiitzend auf
die osteogene Differenzierung von Stammzellen einwirken kann®.
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5.1.2 FITC-BSA als Modellprotein

Nachdem in Vorversuchen zu der vorliegenden Arbeit quantitative Proteinbestimmungen
mittels ELISA (Enzyme-linked Immunosorbent Assay) fiir das Protein VEGF und mittels
Bradford-Assay fiir BSA vorausgegangen waren, wurde schlielich bei der Wahl des
Modellproteins und der Detektionsmethode FITC-BSA der Vorzug gegeben, da hierbei der
Detektionsmodus direkt iiber die Bestimmung der Fluoreszenz moglich ist. Beim ELISA-
Assay erfolgt der Proteinnachweis auf indirekte Art durch Enzymreaktionen und
Antikorperkopplung, beim Bradford-Assay wird eine Komplexbildung mit zugegebenen
Farbstoffen fiir den quantitativen Proteinnachweis verwendet. Dariiber hinaus erweist sich
die Fluoreszenzdetektion von FITC-BSA als kostengiinstig.

Beziiglich seiner physikochemischen Eigenschaften wie Molekiilgroe und Molekiilform,
sowie Ladungsverteilung und Verteilung hydrophober und hydrophiler Bereiche kann BSA
vor dem Hintergrund der hier aufgezeigten Fragestellungen nidherungsweise mit BMP-2
verglichen und damit als Modellprotein verwendet werden.

Es ist davon auszugehen, dass zwischen dem Modellprotein BSA und dem Kollagen-1 des
Matrixgeriistes keine spezifischen Wechselwirkungen auftreten. Diese Annahme ist mit
ihrer Herkunft aus unterschiedlichen anatomisch/physiologischen Kompartimenten
begriindbar. Serumalbumin ist zwar - ebenso wie Kollagen-1- bei einem pH-Wert von 7
ein netto negativ geladenes Protein. Neben elektrostatischen und hydrophoben
Wechselwirkungen konnte jedoch eine Art der Verbindung zwischen BSA und Kollagen
iiber Ca**-Ionen erfolgen’?, fiir die Albumin vier spezielle Bindungsstellen besitzt*’4°.
Fiir den osteogenen Wachstumsfaktor BMP-2 gibt es beziiglich seiner Affinitit zu
Kollagen unterschiedliche Angaben:

Einerseits wird BMP eine lediglich schwache Affinitit zu Kollagen attestiert, die, -
vergleichbar mit der BSA-Releasekinetik-, zu einer iiberschieBenden initialen Freisetzung
und einer insgesamt geringen Retentionskapazitit fiihrt’!: 72737475,

Andere Autoren schitzen die Bindungskapazitit fiir rhBMP-2 an Kollagen fiir
vergleichsweise hoch ein®* 7® und untermauern ihre Beobachtungen mit der Erklirung,
dass Kollagen-1 - als eines der organischen Hauptbestandteile der extrazelluldren Matrix
von Knochen - gleichsam physiologischer Wirkort von BMP sei. Dariiber hinaus existieren
auch Untersuchungen zu speziellen Kollagen-Bindungsstellen fiir BMP-2"7. Chen et al.”
modifizierten rekombinantes BMP-2 indem sie im Bereich des N-Terminus des Proteins
eine Kollagen-Bindungsdoméne hinzufiigten. Sie zeigten, dass durch diese Modifikation
die Knochenneubildung in Knochendefekten kritischer GroBle (im Unterkiefer-Defekt-
Modell von Kaninchen) signifikant gesteigert werden konnte.

Zumindest ist eine Ubertragbarkeit der Freisetzungskinetik von BSA auf BMP-2 nicht
uneingeschrinkt moglich: Ruhe et al.”” konnten im direkten Vergleich der Proteine Serum-
Albumin und thBMP-2 zeigen, dass beziiglich ihrer Adsorptionseigenschaften an
Kalziumsphosphat-Matrices unterschiedliche Mechanismen existieren miissen.

In Releasekinetiken, die an negativ geladenen Hyaluronsdure-Hydrogelen durchgefiihrt
wurden, zeigte BSA eine signifikant schnellere Freisetzung als VEGF und VEGF
wiederum eine signifikant schnellere Freisetzung als BMP-2%,
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Im Rahmen der Vorversuche fiir die vorliegende Arbeit wurden mithilfe von
Verdiinnungsreihen Eichkurven fiir FITC-BSA erstellt, die den linearen Zusammenhang
zwischen Fluoreszenz und Proteinkonzentration bestétigten. Ferner wurde ausgeschlossen,
dass die Kollagenmatrix oder die verwendeten Polymere mit der Fluoreszenz interferieren.
Dartiiber hinaus wurde nachgewiesen, dass die Fluoreszenz von FITC-BSA in wissriger
Losung bei 4°C und Lichtabschluss iiber einen Zeitraum von zwei Wochen nicht
signifikant abfillt.

