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Kurzfassung 

Knochenbrüche kritischer Größe stellen in der Orthopädie und Unfallchirurgie ein großes Problem 

dar. Dabei kommt es häufig zu einer gestörten Frakturheilung, bei der sich der Knochen selbst  

nicht wieder vollständig regeneriert. Bleibt eine Heilung für länger als 6 Monate aus, spricht man 

von einer Pseudarthrose. Gründe dafür können neben bestimmten Lebensumständen wie Rauchen 

vor allem Infektionen sein. Außerdem gehen solche Komplikationen oft mit einer fehlenden 

Osteogenese und einer mangelnden Angiogenese einher.  

Als Goldstandard zur Behandlung solcher Brüche zählt das autologe Knochentransplantat. Bei 

diesem Ansatz gibt es allerdings nicht zu vernachlässigende Nachteile wie beispielsweise eine 

zweite Operation, Donormorbidität und begrenztes Knochenmaterial.  

Abhilfe hierfür können Biomaterialien mit definierten mechanischen Eigenschaften schaffen, 

welche durch das Einbringen verschieden wirksamer Komponenten zur Infektionsprävention 

beitragen und gleichzeitig die Knochenregeneration fördern. Dafür wurden in dieser Arbeit 

Kollagenlaminate entwickelt, die mithilfe des Antibiotikums Vancomycin die Ausbildung einer 

Infektion verhindern und über den osteogen wirkenden Faktor BMP-7, sowie über den angiogen 

wirkenden Faktor SDF-1α zu einer verbesserten Frakturheilung führen sollen.  

Vancomycin ist ein in der Orthopädie häufig eingesetztes Antibiotikum. Dennoch ist wenig über 

dessen Toxizität bei lokaler Gabe bekannt. Die Toxizität wurde in dieser Arbeit zunächst an 

verschiedenen Zellen, welche an der Knochen- und Gewebsregeneration beteiligt sind, untersucht. 

Dabei zeigte sich bereits bei Konzentrationen von 0,01 mg/mL ein negativer Effekt auf die 

Viabilität von primären humane Myoblasten und den osteoblasten-ähnliche Zellen SaOS-2. 

Weiterhin konnte eine gesteigerte Sensitivität gegenüber Vancomycin bei den Funktionalitätstests 

der humanen primären Osteoblasten und der Myoblasten festgestellt werde.  

Die Herstellung der Laminate erfolgte mittels photochemischer Quervernetzung mit Bengalrosa 

(RB) und grünem Licht (RGX). Die drei käuflich erworbenen Kollagenmembranen Collagen 

Solutions (C), Atelokollagen (A) und Viscofan (V) sollten hierbei zur Herstellung genutzt werden.  

Zunächst wurde der Einfluss der RB-Konzentration (0,1 % und 0,01 %) und der Belichtungsdauer 

(10 min und 60 min) auf das Proliferationsverhalten von humanen primären Osteoblasten und 

Fibroblasten bzw. Myoblasten auf C als Modellkollagen untersucht. Dabei zeigt die Dauer der 

Belichtung keinen Einfluss auf die Zellviabilität, wohingegen bei einer RB Konzentration von 

0,1 % ein negativer Einfluss auf die primären Osteoblasten gemessen werden konnte. 
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Die verschiedenen Kollagene wurden weiter anhand eines Proliferationsassays bezüglich ihrer 

Biokompatibilität untersucht. Dabei zeigte sich auf C eine Viabilität  der humanen Osteoblasten 

nahe der Kontrolle, welche durch RGX-Behandlung weiter steigt und von A zu V abnimmt. Auf 

Grundlage dessen wurde V für die weitere Entwicklung exkludiert. 

Da sowohl das Antibiotikum als auch die Biomoleküle direkt am Vernetzungsprozess teilnehmen, 

wurden deren Aktivitäten nach RGX-Behandlung untersucht. Diese Aktivitätstestung erfolgte bei 

Vancomycin über die Bildung eines Hemmhofs, bei SDF-1α anhand eines Proliferationsassays 

und bei BMP-7 durch seine osteogene Aktivität. Dabei zeigt sich, dass die Aktivität erhalten bleibt  

und die Behandlung mit RGX, einen vom Kollagen abhängigen Einfluss ausübt.  

Abschließend wurden C und A (+/- RGX) und die daraus hergestellten Laminate über Zugversuche 

und Dickenmessungen nach Zellkontakt (24 h und 72 h) mechanisch charakterisiert .  

Proliferationsversuche und in vitro-Zytotoxizitätsassays sollten zu einem besseren Verständnis der 

zellabhängigen Destabilisierung führen.  

In den Zugversuchen zeigte sich für C wie auch für A eine Abnahme in verschiedenen 

mechanischen Parametern nach RGX-Behandlung. Diese Werte konnten über Laminatherstellung 

mit einer zweiten Kollagenschicht verbessert werden. Bei einer weiteren dritten Schicht war keine 

lineare Zunahme erkennbar. Die Dickenmessungen zeigten eine zellabhängige wie auch eine 

kompositionsabhängige Destabilisierung der Laminate. Weiter konnte ein Zusammenhang 

zwischen Proliferationsverhalten und in vitro-Zytotoxizität hergestellt werden.  

Die in der Arbeit dargelegten Ergebnisse zeigen deutlich, dass das photochemische Quervernetzen 

mit RGX eine vielversprechende Methode zur Herstellung der Kollagenlaminate ist. Durch das 

Einbringen verschieden aktiver Moleküle besteht die Möglichkeit, eine beschleunigte 

Frakturheilung zu initiieren. Dabei können Materialien mit maßgeschneiderten mechanischen 

Eigenschaften hergestellt werden. Über die Anzahl der Schichten besteht die Möglichkeit die 

Freisetzungskinetik durch die Laminatstabilität und der davon abhängigen Degradierung 

einzustellen. Generell zeigt dieser Ansatz eine vielversprechende zukünftige Methode zur 

Behandlung von Knochenbrüchen kritischer Größe. 
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Abstract 

Bone fractures of critical size are frequent complications in the orthopaedic field and trauma 

surgery. Often an impaired fracture healing occurs and the bone cannot regenerate itself. If the 

bone does not heal within 6 month it is called a non-union.  Beside various risk factors such as 

smoking and diabetes, the other important key factors for an improper healing are infections as 

well as a missing osteogenesis and a lack of angiogenesis. 