FITC-BSA unterscheidet sich hinsichtlich der Gréfe, Form und Homogenitit praktisch
kaum von BSA8!. Trotzdem muss beriicksichtigt werden, dass die Detektion der
Fluoreszenz nicht mit dem Nachweis eines biologisch aktiven Proteins gleichzusetzen ist.
Zum einen konnte die Verbindung zwischen FITC und BSA aufgebrochen und gelost
werden, sodass die detektierten Fluoreszenzwerte nicht mehr ein MaB fiir die Menge an
vorhandenem BSA sind. Andererseits kann FITC auch seine Fluoreszenzeigenschaften
behalten, selbst wenn das Protein denaturiert bzw. biologisch inaktiv wire.

Da BSA keine eigentliche, in vitro biologisch messbare Funktion besitzt, kann neben der
Primérstruktur zum niherungsweisen Nachweis eines intakten Proteins die Sekundar-
Struktur untersucht werden. Um die intakte Protein-Struktur in einer Freisetzungsanalyse
zu iiberpriifen, verglichen Determan et al.*® das native FITC-BSA mit einer behandelten
Probe. Die Primér-Struktur des Proteins wurde durch SDS-Elektrophorese analysiert, die
Sekundérstruktur durch Infrarot-Spektroskopie. Durch die Elektrophorese konnte gezeigt
werden, dass wihrend der Behandlungsdauer eine gewisse Fraktion an BSA in kleinere
Bestandteile hydrolytisch zerfallen war. Der Anteil bzw. die Geschwindigkeit des BSA-
Zerfalls war dabei abhingig von der Temperatur, der Zeit und vom pH-Wert. Dies bedeutet
fiir die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit, dass im Hinblick auf den Nachweis einer
Freisetzung eines biologisch aktiven Proteins die Moglichkeit einer ,,falsch-positiven
Messung besteht und dass sich dieser Fehler wihrend der Freisetzungskinetiken mit
voranschreitender Zeit und Erniedrigung des pH-Wertes vergroern kdnnte.

Um diese Fehlermoglichkeit auszuschlieBen wire es sinnvoll, in einem weitergehenden
Versuchsautbau den Grad des BSA-Zerfalls zu ermitteln und zu analysieren.

5.1.3 Polymercoating mit PLA und PLGA

Im Rahmen von Vorversuchen wurden Loslichkeitstests der oben genannten Losungsmittel
mit RESOMER R 203 H (PLA) und RG 503 H (PLGA) durchgefiihrt. Dabei erwies sich
PLA (5%ig, w/v) als in Ethyllaktat sehr gut 16slich, wohingegen PLGA in fiinfprozentiger
Konzentration bei Raumtemperatur nur noch sehr schlecht/kaum 16slich war. PLGA wies
andererseits bei der Verwendung von DMSO (jeweils bis 5 %) eine vergleichbar bessere
Loslichkeit auf als PLA. Dichlormethan erwies sich als hervorragendes Losungsmittel fiir
beide Polymere, jedoch ergab sich bei RESOMER 206 S aufgrund seiner Molekiilgrof3e ab
einer Konzentration von 5 Vol.-% eine derartig hochviskose Losung, dass es in einer
hoheren Konzentration nicht mehr pipettiert werden konnte. Durch die Fliichtigkeit des
Losungsmittels einerseits und durch das schwierige Handling der unterschiedlichen
Viskositidten der Polymerlosungen andererseits, lidsst sich die Differenz der errechneten
Menge zur anschlieBend gewogenen Menge an aufgebrachtem Polymer erkliren: Die
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einzelnen Ansitze (RG 504, RG 505, 206 S) wiesen z.T. ein so hochviskoses
FlieBverhalten auf, dass Mengen des Polymers in der Pipettierspitze zuriickblieben. Daher
wurde der Versuchsaufbau durch Erhohung des Losungsmittelanteils so gestaltet, dass die
betreffenden ICBMs nur mit 60mg dieser zihfliissigen Polymere beschichtet wurden.
Trotzdem wurden anstelle der errechneten Menge (60mg) nur ca. 55mg im Mittel
gemessen. Bei den niedrigviskosen Anséitzen (z.B. 20% R 203 H) konnte hingegen die
Losung nach Ansaugen nur schwer in der Pipettierspitze gehalten werden, da sich sofort
Anteile des DCM im Luftiiberstand der Pipettenspitze verfliichtigten und die Losung aus
der Spitze heraustropfte. Hier waren die aufgebrachten Polymermengen tendenziell hoher
als die errechneten Mengen (im Mittel 127,6mg bei 120mg errechneter Menge).

Geeignete organische Losungsmittel fiir meist hydrophobe Polymere sind gleichzeitig
,»schlechte* Losungsmittel fiir wissrige Proteinlosungen. Eine wissrige Losung aus FITC-
BSA lidsst sich in DCM nicht ohne Weiteres 16sen. Daher wurde statt einer Inkorporation
in die Polymerschicht zuerst das Protein auf die ICBMs aufgetrocknet und anschliefend
der Uberzug mit der Polymerschicht angeschlossen. Um trotzdem eine Inkorporation von
Wachstumsfaktoren in eine Polymermatrix zu ermoglichen, wurden verschiedene
Prozessansitze entwickelt, um diesen Umstand zu umgehen. Um beispielsweise Polymer-
Mikropartikel herzustellen (Mikrosphéren, Nanosphiren), die den Wachstumsfaktor
enthalten, wird am hiufigsten die Losungsmittel -Evaporationstechnik (aus einer ,,Wasser-
in-Ol-in-Wasser-Emulsion‘*) angewandt>*: Dabei wird durch die Zugabe einer wissrigen
Proteinlosung zum Polymer-/Losungsmittelgemisch eine Wasser-in-Ol-Emulsion
hergestellt, die mit einem Ultraschall-Homogenisator dispergiert und anschlieend unter
hochtourigem Mixen in eine wissrige Losung gegeben wird (Wasser/Ol/Wasseremulsion).
Unter standigem Riihren verfliichtigt sich dann das Losungsmittel, sodass Polymer-
Mikrosphiren iibrigbleiben, die den Wachstumsfaktor enthalten. Richardson et al.?
inkorporierten z.B. einen Wachstumsfaktor (PDGF) in Mikrosphéren aus PLGA in einer
(ebenfalls aus PLGA) bestehenden Polymermatrix, die ihrerseits mit VEGF als einem
zweiten Wachstumsfaktor beladen war. So konnten sie die Freisetzung zweier
Wachstumsfaktoren mit jeweils unterschiedlichen Freisetzungskinetiken innerhalb einer
Matrix realisieren.

Es muss beriicksichtigt werden, dass der Einsatz organischer Losungsmittel die biologische
Aktivitdt von Proteinen wie Wachstumsfaktoren beeinflussen kann. Auch die Einwirkung
mechanischer Krifte (intensives Verriihren, Ultraschalldispersion) kann die Funktion eines
Proteins reversibel oder irreversibel beeintriachtigen.

Die Denaturierung der Wachstumsfaktoren durch den Kontakt mit organischen
Losungsmitteln kann abgeschwicht werden, indem protektive Agenzien wie BSA der
Losung hinzugegeben werden®’.

Die rasterelektronenmikroskopische Untersuchung der polymerbeschichteten ICBM-
Trager wurde durchgefiihrt um den Einfluss der organischen Losungsmittel auf die
Morphologie der Beschichtungen zu untersuchen.
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Als Losungsmittel wurden Dichlormethan (DCM), Ethyllaktat (EthLac) und
Dimethylsulfoxid (DMSO) miteinander verglichen. Die Auswertung der
elektromikroskopischen Bilder ergab, dass bei der Verwendung von Dichlormethan als
Losungsmittel ein homogener und glatter Polymeriiberzug entstand, wohingegen der
Einsatz von Ethyllaktat eine schlierige und rissige Oberfldchenbeschichtung hervorbrachte,
die im Bereich der Schnittkanten pseudokristallin und faserartig gebiindelt erschien.
DMSO als Losungsmittel fiir die Polymere PLA und PLGA erzeugte wiederum Coatings
mit charakteristischen Blasenbildungen und weitere, mit Ethyllaktat vergleichbare
Inhomogenititen.

Die beschriebenen Beobachtungen sind mit den Ergebnissen der Untersuchungen von
Madsen et al.®* vergleichbar. Die Arbeitsgruppe verwendete PLGA und PCL als Polymere,
sowie Dichlormethan, Aceton und Ethanol als Losungsmittel. Als Protein wurde BSA (in
lyophilisierter, pulveriger Form) 10%ig zu der jeweiligen Polymer-/Lésungsmittel-
Mischung dazu gegeben.

Demnach hingt das hydrodynamische Volumen, das ein gelostes Polymer einnehmen
kann, von demjenigen Losungsmittel ab, in das es zur Auflosung geben wird. Je ,,besser
das Losungsmittel, das heilit je geringer die Loslichkeitsunterschiede zwischen
Losungsmittel und Polymer, desto besser konnen sich die Polymermolekiile ausbreiten und
entfalten. Dies hat zur Folge, dass das Polymer in einem ,,schlechten* Losungsmittel eher
kondensiert oder prézipitiert und sich nach der Verfliichtigung des Losungsmittels in
einem kleineren Volumen stabilisiert. Somit kann ein Polymer in einem guten
Losungsmittel aufgrund der freieren Entfaltung mehr Polymer-Polymer Interaktionen
eingehen. Als Folge fillt die dabei gebildete Maschenweite der Matrix kleiner aus und ein
freizusetzendes Molekiil kann schwerer hindurch- oder abdiffundieren.

Die o.g. Arbeitsgruppe um Madsen konnte zeigen, dass ein freizusetzendes Protein umso
langsamer durch eine bestimmte Polymermatrixschicht abdiffundiert, je ,,besser* das
Losungsmittel ist, in dem das Polymer zuvor gelost war.

Somit kann davon ausgegangen werden, dass die in der vorliegenden Untersuchung
rasterelektronenmikroskopisch festgestellten Unterschiede nicht nur die Morphologie des
Polymer-Coatings betreffen, sondern auch Einfluss auf die Freisetzung des
eingeschlossenen Wachstumsfaktors besitzen.

5.1.4 FITC-BSA Freisetzungskinetik

Obwohl der Prozess der Ossifikation von Defekten kritischer Grée einen Zeitraum von
Wochen bis Monaten umfasst, wurde fiir die Messung der Freisetzungskinetik in der
vorliegenden Untersuchung ein Zeitfenster von elf Tagen gewihlt, da bekannt ist, dass die
Initiierung der Knochenneubildung durch BMP-2 in dieser Frithphase des
Heilungsprozesses stattfindet®’.