Autologous bone grafts represents the gold standard for treatment even though they have many 

disadvantages like a second surgery, donor morbidity and limited bone material to remove. To 

avoid these drawbacks, the use of biomaterials is a promising concept. Through insertion of the 

respective active compounds, infections could be prevented, and bone regeneration could improve. 

For this purpose, Collagen Laminates with defined mechanical properties were developed  in this 

work. By using those, the above mentioned key factors for an improper healing should be avoided 

through the incorporation of certain molecules. Therefore, vancomycin was used to prevent 

infection. Furthermore, for an accelerated bone healing the osteogenic factor BMP-7 and the 

angiogenic factor SDF-1α were used. 

The glycopeptide antibiotic vancomycin is often used in the orthopaedic field. However, little is 

known about its toxicity when administered locally. This was initially examined in this work on 

various cells, which are involved in bone and tissue regeneration. Thereby, a negative effect on 

the viability of primary myoblast cells and the osteoblast-like cells SaOS-2 was found at 

concentrations as low as 0.1 mg/mL. Compared to the viability tests, an increased sensitivity was 

found when functionality tests of primary human osteoblasts and myoblast cells were performed. 

The Collagen Laminates were produced by means of photochemical cross-linking with rose bengal 

(RB) and green light (RGX). The three commercially acquired collagen membranes called 

Collagen Solutions (C), Atelocollagen (A) and Viscofan (V) were be used for the laminate 

production.  

For this purpose, the influence of the RB concentration (0.1 % and 0.01 %) as well as the exposure 

time (10 min and 60 min) on the cell proliferation of primary osteoblasts and fibroblasts as well 

as myoblasts on C as model collagen was investigated. Thereby the duration of light exposure 

showed no influence on the cell viability, whereas a negative effect was measured at the higher 

RB concentration of 0.1 %. 



IX 

The different collagens were additionally examined regarding to their biocompatibility by using a 

proliferation assay. The viability of the primary osteoblasts on C was close to that of the control 

and increased when the membranes were crosslinked. Further, a decrease was measured from A 

to V, which is why V was excluded for further development of the laminates.    

Since both, the antibiotic and the biomolecules, participate directly in the crosslinking process, 

their activity after RGX treatment was examined. This was done by the inhibition zone of 

vancomycin, for SDF-1α a proliferation assay was made and the osteogenic activity of BMP-7 

after RGX treatment was investigated by an ALP Assay. The results show that the molecules 

remain active after RGX treatment. Nevertheless, a collagen dependent effect was measured. 

Finally, C and A (+/-RGX) as well as the laminates made of these collagens were mechanically 

characterized by tensile tests and the destabilization through thickness measurements after cell 

contact (24 h and 72 h). Additionally, proliferation assays and in vitro cytotoxicity assays were 

performed to lead to a better understanding of the cell-dependent destabilization.  

Tensile tests showed a decrease in various mechanical parameters for C and A after RGX 

treatment. These values could be improved through an additional collagen layer. In case of a third 

layer, no linear increase could be observed. Thickness measurements showed that the 

destabilization through cell contact was not only dependent on the laminate composition but also 

on the proliferation behaviour of the cells. Furthermore, a relation between the proliferation 

behaviour and the in vitro cytotoxicity was exhibited. This finding enables, for further applications, 

the target release of biomolecules through the laminate structure.  

The presented results clearly highlight that photochemical crosslinking by RGX treatment is a 

promising approach to produce collagen laminates. By incorporating different active molecules it 

is possible to initiate accelerated fracture healing. Thereby materials with tailored mechanical 

properties can be prepared. Additionally the amount of collagen layers enables to control the 

release kinetic through the laminate stability and it´s degradation rate. Generally the results show 

that this approach is a promising future method for the treatment of bone fractures. 
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1 Einleitung 

1.1 Knochen und ihre Rolle in der Orthopädie und Unfallchirurgie 

Schon Karl Julius Weber sagte einst: „Charakter ist in der moralischen Welt, was in der physischen 

das Knochengebäude.“ Kaum einer, der sich nicht mit Knochen als Organ beschäftigt hat , wird 

das Ausmaß dieses Zitates verstehen. So kann man sagen, dass die Eigenschaften des Knochens 

in der breiten Gesellschaft deutlich unterschätzt werden. 

Jeder Mensch kennt die Wichtigkeit von Herz, Leber und Niere. Betrachtet man den Knochen, 

liegt die Annahme nahe, dass das Skelett Organe schützt. Dennoch ist kaum einem bewusst, dass 

der Knochen beispielsweise auch an der Bildung von Blutzellen mitwirkt oder bei der Regulation 

des Blut-pH-Wertes eine Rolle spielt [1]. Weiter besitzt er die einzigartige Fähigkeit, sich selbst  

nach Verletzung bei richtiger Behandlung ohne Bildung von fibrösem Narbengewebe zu heilen 

[2, 3]. Diese Knochenregeneration ist ein hochkomplexer, zeitlich regulierter Prozess, bei dem 

eine Vielzahl von Zellen, Wachstumsfaktoren und Zytokinen eine maßgebliche Rolle spielen. 

Generell lässt der Prozess sich in eine reaktive Phase, eine reparative Phase und eine Umbauphase 

einteilen, auf die hier aber nur kurz eingegangen werden soll [4]. Durch den Bruch kommt es zur 

Ruptur des lokalen Weichgewebes und der Blutgefäße, wodurch eine Entzündungskaskade 

ausgelöst wird. Zunächst kommt es zum Einstrom kurzlebiger polymorphonukleäre Neutrophile, 

gefolgt von Lymphozyten und Makrophagen [5]. Schon ab Beginn der Entzündungsphase werden 

Zytokine wie Interleukin-1 und-6 (IL-1, IL-6) sowie Mitglieder der transforming growth factor β 

superfamily (knochenmorphogenetischem Protein (BMP) 2,4,5,6 und 7) freigesetzt, die die 

osteogene Differenzierung von mesenchymalen Stammzellen (MSC) zu Osteoblasten induzieren 

und auch die Angiogenese fördern [6-10]. In der reparativen Phase spielen je nach 

Heilungsmechanismus Osteoklasten, Osteoblastenvorläuferzellen, MSC und Monozyten eine 

wichtige Rolle [6, 11]. Die abschließende Umbauphase dauert mehrere Jahre. Dabei wird der 

Ausgangszustand des Knochens unter mechanischer Belastung von Osteoklasten und Osteoblasten 

wiederhergestellt [5].  