Anhand von Vorversuchen wurden der festzulegende Gesamtzeitraum der Releasekinetik
bestimmt, sowie die einzelnen zeitlichen Messintervalle kalkuliert. Da fiir die
Hauptversuche eine initiale erhohte Freisetzung von BSA anzunehmen war, wurden die
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anfanglichen Zeitintervalle kiirzer gewihlt (zweimal je 6 Stunden, gefolgt von 12 Stunden,
und anschlieBend zweitédgig).

Als Nihrmedium wurde Aqua dest. verwendet, da hierbei im Vergleich mit einem Zell-
Niéhrmedium Interferenzen bei der Fluoreszenzmessung oder Wechselwirkungen mit
anderen Proteinen ausgeschlossen werden konnen. Das bendtigte Volumen des
Nédhrmediums wurde mit der freigesetzten Menge an FITC-BSA und dem
Detektionsbereich fiir die erforderliche Fluorescein-Konzentration abgestimmt und
ebenfalls in Vorversuchen ermittelt. Da eine FITC-BSA Konzentration von <5ug/mL nicht
mehr zuverlédssig von der Leerprobe mit Aqua dest. abgrenzbar war, wurden
verhéltnisméBig grofe Mengen an BSA pro ICBM verwendet (500ug), die Volumina an
Nédhrmedium verhiltnisméBig gering (6mL bzw. 2mL) gehalten, und die Messintervalle in
der zweiten Hilfte der Kinetik vergleichsweise grof3 (zwei Tage) gewdhlt.

Um den Abtransport bzw. Stoffwechsel in vivo zu simulieren, wurde bei der einen
Untersuchungsgruppe nach jedem Beobachtungsintervall ein Mediumwechsel
durchgefiihrt. Da so im Vergleich zur Gruppe ohne Mediumwechsel keine Kumulation des
freigesetzten BSA stattfand und in den gewihlten Messintervallen von geringen
Abgabemengen an BSA ausgegangen wurde, musste das Volumen des Nihrmediums in
dieser Gruppe mit 2mL klein gehalten werden. Bis zur Erhebung der ersten Messwerte
(Zeitintervall: 0 bis 6 Stunden) wurden die ICBM der Gruppe ohne Mediumwechsel und
der Gruppe mit Mediumwechsel ansonsten vollig identisch behandelt. Dem entsprechend
ist die sich ergebende Messwertverteilung sehr @hnlich (vergleiche Abb.11 und Abb. 14).
Der Einfluss des unterschiedlichen Konzentrationsgradienten zwischen den Gruppen
unterschiedlicher Mediumvolumina (6mL vs. 2mL) auf das Gleichgewicht des in Losung
gehenden BSA, kann anfédnglich als gering angesehen werden. Rein rechnerisch miisste bei
gleicher abgegebener Menge die Konzentration in der Gruppe mit 2mL Volumen um den
Faktor 3 groBer sein. Die Messwerte nach 6 Stunden ergeben als Mittelwert einen Faktor
von 3,16 (SD: 0,5).

Es wiire jedoch auch denkbar, dass — je nach einer bestimmten Affinitit zum Carrier - ab
einer bestimmten Protein-Konzentration im umgebenden Medium ein dynamisches
Gleichgewicht zwischen Adsorption und Abdiffusion entsteht und daher der Einfluss eines
Konzentrationsgradienten an Bedeutung gewinnt. Der Anteil an freigesetzter
Gesamtproteinmenge in der Behandlungsgruppe mit Mediumwechsel ist zumindest um
20% hoher als derjenige in der Behandlungsgruppe ohne Mediumwechsel, sodass ein
Einfluss des Konzentrationsgradienten zumindest moglich ist. In vivo wire ein solcher
Konzentrationsgradient sowohl vom zellulidren/enzymatischen Abbau, als auch vom
Abtransport iiber das ortliche Blutsystem und Lymphsystem abhédngig.

Um Messfehler aufgrund eines Konzentrationsgradienten an BSA innerhalb des 6mL-
Mediumsgefdles zu minimieren wurde das ICBM bei jeder Probenentnahme vorsichtig mit
einer Pinzette aus dem Nahrmedium herausgehoben, das Volumen durchmischt und
danach das Messvolumen pipettiert.
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5.1.4.1 BSA-Freisetzung von unbeschichteten ICBM
Anhand der Freisetzungskinetiken wurde zum einen der zeitliche Verlauf der BSA-
Freisetzung von ICBM charakterisiert. Zum anderen wurde der Einfluss unterschiedlicher

Polymerbeschichtungen auf diese Freisetzung untersucht.

Nach einem initialen und iiberschieenden Ausstof} des Proteins innerhalb der ersten 12
Stunden bremst die Freisetzungsrate nachfolgend bis zum dritten Tag stetig ab, um von da
an in eine Plateauphase auszulaufen, in der ab dem fiinften Tag kaum noch nennenswerte
Mengen freigesetzt werden. Diese Releasekinetik deckt sich in ihrer zeitlichen
Charakteristik mit Untersuchungen, in welcher die Freisetzung von Wachstumsfaktoren
aus (unbeschichteten) Kollagenschwidmmen in vitro beschrieben wurde’* 7> 86,

Folgende Einflussfaktoren bzw. Wechselwirkungen konnten bei der Ausbildung der
Freisetzungscharakteristika aus beschichteten und unbeschichteten ICBM eine Rolle
spielen’ 57 88 89

e die Wechselwirkung des freizusetzenden Proteins mit dem Tridgermaterial (Matrix,
Carrier)

e die Art und Weise der durch die Polymerbeschichtung erreichten Retention des
Proteins (Art des Polymers, Art des Proteins, Art der Bindung/des Einschlusses des
Proteins)

e das verwendete (Polymer-)Losungsmittel hinsichtlich der Ausbildung der
Polymerschicht und damit die Freisetzung des Proteins

e das Inkubations-Medium.

Die Tatsache, dass in den durchgefiihrten Versuchen innerhalb der ersten 6 Stunden bereits
eine Fraktion von 81% der im Zeitraum von 11 Tagen an das Medium abgegebenen
Gesamtproteinmenge freigesetzt wurde, spricht auf den ersten Blick dafiir, dass das Protein
nur wenig effektiv auf/in der Matrix zuriickgehalten wurde.

Dabei ist jedoch zu beriicksichtigen, dass der aus den Fluoreszenzwerten des Ndhrmediums
errechnete Anteil an insgesamt (in 11 Tagen) freigesetztem Protein lediglich 70%
(Versuchsbedingungen mit Mediumwechsel) bzw. 50% (Versuchsbedingung ohne
Mediumwechsel) der urspriinglich auf die ICBM aufgebrachten Menge betréigt. Da in
Vorversuchen ausgeschlossen werden konnte, dass im Beobachtungszeitraum die
Fluoreszenz von FITC-BSA signifikant abfillt, kann davon ausgegangen werden, dass eine
gewisse Fraktion des Proteins entweder auf/in der ICBM zuriickgehalten wurde, und/oder
sich ein Anteil des freigesetzten BSA an die Kunststoffwandungen des Reaktionsgefi3es
adsorbiert hat. Um letzteres zu vermeiden versetzten Determan et al.*® bei einer
Releasekinetik mit FITC-BSA die wissrige Losung des Inkubationsmediums mit 3%igem
SDS (Natriumlaurylsulfat). Dieses sollte als Surfactant fungieren und eine Proteinbindung
an die ReaktionsgefiBBwand vermeiden.

Die Adsorption von Proteinen wie BSA an die Kollagenmatrix geschieht nicht-covalent
iiber van-der-Waals Krifte, ionische Bindungen, hydrophobe und elektrostatische
Wechselwirkungen u. A>3,

Eine ICBM besitzt durch den trabekulidren Autbau zwar eine verhéltnismiBig grofle
Oberfliche, bezogen jedoch auf die GroBe der quaderférmigen Matrix (ca. 10x10x5mm)
konnte die in den Versuchen zu dieser Arbeit aufgebrachte Menge von 500ug an BSA die
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,Beladungskapazitit™ der ICBM in Hinblick auf die Bindungsstellen des Geriistes
iiberschritten haben. In einer Studie von Horvithy et al.*® waren 4mm Durchmesser
betragende Scheiben an demineralisierter Knochenmatrix (Volumen nicht angegeben) bei
einer Menge von 380ug an Albumin gesiittigt. Serro et. al.”® errechneten, dass die
Sittigung (fiir einen BSA-Monolayer) bei 4 mg/m? liegen miisste.

Es wird davon ausgegangen, dass der initiale Schub an freigesetztem Protein (,,burst®)
durch diejenigen Proteinmengen hervorgerufen werden, die aufgrund eines ,,overload* des
Triagers von vornherein keine Wechselwirkung mit der Oberflichen-Matrix aufweisen und
deswegen rapide abdiffundieren’!.

Die Charakteristik der frithzeitigen und rapiden Freisetzung von BSA aus den
unbeschichteten ICBM lisst das reine Dotieren eines Kollagentrigers mit einem
Wachstumsfaktor wie BMP-2 fiir die Verwendung als Knochenersatzmaterial unvorteilhaft
erscheinen. Die initial freigesetzten Mengen wéren unphysiologisch hoch und fithren zu
den Nebenwirkungen, die aus der klinischen Verwendung dieser Knochenersatzmaterialien
bekannt geworden sind.

5.1.4.2 Einfluss des Polymer-Coating auf die BSA-Freisetzung

Bei insgesamt vergleichbaren Bedingungen konnte in der Freisetzungskinetik dieser Arbeit
ein Einfluss der Polymergrofie, sowie der applizierten Polymermenge (sowohl von PLA,
als auch von PLGA) auf die Freisetzung von BSA nachgewiesen werden. Die Annahme,
dass BSA umso stédrker retiniert wird, je groler die Menge des Polymers und je grofer das

verwendete Polymermolekiil ist, kann fiir die anfidnglichen Untersuchungsintervalle
bestitigt werden. Die Stidrke dieses Einflusses fillt aber vergleichsweise gering aus.