Speziell in der Orthopädie und der Unfallchirurgie spielt die gestörte Knochenregenation eine 

große Rolle. Hochenergetische Verletzungen z. B. durch einen Unfall können zu offenen 

Trümmerfrakturen führen, welche wiederum mit schweren Weichteilschädigungen einhergehen. 
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Bei ungefähr 10 % der Frakturen bleibt eine Heilung für länger als 6 Monate aus, was als 

Pseudarthrose bezeichnet wird [12].  

Dabei spielen Faktoren wie die anatomische Lage der Verletzung, Trauma-Mechanismus 

(Hochenergie-Trauma oder Niedrigenergie-Trauma) und die Größe des Frakturspaltes eine 

entscheidende Rolle [13-15]. Claes et al. konnten zeigen, dass der Heilungsprozess ab einer 

Spaltgröße von über 2 mm negativ beeinflusst wird [15]. Humerus, Tibia und Femur sind für eine 

höhere Inzidenzen zur Ausbildung einer Pseudarthrose bekannt [16]. Diese ist mit 0-15 % bei 

Tibiafrakturen [17-19] am höchsten, gefolgt von Frakturen des Femurs (1–11 %) [20, 21] und des 

Humerus (0–13 %) [22, 23]. 

Weiterhin gehen etwa 13 % der Tibia Frakturen mit einer verspäteten oder ausbleibenden Heilung 

einher [24]. Die Inzidenz ist abhängig von der Schwere des Traumas und den Lebensumständen 

der Patienten [12, 25, 26]. Gründe für einen gestörten Regenerationsprozess können neben einer 

fehlerhaften Stabilisierung und einer kritischen Größe des Knochenbruchs vor allem Infektionen 

sein. Auch eine mangelnde Vaskularisierung und eine schlechte Osteogenese beeinträchtigen den 

Heilungsprozess maßgeblich [1, 3, 26-28].  
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Abbildung 1: Mögliche Gründe für eine gestörte Frakturheilung (Die Grafik wurde mit Biorender.com 

erstellt). 

1.2 Gründe für eine gestörte Frakturheilung  

Infektionen stellen einen der Hauptgründe für eine gestörte Frakturheilung dar. Diese können 

durch eine mikrobielle Kontamination einer offenen Fraktur, oder nach einer chirurgischen 

Behandlung einer geschlossenen Fraktur auftreten und so zur Entstehung einer Pseudarthrose 

beitragen [14, 29]. Es wird geschätzt, dass die Infektionshäufigkeit bei geschlossenen Frakturen 

bei 0-1 % und bei offenen Frakturen zwischen 0 und 11 % liegt [27, 30].  

Die Inzidenz von chronischer Osteomyelitis, einer durch Bakterien hervorgerufenen Entzündung 

des Knochenmarks, steigt vor allem in den Industrieländern. Als Grund hierfür wird eine 

Kombination verschiedener Faktoren angenommen, darunter eine gesteigerte Lebenserwartung, 

erhöhe Prävalenz von Traumata und eine Verbesserung in der Diagnosestellung [31]. Das Mittel 

der Wahl zur Behandlung solcher Infekte ist die Kombination von systemischer und lokaler 

Antibiotikagabe. Auf die jeweiligen Vor- und Nachteile wird in Kapitel 1.5 genauer eingegangen 
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Knochen stellt ein stark vaskularisiertes Gewebe dar. Dabei dienen die Blutgefäße nicht nur der 

Nahrungs- und Sauerstoffversorgung, sondern auch der Einwanderung von Wachstumsfaktoren, 

Zytokinen, Osteoblasten sowie deren Vorläuferzellen, welche zu Osteoblasten differenzieren 

können [12, 32-34].  Daher liegt es nahe, dass eingeschränkte Gefäßfunktionen während eines 

Bruchs zu einer gestörten Frakturheilung beitragen. Die Wahrscheinlichkeit, eine Pseudarthrose 

auszubilden, ist hier um das Vierfache erhöht [35]. Besonders offene Frakturen gelten als großes 

Risiko, da mit Weichteilschäden eine gestörte Blutversorgung einhergeht [36]. Osteoblasten sind 

für den Knochenaufbau verantwortlich, indem sie Osteoid produzieren, welches anschließend 

mineralisiert wird. Diese nicht terminal differenzierten Zellen werden anschließend entweder in 

die Knochenmatrix als Osteozyten eingebettet oder gehen in Apoptose. Generell wird 

angenommen, dass die Osteogenese und die Angiogenese gleichermaßen relevant für die 

Knochenregeneration sind. So konnten Studien zeigen, dass d ie Entwicklung von Blutgefäßen und 

die Osteogenese gekoppelt sind. Eine fehlende oder gehemmte Angiogenese wird als einer der 

Hauptgründe für eine gestörte Frakturheilung bezeichnet. Hausmann et al. [37] konnten 

beispielsweise zeigen, dass es zu einer verhinderten Frakturheilung kommt, wenn Ratten mit dem 

Angiogenese-Inhibitor TNP-470 behandelt werden. Auch Holstein et al. [38] zeigten im 

Mausmodell einen negativen Effekt von immunsuppressivem Rapamycin (besitzt anti-angiogene 

Eigenschaften) auf die Frakturheilung. Auf Grundlage dessen liegt es nahe, sowohl osteogene als 

auch angiogene Faktoren zur Beschleunigung einer Frakturheilung zu nutzen. 

1.3 Das „Diamond Concept“ 

Der Erfolg bei der Behandlung von Knochenbrüchen, unabhängig von Infektionen, hängt von fünf 

wesentlichen Faktoren ab, die als „diamond concept“ 2007 von Giannoudis et al. das erste Mal 

beschrieben und später ergänzt wurden [28, 39]. Demnach spielen neben der mechanischen 

Stabilisierung des Bruchs durch ein geeignetes, im besten Fall osteokonduktives Gerüst, auch 

biologische Faktoren eine wichtige Rolle. So ist eine gute Vaskularisierung unerlässlich, da diese 

das Einwandern von MSC ermöglicht, welche dann zu knochenbildenden Zellen differenzieren 

können. Dieser Prozess wird als Osteogenese bezeichnet. Auch die Präsenz von osteoinduktiven 

Wachstumsfaktoren, welche die Proliferation und Differenzierung von Stammzellen stimulieren , 

ist unerlässlich. Abbildung 2 zeigt die fünf Säulen des „diamond concepts“. 
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Abbildung 2: Diamond concept nach Giannoudis et al. zur Knochenregeneration. 