Bei der Interpretation der Freisetzungskinetik ist zu beachten, dass von den drei Polymeren
hoher Viskositit (RG 504, RG 505, 206 S) aus Griinden der Verarbeitbarkeit im Mittel nur
die Hilfte der Menge an Polymer (60mg) pro ICBM appliziert wurde (120mg bei 203, RG
503). So ist die Tatsache zu erkldren, dass zum Beispiel nach 6 Stunden (vergleiche Abb.
11) RG 504 trotz des groBeren Molekulargewichtes initial signifikant weniger
Proteinmenge an der Abdiffusion in das Ndhrmedium hindert, als RG 503 (p = 0,036).

Der Einfluss der inhdrenten Viskositidt bzw. Molekiilgro3e des Polymers ist groBer, als der
Einfluss der verwendeten Menge an Polymer (in Gramm pro ICBM). Unter
Beriicksichtigung von Viskositit und eingesetzter Menge des jeweiligen Polymers ergaben
sich keine Hinweise auf Unterschiede in der BSA-Freisetzung zwischen der Polymerart
PLA und PLGA. Die initiale Proteinfreisetzung (im ersten Untersuchungsintervall von 6
Stunden) wurde umso stirker zuriickgehalten, je gro3er das Polymermolekiil und je grofer
die eingesetzte Menge gewesen ist. Nach Umkehrung dieser Verhéltnisse im zweiten
Untersuchungsintervall (hochste BSA Freisetzung in der Gruppe mit RESOMER 206 S im
Intervall von 6 bis 12 Stunden) sind in den nachfolgenden Tagen die hochsten
Freisetzungsraten in den ICBMs mit Polymerbeschichtungen mittlerer MolekiilgroBBe (RG
503, RG 505) zu finden. Diese zuletzt genannte Polymergruppe dimpft die initialen
Proteinfreisetzungsschiibe ab. In der Behandlungsgruppe mit Mediumwechsel ist im
letzten Beobachtungsintervall (48 Stunden zwischen Tag 9 und Tag 11) die BSA-
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Freisetzung allein in den mit RG 503 beschichteten ICBM signifikant hoher als in der
Kontrollgruppe, in der Untersuchungsgruppe ohne Mediumwechsel ist am Ende des
Beobachtungszeitraums die abgegebene Gesamtproteinmenge lediglich bei mit RG 505
beschichteten ICBM signifikant geringer als in der (unbeschichteten) Kontrollgruppe.

In pharmakologischen Untersuchungen zu PLA/PLGA-Trigern 3% 9%% konnte gezeigt

werden, dass die initiale, starke Freisetzung (sogenannter ,,burst-release‘) ein typisches
Charakteristikum fiir die Proteinfreisetzung aus einer hydrophoben Polymermatrix
darstellt. Vergleicht man die zeitlichen Dimensionen der Freisetzungskinetik vor dem
Hintergrund der in zu dieser Arbeit verwendeten Polymere (Molekiilgrof3e, eingesetzte
Mengen) so wire bei den hier durchgefiihrten Experimenten sowohl eine grofere
Verzogerung der BSA-Freisetzung von den ICBM zu erwarten gewesen, als auch grofere
Unterschiede in den Behandlungsgruppen zwischen den einzelnen Polymeren. Eine
mogliche Erklarung fiir diesen Umstand liefern die zusitzlich durchgefiihrten
elektronenmikroskopischen Untersuchungen: dabei zeigte sich eine Ablosung
(Delamination) der Polymerschicht von den ICBM, wenn diese zuvor mit der
Proteinschicht iiberzogen wurden, als auch eine Zunahme der Spaltbildung zwischen
Matrixoberfldche und Polymerschicht mit zunehmender Exposition im Medium. Dadurch
war es moglich, dass die Proteine aus den ICBM abdiffundieren konnten, bevor die
Polymerschicht vollstindig abgebaut war. Es ist dabei jedoch allgemein zu
beriicksichtigen, dass die Abdiffusion/Freisetzung eines Proteins nicht erst mit dem
vollstandigen Abbau der Polymerschicht beginnt. Zum einen ist die Diffusion
freizusetzender Molekiile durch die Maschen einer Polymerschicht moglich, zum anderen
geschieht der Abbau der Polymerschicht nicht gleichméBig von der Kontaktoberflache mit
dem wissrigen Medium (,,surface “-degradation), sondern diskontinuierlich durch
Ablosung von Polymerklumpen und Schuppen (sog. bulk-degradation,). Dariiber hinaus
handelt es sich bei den ICBM nicht um eine beschichtete plane Oberfldache, sondern um ein
dreidimensionales poroses Netzwerk, dessen Poren (wie elektronenmikroskopisch in
Kapitel 4.4 gezeigt) ebenfalls durch die Polymerschicht verschlossen wurden. Es ist daher
davon auszugehen, dass das BSA im Zentrum der ICBM weit effektiver zuriickgehalten
wurde als im Randbereich des ICBM. Vor dem Hintergrund, dass eine knocherne
Durchbauung in umgekehrter Richtung (von peripher nach zentral in das in ICBM)
erfolgen soll, konnte dies von Vorteil sein.