1.4 Ansätze zur Behandlung von Frakturen 

Den Goldstandard zur Behandlung der aufgeführten Knochendefekte stellen autologe 

Knochentransplante dar. Diese bieten ein osteokonduktives Gerüst, osteogene Zellen und 

osteoinduktive Wachstumsfaktoren [40] und entsprechen somit dem „diamond concept“. Hierbei 

wird Knochen an einer anderen Stelle entnommen (typischerweise Becken oder Beckenkamm) 

und genutzt, um den Defekt zu füllen. Dabei beträgt die Komplikationsrate 30 %, wobei die 

Methode zusätzlich noch andere Nachteile zeigt. Dazu gehören die Notwendigkeit einer zweiten 

Operation, eingeschränkte Verfügbarkeit des Knochenmaterials, Donormorbidität und das Risiko 

einer Infektion [1, 41] [42-45]. 

Einen anderen Ansatz bieten allogene Knochentransplantate, wobei es auch hier nicht 

vernachlässigbare Komplikationen geben kann. So besteht die Möglichkeit einer Immunantwort 

des Wirts auf das implantierte Fremdmaterial [46]. Außerdem kann es zur Krankheitsübertragung 

zwischen Spender und Empfänger kommen [47]. Die Inzidenzrate für die Übertragung einer 

Infektion vom Spender zum Empfänger beträgt 13 % [48].  
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1.4.1 Biomaterialien und Drug Delivery – ein anderer Ansatz 

Eine weitere Möglichkeit zur Behandlung von Frakturen bietet der Einsatz von Biomaterialien. 

Diese finden ihren Anfang in den 1960er Jahren. Zu den erst genutzten Materialien zählen neben 

Metallen wie Titanverbindungen und rostfreiem Stahl auch synthetische Polymere 

(z.B. Polymethylmethacylat) und Keramiken [49-52]. Diese Materialien sind biologisch inert, d.h. 

sie interagieren nur minimal mit dem umliegenden Gewebe [53]. Auch wenn sie dadurch nicht zu 

100 % dem „diamond concept“ entsprechen, zeichnen sie sich doch vor allem durch ihre lange 

Lebensdauer und ihre hohe mechanische Stabilität aus.  

Alternativen hierzu bietet die zweite Generation an Biomaterialien, zu denen sowohl synthetische 

als auch natürliche Materialien zählen. Diese bieten den Vorteil, dass sie nicht nur biokompatibel 

sind, sondern oft auch biodegradierbar. Darunter fallen natürliche wie auch synthetische 

Calciumphosphate, bioaktive Gläser und natürlich gewonnene Polymere wie Kollagen [54-56]. 

Neben der intrinsischen Biokompatibilität kann durch das Einbringen bzw. Aufbringen aktiver 

Biomoleküle oder Medikamente der Heilungsprozess beschleunigt werden. Dieser Ansatz wird als 

Drug Delivery bezeichnet und findet im klinischen Alltag vor allem in der Tumortherapie 

vielseitig Anwendung, da so die Freisetzung an der betroffenen Stelle ermöglicht wird [57, 58]. 

Als Meilenstein zählt hier Doxil®, welches das erste von der U.S Food and Drug Administration 

(FDA) zugelassene Nano-Arzneimittel war und zur Behandlung von AIDS-assoziierten Kaposi-

Sarkomen und Ovarialkarzinomen genutzt wird [57, 59]. Ein weiteres sehr bekanntes Beispiel ist 

der Nuvaring™ zur Empfängnisverhütung [57]. Dieser gibt über einen gewissen Zeitraum kleine 

Mengen der weiblichen Sexualhormone Etonogestrel und Ethinylestradio ins Blut ab, um so einer 

Schwangerschaft vorzubeugen.  
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1.4.1.1 Drug Delivery – ein kleiner Einschub 

Drug Delivery Systeme bieten eine Vielzahl von Vorteilen gegenüber herkömmlichen 

Behandlungsmethoden. So können die Freisetzungsdauer verlängert, geringere Dosen eingesetzt, 

systemische Toxizität umgangen und die Bioverfügbarkeit besser kontrolliert werden. Außerdem 

besteht die Möglichkeit der Wirkstoffkombination [60] (Abbildung 3). 

 

 

Abbildung 3: Übersicht über die Vorteile von Drug Delivery Systemen. 

Drug Delivery Systeme stellen nicht nur bei der Behandlung von Tumoren einen verbesserten 

Therapieansatz dar. Auch bei der Knochenregeneration kann das Einbringen von Wirkstoffen oder 

Biomolekülen in ein entsprechendes Biomaterial zur beschleunigten Heilung führen. Um einen 

positiven Effekt auf den Regenerationsprozess auszuüben müssen allerdings eine Reihe von 

Anforderungen erfüllt werden. Die Knochenregeneration ist ein zeitlich regulierter Prozess, bei 

dem in jedem Abschnitt bestimmte Zellen, Wachstumsfaktoren und Zytokine miteinander 

wechselwirken [2, 12]. Zur Unterstützung der Heilung muss die Freisetzungskinetik der 

inkorporierten Biomoleküle dem des natürlichen Prozesses gleichen umso zu einer Verbesserung 

beitragen zu können. Das Ziel besteht hierbei darin, über eine therapeutische Zeitspanne hinweg 

kontinuierlich wirksame Dosen aufrechtzuerhalten.  

Dabei gibt es verschiedene Wege, wie diese Moleküle an das Scaffold gebunden werden können, 

um die Freisetzung zu kontrollieren. Oftmals werden die Moleküle während des 

Herstellungsprozesses in das Material eingearbeitet, sodass es durch dessen Degradierung zur 



8 

Freisetzung kommt [61-63]. Die direkte Teilnahme am Herstellungsprozess bspw. an der 

Polymerisation kann dabei Einfluss auf die Aktivität nehmen. In der Orthopädie werden oft mit 

Antibiotika versetzte Polymethylmethacrylat (PMMA)-Knochenzemente genutzt [64]. Der 

Polymerisationsprozess läuft dabei exotherm ab, sodass es bei hitzeinstabilen Antibiotika zum 

Wirkungsverlust kommt [65]. 

Eine weitere Methode, mit der Biomoleküle auf das Biomaterial aufgebracht werden können, stellt 

die Adsorption dar. Dies ist eine einfache und schnelle Methode, welche oft einen „burst release“ 

(schnelle Freisetzung eines Moleküls) zeigt [66, 67]. Eine Möglichkeit hier die Freisetzung zu 

kontrollieren, bietet das Schichten verschiedener Materialien. Durch variable Eigenschaften und 

individuelle Zusammensetzung kann die Freisetzungskinetik der in den unterschiedlichen 

Schichten befindlichen Moleküle gesteuert und verändert werden [68-70].  