Neben den Charakteristika der Proteinfreisetzung aus PLA/PLGA wurden auch die
schwachen mechanischen Haftungseigenschaften der Polymerbeschichtungen
(insbesondere PLA und PLGA) an Werkstoffoberflichen (zum Beispiel Metallimplantaten)
beschrieben®? > %, Die Arbeitsgruppe von Amir et al.”? entwickelte diesbeziiglich ein
bifunktional quervernetzbares PLA mit Epoxid- und Alken-Seitenketten. Dabei konnten sie
iber die Epoxid-Seitenketten die Polymerschicht mit der Metalloxid-Oberflidche eines
Trigermaterials kovalent verbinden und iiber die Alken-Seitenketten (ebenfalls kovalente)
Verbindungen zu einer weiteren Polymerschicht herstellen.
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Um zu verhindern, dass ein freizusetzendes Protein auf einer Kollagentragermatrix unter
einer sich delaminierenden Polymerschicht herausgewaschen wird, kann neben der
Moglichkeit des physikalischen Einschlusses des Proteins in der Polymerschicht (vgl. 82)
die Umsetzbarkeit einer kovalenten Bindung des Proteins/Wachstumsfaktors an das
Polymer untersucht werden. Da eine Immobilisation des Proteins auf der Trigermatrix den
Nachteil hitte, dass dessen Freisetzung an den Abbau der (mechanisch stabilisierenden)
Matrix gekoppelt wire, hitte hingegen die Bindung an die sich auflésende Polymerschicht
den weiteren Vorteil, dass mit Auflosung/Ablosung des Polymer der Wachstumsfaktor in
sequestrierter Form im extrazelluldiren Raum vorliegen konnte. Da fiir einige zellulére
Antworten von BMPs die (intrazellulire) Inkorporation von gelostem
BMP/Rezeptorkomplex von Bedeutung zu sein scheint, wire dies von Vorteil gegeniiber
einer kovalenten immobilisieren Bindung an die Matrixoberflidche, die lediglich einer
Priésentation des Wachstumsfaktors an die chemotaktisch angezogenen Zellen
gleichkiime®.

Gharibjanian et al.”’ konnten zeigen, dass eine durch Carbodiimid katalysierte, kovalente
Bindung von BMP-2 an PLGA und PCL osteogene Differenzierungsmarker von Maus-
Pridosteoblasten signifikant im Vergleich zur Kontrollgruppe anstiegen liel3.

Neben der Moglichkeit einer kovalenten Bindung gibt es auch Hinweise darauf, dass
rekombinantes BMP-2 sich durch Absorption an PLGA anbinden kann®®. Untersuchungen
von Schrier et al.”” ergaben dabei, dass die Menge an absorbiertem BMP-2 nicht von der
Molekiilmasse bzw. Kettenldnge der eingesetzten unterschiedlichen PLGA-Polymere
abhédngig war, wenn die anderen Bedingungen konstant gehalten wurden.
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5.2 Schlussfolgerungen der in-vitro Modellversuche fiir die Herstellung eines
Knochenersatzmaterials

5.2.1 Die ,,optimale‘ Dosis von Wachstumsfaktoren fiir die knocherne Regeneration
Die durch die jahrlich mehr als 600.000mal durchgefiihrten autologen
Knochentransplantationen entstandenen Mehrkosten werden allein in den USA auf 2,5
Mrd.US$ geschitzt!?. Die Entwicklung eines neuen, wachstumsfaktor-freisetzenden
Knochenersatzmaterials wiirde hingegen im Zeitraum von acht Jahren Kosten von 50 bis
800 Mio.US$ verursachen. Der Gebrauch des in den USA fiir die klinische Verwendung
zugelassenen osteoinduktiven Knochenersatzmaterials Infuse® (Medtronic) kostet jahrlich
schitzungsweise 750 Mio. US$!°!. Den iiberwiegenden Kostenanteil stellt dabei die
Produktion des rekombinanten BMP dar, das in Dosisbereichen von einigen Milligramm
pro Einheit an Knochenersatzmaterial vorliegt. Bis heute gibt es keine konkrete
Empfehlung beziiglich der benotigten Konzentration an BMPs fiir bestimmte chirurgische
Fragestellungen. Vor dem Hintergrund, dass 1kg menschlichen Knochens ca. 1ug BMP-2
enthilt, sind die derzeit klinisch eingesetzten Dosen um viele Potenzen hoher: eine Einheit
des Knochenersatzmaterials OP-1 Implant® (Stryker) enthilt 3,5mg an rekombinantem
BMP-7. Dies entspricht einer dquivalenten Dosis an BMP-7, die im gesamten Skelett
zweier Menschen vorkommt!'??. Die mogliche Dosierung von thBMP-2, das in klinischen
Studien fiir die Fusion von Wirbelkérpern verwendet wird, liegt zwischen 1,4 und 12mg
pro Fusionslevel*.