Ein Drug Delivery System, welches ein Antibiotikum, einen osteogen und einen angiogen 

wirkenden Faktor beinhaltet kann zu einer verbesserten Knochenregeneration führen. Über die 

kombinierte Wirkstofffreisetzung können Infektionen vorgebeugt und die Knochen,- sowie die 

Blutgefäßbildung gefördert werden, wodurch eine beschleunigte Heilung stattfindet.  

1.5 Behandlungsansätze zur Infektionsprävention 

Infektionen der Knochen stellen neben mangelnder Angiogenese und Osteogenese eines der 

Haupthindernisse in der Frakturheilung dar. So können hochenergetische Verletzungen leicht zu 

einer Osteomyelitis führen [61], welche speziell bei großen Knochendefekten schwer zu behandeln 

ist. Therapiert werden solche Infektionen häufig mit systemischer Antibiotikagabe [71, 72], 

welche neben einer systemischen Toxizität auch noch weitere Nachteile wie einen verlängerten 

Krankenhausaufenthalt oder schlechte Penetration in nekrotisches Gewebe birgt [73]. Über 30 % 

der Patienten brechen die antimikrobielle Behandlung aufgrund von Nebenwirkungen wie Nieren- 

oder Lebertoxizität vorzeitig ab [31]. Durch die lokale Gabe mithilfe eines geeigneten Drug 

Delivery Systems können geringere Konzentrationen genutzt werden, wodurch eine verminderte 

Anfälligkeit zur Ausbildung von Antibiotikaresistenzbildung besteht [60, 74].  

Die Infektionsprävention über das Einbringen eines Antibiotikums in ein Biomaterial wurde 

bereits in den 1970er-Jahren von Buchholz und Engelbrecht ins Leben gerufen und findet bis heute 

vielseitig Einsatz [75]. Dabei wurden nur sehr selten Fälle von systemischer Toxizität in 

Verbindung mit einer lokalen Antibiotikatherapie gemeldet. Die Fallberichte, die Nierenversagen 
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und Ototoxizität beschreiben, fallen dabei allerdings meist auf Revisionseingriffe bei älteren 

Menschen zurück, welche bereits im Vorfeld an Niereninsuffizienz litten [65, 76, 77]. 

Mit Gentamycin beladene Knochenzemente stellen das wahrscheinlich meistgenutzte Biomaterial  

dar. Daneben werden auch häufig beladene Calciumphosphate oder auch Hydroxyapatite genutzt 

[31, 78, 79]. Mit welchem Antibiotikum beladen wird und in welchen Konzentrationen ist nicht 

nur vom Operateur selbst und den Herstellerinformationen abhängig, sondern auch vom zu 

erwartenden Keim. In 80 % der Fälle wird die Osteomyelitis durch das Bakterium 

Staphylococcus aureus ausgelöst [80]. Vancomycin, ein Antibiotikum aus der Gruppe der 

Glycopeptide, wirkt effektiv gegen die grampositiven Bakterien, indem es den Aufbau der 

bakteriellen Zellwand hemmt. Aufgrund dessen ist es ein in der Orthopädie häufig eingesetztes 

Antibiotikum [65, 81, 82] 

1.6 Drug Delivery zur verbesserten Angiogenese und Osteogenese 

Generell basieren viele Drug Delivery Systeme auf der Freisetzung einzelner Wachstumsfaktoren. 

Dabei konnte die Studie von Kakudo et al. [83] zeigen, dass die duale Gabe des vaskulären 

enthothelialen Wachstumsfaktors (VEGF), einem potenten angiogenen Faktor, und des osteogen 

wirkenden BMP-2 zu einem verbesserten Effekt führt. So konnte hier einer gesteigerten 

Knochenregeneration und Kapillardichte verglichen zu BMP-2 allein festgestellt werden. Auch 

konnte ein synergistischer Effekt zwischen VEGF und BMPs gezeigt werden, was zu einer 

signifikant verbesserten Knochenbildung und Knochenheilung führte [84, 85]. Peng et al. zeigten 

in ihre Studie beispielsweise, dass die alleinige Verwendung von VEGF nicht zu einer verbesserten 

Knochenregeneration führt, wohingegen der zusätzliche Einsatz von BMP-4 diese fördert [84]. 

Es ist allgemein bekannt, dass die Knochenregeneration mit dem Prozess der Angiogenese beginnt, 

gefolgt von dem eigentlichen Knochenaufbau [86]. Auf Grundlage dessen fokussieren sich 

verschiedene Studien auf die sequentielle Freisetzung verschiedener Wachstumsfaktoren [70, 87]. 

Dabei wird der angiogen wirkende Faktor über einen „burst release“ (initial sehr schnelle 

Freisetzung eines Moleküls) freigesetzt und der osteogen wirkende über einen „sustained release“ 

(retardierte Freisetzung eines Moleküls). Um eine maximal verbesserte und beschleunige 

Frakturregeneration zu erzielen, soll auch in dieser Arbeit ein duales Drug Delivery System mit 

einem osteogen und angiogen wirkenden Molekül entwickelt werden.  

Der stromal-cell-derived factor 1α (SDF-1α) und sein Rezeptor CXCR-4 spielen auf mehreren 

Ebenen eine wichtige Rolle bei der Frakturheilung. SDF-1α ist bekannt dafür, eine tragende Rolle 
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in der Angiogenese zu spielen [88-90]. Außerdem führt es zur Mobilisierung CXCR-4+ 

proangiogener Zellen, welche sowohl direkte als auch indirekte proangiogene Eigenschaften 

besitzen. Darunter fallen neben reifen und unreifen hämatopoetischen Zellen auch Vorläufer der 

Endothelzellen [91]. SDF-1α hat außerdem Einfluss auf die Aktivierung, die Migration und 

Proliferation von Endothelzellen [88].   

Neben dem positiven Einfluss auf die Angiogenese fördert SDF-1α auch den Einstrom von MSCs 

[92], welche in knochenformende Osteoblasten differenzieren. Ho et al. konnten an einem Defekt 

kritischer Größe im Rattenmodell den positiven Einfluss von SDF-1 auf die Frakturheilung zeigen 

[93]. Dabei wurden SDF-1 sezernierende MSCs in einen Kollagenschwamm eingesät und dieser 

dann in den Frakturspalt eingebracht. Anschließend konnte in der SDF-1-Gruppe eine signifikant  

höhere Knochenformation verglichen zur Kontrollgruppe beobachtet werden. Nichtsdestotrotz ist 

der genaue Mechanismus zur proangiogenen Wirkungsweise von SDF-1α noch nicht exakt 

geklärt.  