Ein Grof3teil der nicht selten auftretenden und zum Teil schwerwiegenden
Nebenwirkungen beim klinischen Einsatz von (rh)BMPs wird auf die verwendeten hohen
Dosen zuriickgefiihrt, welche jedoch erforderlich sind, um den klinisch gewiinschten
Effekt ausreichender Knochenneubildung gewihrleisten zu konnen®,

Um die physiologisch erwiinschten Wirkungsweisen der BMPs zumindest anndhernd im
Rahmen eines Tissue Engineering imitieren zu konnen, scheint es unwahrscheinlich, dass
der Einsatz eines einzelnen (ggf. rekombinanten) Wachstumsfaktors fiir ein
osteoinduktives Knochenersatzmaterial ausreichend ist. Die Angaben einzelner Mengen an
bendtigten BMPs pro Volumeneinheit an Knochenersatzmaterial werden vermutlich der
Angabe von Mengenverhiltnissen der einzelnen eingesetzten Wachstumsfaktoren weichen
miissen. Es ist zumindest davon auszugehen, dass die eingesetzten Dosen an
Wachstumsfaktoren drastisch reduzierbar sind, wenn sie ihre biologische Aktivitidt im
Zusammenspiel mit weiteren Agonisten und Antagonisten entfalten konnen.

5.2.2 Die ,,optimale** Releasekinetik von Wachstumsfaktoren fiir die knocherne
Regeneration

In Schemata zu den Stadien primérer Frakturheilung wird ein Zeitintervall von ca.

21-30 Tagen in inflammatorische (1.-6.Tag), chondrogene (7.-9. Tag) und osteogene (10-

30.Tag) Abschnitte unterteilt, in denen jeweils unterschiedliche Zytokine und

Wachstumsfaktoren ihre maximale Gewebekonzentration aufweisen: Initial dominieren

11,43, 103
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Zytokine wie IL1b, IL-6, TNF-a und -B und Morphogene wie TGF1 und BMP-2, in der
zweiten Phase Faktoren wie TGFB2 und -3, BMP-4, -5, -6 sowie Metalloproteinasen und
im Ubergang zur dritten Phase Botenstoffe wie BMP-7, VEGF (-b und -c), Osteopontin.
Als Richtschnur konnten zukiinftige ,,Designs‘ von Releasekinetiken diese Zeitrdume als
Anhalt nehmen.

Sollten zukiinftig mehrere Wachstumsfaktoren/Zytokine auf einer Trigermatrix in
Kombination ihre Wirkung entfalten, werden auch unterschiedliche zeitliche
Freisetzungsprofile aus einem einzelnen Knochenersatzmaterial erforderlich sein. In vitro
und in kleineren tierexperimentellen Untersuchungen sind dabei bereits vielversprechende
Ansitze erfolgt®? 103,

Vergleicht man die Freisetzung von BMP-2 aus verschiedenen Matrices in vivo und in
vitro, scheint die Freisetzung und der Abbau (aus Kollagenmatrices) in vivo schneller zu
verlaufen!%4105-1% Diejenigen Matrices, die eine groBere Menge an eingeschlossenen GF
zuriickhalten, scheinen beziiglich der Knochenregeneration effektiver zu sein®® 7,
Beziiglich BMP-2 ergaben Untersuchungen von Li et al®®, dass eine prolongierte
Freisetzung (4 Wochen) zu einer hoheren Neuformation von Knochen fiihrt als die
Freisetzung dquivalenter Mengen innerhalb der ersten 3 Tage. Es gibt aber auch Hinweise
darauf, dass ein initialer ,,burst-release‘* von BMP-2 fiir die Initiierung einer
Knochenneubildung von positiver Bedeutung sein kann. Eine Untersuchung von Li et al®®
ergab, dass sich eine Nivellierung der anfinglichen Konzentrationsmaxima von BMP-2
durch Retention des Wachstumsfaktors in Mikrosphéren nachteilig auf die
Knochenneubildung auswirkte. Dies zeigt, wie anspruchsvoll und komplex sich die
kiinstliche Nachbildung biologischer Abldufe in vivo darstellt, ohne, dass unerwiinschte
Begleitwirkungen iiberwiegen.

Die Beriicksichtigung weiterer Einflussfaktoren wie der verdanderten Zell-Antwort auf
BMP's in Abhéngigkeit von préasentierten Extrazellularmatrix- Proteinen, der Interaktion
assoziierter ,,nicht-BMP*“-Proteine bei der Osteoinduktion und die Beeinflussung der
biologischen Aktivitit durch pH-Wert, Loslichkeit, hydrophobe und elektrostatische
Wechselwirkungen etc. zeigen die Herausforderungen bei der Herstellung eines
mafgeschneiderten Knochenersatzmaterials auf.

Mit jeder weiteren neu gewonnenen Erkenntnis iiber die komplexen Mechanismen des
Knochenstoffwechsels und der knochernen Regeneration riickt die urspriingliche
Vorstellung zunehmend in den Hintergrund, es bediirfe lediglich eines Trigermaterials und
eines "juice of stonemaking®®" um die Natur der Knochenheilung nachzubilden. Die
Beriicksichtigung dieser Erkenntnisse konnte sukzessive zur Entwicklung von Techniken
und Knochenersatzmaterialien fiihren, die durch immer weiter verbesserte Wirkungs-
/Nebenwirkungsprofile die orthopddische und kndcherne kraniofaziale Chirurgie zukiinftig
revolutionieren konnten.
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