Die zur TGF-β Superfamilie gehörenden BMPs wurden 1965 von Urist entdeckt [94]. Bis heute 

wurden 20 identifiziert, von denen allerdings nicht alle osteogene Eigenschaften besitzen. Dabei 

können die osteogen wirkenden BMPs beispielsweise die Knochenregeneration beschleunigen, 

indem sie die Differenzierung und Proliferation osteogener Zellpopulationen fördern [12, 95]. 

BMP-2 und BMP-7 stellen dabei die wohl potentesten dar. Beide sind seit 2004 bzw. 2001 von 

der FDA zur Anwendung im Menschen zugelassen [12].Trotz der Zulassung gibt es auch hier noch 

deutlichen Verbesserungsbedarf in der Freisetzungskinetik, welche schlussendlich zu einer 

Reduktion der eingesetzten Menge führen kann.  

Beispielsweise lässt sich aus 1 kg humanem Knochen 1 µg BMP isolieren. Betrachtet man den 

Inhalt an BMP-7 in den von Stryker Biotech entwickelten Implantaten zur Behandlung von 

Pseudarthrosen, werden die hier verwendeten supraphysiologischen Mengen deutlich. In einem 

Vial zur Behandlung befinden sich 3,5 mg an rhBMP-7 was der Menge zweier kompletter humaner 

Skelette entspricht [96].  Durch die Verwendung solch hoher Konzentrationen steigen die 

Therapiekosten extrem. So lassen sich 40 % der entstandenen Kosten zur Behandlung von 

Pseudoarthrosen in Tibiafrakturen auf die Verwendung von BMP-7 zurückführen [97]. Diese 

würden sich über verbesserte Freisetzungskinetiken durch angepasste Drug Delivery Systeme 

reduzieren lassen. 

Weiter zeigen verschiedene Studien, dass supraphysiologische Mengen an BMP zu 

verschiedensten Komplikationen wie erhöhtem Krebsrisiko oder heterotropher Ossifikation führen 
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können [98, 99]. Auch solche Nebenwirkungen könnten durch angepasste Drug Delivery Systeme 

umgangen werden. 

Generell ist die genaue Bedeutung von BMP-7 im Regenerationsprozess noch nicht genau 

verstanden.  Dennoch zeigen verschiedene Tiermodelle weiterhin den positiven Einfluss auf die 

Frakturheilung auf  [100, 101].  

1.7 Kollagen als Biomaterial  

Wie schon erwähnt kann die Freisetzung von Biomolekülen oder Medikamenten über Schichten 

gleicher oder unterschiedlicher Biomaterialien kontrolliert werden. Oft werden hierfür 

synthetische Biomaterialien wie Poly(D,L-Lactide) und Polylactid-co-Glycolid genutzt [68, 70].  

Zahlreiche synthetische Biomaterialien finden im klinischen Alltag Einsatz [102]. In Tabelle 1 

sind drei Klassen von Polymeren sowie Beispiele für deren Verwendungsgebiete aufgezeigt.   

Tabelle 1: Beispiele für synthetische Biomaterialien im klinischen Alltag und deren Anwendungsgebiete.  

Polymer Anwendungsgebiet 

Silikone Brustimplantate [103, 104] 

Intraokularlinse [105, 106] 

Polyamide Ballonkatheter [107, 108] 

Nahtmaterial [109, 110] 

Polymethylmethacrylat Knochenzement [81, 111] 

Dentalprothese [112, 113] 

 

Trotz des breiten Anwendungsspektrums bergen diese Materialien eine Vielzahl von Nachteilen 

wie beispielsweise mangelnde Biokompatibilität und -aktivität [114, 115]. 

Eine bessere Alternative bieten natürliche Biomaterialien wie Alginat, Chitosan und Kollagen. Im 

Gegensatz zu synthetischen Biomaterialien sind diese sowohl biokompatibel als auch bioaktiv. Sie 

finden bereits in einem breiten Spektrum in biomedizinischen Anwendungen Einsatz. Alginat 

beispielsweise wird zur kontrollierten Wirkstofffreisetzung im Drug Delivery, zur in-situ-

Gelformation und als Wundauflage genutzt [116-119]. Auch Kollagen und Chitosan werden 

vielseitig für das Drug Delivery eingesetzt [120-123]. Dennoch bietet jedes Material für sich 
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eigene Vor- und Nachteile. Alginat ist für das Fehlen von Adhesionsstellen zur Proteinadsorption 

und Zellanheftung bekannt, sodass dieses vor Einsatz oftmals zunächst kovalent modifiziert 

werden muss [124-126]. Eine Möglichkeit zur Förderung der Zelladhesion besteht darin, Kollagen 

an das Alginat zu koppeln und die Zellanheftung so zu verbessern [127, 128]. 

Kollagen macht 20-30 % der Gesamtproteinmenge im Körper aus und ist somit das am häufigsten 

vorkommende Protein [129]. Es lässt sich leicht modifizieren und kann so in diversen 

physikalischen Formen (Pulver, Schwamm, Membran etc.) genutzt werden. In der Medizin findet 

es nicht nur im Drug Delivery, sondern auch als Wundauflage, Nahtmaterial oder in Kontaktlinsen 

Einsatz [130]. Aufgrund seiner zahlreichen Vorteile wie der guten Zell/Gewebekompatibilität und 

geringen Immunogenität sowie seinen vielseitigen Einsatzmöglichkeiten speziell im Knochen 

Tissue Engineering stellt Kollagen das optimale Biomaterial dar.  [131-133]. 

Dennoch zeigt auch Kollagen eine Reihe nicht zu vernachlässigender Nachteile wie ein hohes 

Quellvermögen, zu schnelle Biodegradation und eine geringe mechanische Festigkeit [134-137]. 

1.8 Quervernetzung – ein Überblick 

Durch Quervernetzung können die eben erläuterten Nachteile leicht umgangen werden. Weiter 

besteht dadurch die Möglichkeit, Kollagenmaterialien mit den Anforderungen entsprechenden 

Eigenschaften herzustellen [131, 138].  

In der Literatur wird eine Vielzahl von Methoden zur Quervernetzung beschrieben. Dabei zeigt 

jeder Ansatz einen unterschiedlichen Grad an struktureller Veränderung und mechanischer 

Stabilität [139, 140]. Dies lässt sich auf die unterschiedlichen Vernetzungsmechanismen, 

Konzentrationen, Zeitspannen etc. zurückführen [136, 141, 142]. Über solche Unterschiede in den 

mechanischen Eigenschaften kann beispielsweise die Richtung, in welche Stammzellen 

differenzieren, beeinflusst werden. Engler et al. konnten auf kollagenbeschichteten 

Polyacrylamidgelen eine von der Materialsteifigkeit abhängige Differenzierungsrichtung von 

humanen MSCs feststellen [143]. Mit Zunahme der Steifigkeit fand eine Differenzierung in 

Richtung Neuronalerzellen, Muskelzellen und Knochenzellen statt. Auch Zhao et al. konnten eine 

von der Substratsteifikeit abhängige Differenzierung humaner MSCs in Osteoblasten feststellen. 

Diese nahm auf Hydrogelen höherer Steifigkeit signifikant zu [144]. 

Zu den am häufigsten verwendeten Methoden zählen das chemische Quervernetzen mit 

Glutaraldehyd (GA) [145-147], mit Hexamethylendiisocyanat (HMDI) [148, 149] und mit 

1 Ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)carbodiimid und N-hydroxysuccinimid (EDC/NHS) [150-



13 

152]. Dabei stellt die Vernetzung mit GA die effizienteste Methode in der Verbesserung der 

mechanischen Eigenschaften dar [139]. Diese Verbesserung geht allerdings mit einer gesteigerten 

Zytotoxizität durch unvollständige Entfernung der toxischen Rückstände einher [153]. Die 

Nutzung von EDC/NHS kann diese zwar vermindert, allerdings ist der Prozess selbst sehr 

zeitaufwendig [154, 155].  

Weiter gibt es auch die Möglichkeit der physikalischen Quervernetzung, doch auch viele dieser 

Ansätze benötigen eine längere Reaktionsdauer und nicht triviale Laborbedingungen wie hohe 

Temperaturen und ein Vakuum [156]. 

1.9 Photochemisches Quervernetzen als Mittel der Wahl 

Ein vielversprechender Ansatz bietet das Quervernetzen mit Bengalrosa und anschließender 

Bestrahlung mit grünem Licht, kurz RGX. Der genaue Mechanismus dieser Vernetzungsmethode 

ist noch nicht vollständig verstanden. Zum einen wird angenommen, dass spezielle Aminosäuren 

wie Tryptophan, Tyrosin, Histidin, Cystein und Methionin anfälliger für photochemische 

Vernetzung sind [157-160], und zum anderen, dass die Vernetzung unspezifisch ist [158]. 

Allgemein lässt sich sagen, dass die Methode auf der Ausbildung kovalenter Bindungen beruht. 

Trotz fehlendem Detailwissen findet photochemisches Quervernetzen mit Bengalrosa und grünem 

Licht bereits in einem breiten Spektrum in der Medizin Einsatz, zum Beispiel zur nahtlosen 

Wundversorgung [161] und zur Reparatur von Hornhautschäden [162]. Vorarbeiten konnten 

zeigen, dass das hohe Quellvermögen speziell bei dem in d ieser Arbeit verwendeten Atelocollagen 

durch RGX Behandlung um 64 % reduziert werden konnte [163]. 

Die Kollagenvernetzung mit RGX bietet zahlreiche Vorteile, da viele kontrollierbare Parameter 

damit einhergehen. Dazu zählen die Konzentration des Photosensibilisators, die Laserenergie und 

die Leistungsdichte. Des weiteren lässt sich die Reaktion beispielsweise durch eine Maske 

räumlich begrenzen.  
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2 Ziel der Arbeit 

Das Ziel der Dissertation war die Entwicklung neuartiger mehrschichtiger Biomaterialien 

bestehend aus Kollagen zur verbesserten und beschleunigten Frakturheilung. Diese sollen durch 

das Einbringen einer definierten Konzentration eines antimikrobiellen Medikaments 

(Vancomycin), eines osteogen (BMP-7) sowie angiogen (SDF-1α) wirkenden Faktors 

gewährleistet werden. Aufgrund der zahlreichen Vorteile gegenüber herkömmlicher 

Vernetzungsmethoden erfolgte die Herstellung der sogenannten Kollagenlaminate über 

photochemische Quervernetzung mit Bengalrosa und grünem Licht (RGX). Der Schichtaufbau 

sowie die Zusammensetzung ermöglichten dabei die Einstellung der mechanischen Eigenschaften 

und dadurch gleichzeitig die Stabilität der Laminate. Abbildung 4 gibt einen Überblick über diesen 

Herstellungsprozess und die Wirkungsweise, über die Laminate zu einer verbesserten 

Frakturheilung führen sollen. 
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Abbildung 4: Überblick über den Herstellungsprozess und die Wirkungsweise der Laminate. Über die 

Beladungsvolumina lassen sich definierte Konzentrationen an Biomolekülen (gelöst in RB) auf die Kollagene 

aufbringen, bevor diese anschließend zusammen quervernetzt werden. Die Laminate sollen mithilfe von 

Vancomycin Infektionen vorbeugen. Mithilfe von SDF-1α soll die Angiogenese und mit BMP-7 die Osteogenese 

verbessert werden (Die Grafik wurde mithilfe von Biorender.com erstellt). 
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Um solche funktionsfähigen Laminate zu entwickeln, musste zunächst eine Reihe verschiedener 

Fragestellungen beantwortet werden: 

Der erste Teil beschäftigte sich dafür ausgiebig mit der Evaluation der Toxizität von Vancomycin:  

• Einen der Hauptgründe für eine gestörte Frakturheilung stellen Infektionen dar. Aufgrund 

dessen soll Vancomycin in eine der Schichten der Kollagenlaminate eingebracht werden. 

Hierzu musste zunächst die minimale Hemmkonzentration verschiedener Staphylococcus 

aureus-Stämme bestimmt werden.  

• Aufgrund des angestrebten klinischen Einsatzes und den damit einhergehenden 

veränderten Umgebungsbedingen (z. B. Blutfluss) ist davon auszugehen, dass für die 

spätere Anwendung höhere Konzentrationen als die zuvor bestimmte in vitro-Menge nötig 

sind. Da der Einsatz von Vancomycin keinen negativen Einfluss auf die Frakturheilung 

nehmen soll, wurden zunächst verschiedene Vancomycin-Konzentrationen hinsichtlich 

ihrer Toxizität auf die Viabilität sowie die Funktionalität verschiedener, an der 

Knochenregeneration beteiligter Zellen untersucht (Abbildung 5).  

 

Abbildung 5: Überblick über die Untersuchungen, welche zur Bestimmung der Toxizität von Vancomycin 

durchgeführt wurden.  
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Der zweite Teil beschäftigte sich mit der Entwicklung der Kollagenlaminate. Abbildung 6 gibt 

einen Überblick über die dafür vorgesehenen Arbeitspakete.  

 

 

Abbildung 6: Überblick über die einzelnen Arbeitspakete und Entwicklungsschritte der Kollagenlaminate. 

 

• Um optimale Umgebungsbedingungen für die beteiligten Zellen zu schaffen, mussten die 

käuflich erworbenen Kollagene zunächst auf ihre Biokompatibilität getestet werden. 

Außerdem erfolgte die Herstellung der Laminate mittels photochemischer 

Quervernetzung, sodass hier verschiedene Parameter evaluiert und optimiert werden 

mussten. 

• Da Vancomycin, BMP-7 sowie SDF-1α direkt am Vernetzungsprozess teilnehmen, musste 

deren Aktivität nach der RGX-Behandlung gewährleistet sein und entsprechend getestet 

werden. 

• Da über das Schichten der Kollagene Laminate mit definierten mechanischen 

Eigenschaften hergestellt werden sollen, wurden diese hinsichtlich ihrer Zellstabilität und 

verschiedener mechanischer Kennwerte untersucht.  
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3 Material und Methoden 

3.1 Material 

Im folgenden Abschnitt werden die in der Arbeit verwendeten Materialien aufgeführt. 

3.1.1 Verwendete Kollagene 

In Tabelle 2 werde die in der Arbeit verwendeten Kollagene aufgeführt. 

Tabelle 2: Liste der verwendeten Kollagene 

Kollagene Hersteller 

Atelocollagen Schwamm CLS-01, Koken Co. Ltd., Tokyo, Japan 

Collagen Solutions Non-Perforated Film 

Sample 

Collagen Solutions, Ltd., Glasgow, UK  

Kollagen Membran 140 µ 10 x 10 Viscofan BioEngineering, Weinheim, 

Deutschland 

 

3.1.2 Verwendete Zelllinien 

In Tabelle 3: werden die in der Arbeit verwendeten Zelllinien aufgeführt. 

Tabelle 3:  Liste der verwendeten Zelllinien 

Zellen Hersteller 

Humane Bone osteosarcoma cell line (SaOS-2) ATCC, Manassas, USA 

Human Vein Endothelial Cells (HUVEC) PromoCell, Heidelberg, Deutschland 

Normal human dermal fibroblasts (NHDF) PromoCell, Heidelberg, Deutschland 

Mausfibroblasten (L929) ATCC, Manassas, USA 
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3.1.3 Verwendete Zellkulturmedien und Zusätze 

In Tabelle 4 werden die in der Arbeit verwendeten Zellkulturmedien sowie deren Zusätze 

aufgeführt 

Tabelle 4: Liste der verwendeten Zellkulturmedien und Zusätze 

Zellkulturmedien/Zusätze Hersteller 

Accutase®Solution Sigma-Aldrich ® GmbH, St. Louis, USA 

Ascorbinsäure Sigma-Aldrich ® GmbH, St. Louis, USA 

β-Glycerophosphat Sigma-Aldrich ® GmbH, St. Louis, USA 

Dexamethason Sigma-Aldrich ® GmbH, St. Louis, USA 

DMEM/F-12(1:1)(1x) + GlutaMAX™ -I Gibco® Invitrogen™ Life Technologies, 

Carlsbad, USA 

Endothelial Cell Growth Medium MV PromoCell GmbH, Heidelberg, 

Deutschland 

Fetales Kälberserum (FCS) Biochrom GmbH, Berlin, Deutschland 

Human Basis Fibroblast-Growth Factor BPS Bioscience, San Diego, USA 

Penicilin-Streptomycin Solution Hybri-Max™ Sigma-Aldrich® GmbH, St. Louis, USA 

Pferdeserum Biochrom GmbH, Berlin, Deutschland 

Supplement Mix, Endothelial Cell Growth 

Medium MV 

PromoCell GmbH, Heidelberg, 

Deutschland 

Trypsin/EDTA Solution; 0,25 %/0,02 % Bio-Rad Laboratories, INC., Hercules, 

USA 
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3.1.4 Verwendete Materialien für die Mikrobiologie 

In Tabelle 5 werden die in der Arbeit verwendeten Materialien für die Mikrobiologie aufgeführt. 

Tabelle 5: Liste der verwendeten Materialien für die Mikrobiologie 

Materialien Hersteller 

0,5 Mc Farland Standart Carl-Roth® GmbH, Karlsruhe, 

Deutschland 

BD BBL™ Prepared Plate Media: Trypticas™ 

Soy Agar 

Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, 

USA 

Müller Hinton Agar Oxoid Deutschland GmbH, Wesel, 

Deutschland 

Thermo Scientific™ Culti-Loops™ 

Staphylococcus aureus subsp. Aureus 

ATCC®6538P™ 

Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, 

USA 

Thermo Scientific™ Culti-Loops™ 

Staphylococcus aureus subsp. Aureus 

ATCC®29213™ 

Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, 

USA 

Thermo Scientific™ M.I.C Evaluator-

Teststreifen (M.I.C.E.™) für Vancomycin 

Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, 

USA 

 

3.1.5 Verwendete Chemikalien 

In Tabelle 6 werden die in der Arbeit verwendeten Chemikalien aufgeführt. 

Tabelle 6: Liste der verwendeten Chemikalien 

Chemikalien Hersteller 

AlamarBlue® cell viability reagent Gibco® Invitrogen™ Life Technologies, 

Carlsbad, USA 

AlamarBlue® cell viability reagent PromoCell GmbH, Heidelberg, 

Deutschland 
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Chemikalien Hersteller 

Alkaline Phosphatase Yellow (pNPP) Liquid 

Substrate System for ELISA 

Sigma-Aldrich® GmbH, St. Louis, USA 

Bovine Serum Albumin (30 %) PAA Laboratories GmbH, Pasching, 

Österreich 

Collagen Type I, Rat tail, 3,59 mg/mL Corning®, Discovery Labware, 

Amsterdam, Niederlande 

Collagenase Type I Worthington Biochemical Corperation, 

Lakewood, USA 

Collagenase Type II Worthington Biochemical Corperation, 

Lakewood, USA 

Dimethylsulfoxid (DMSO) Hybrid-Max Sigma-Aldrich® GmbH, St. Louis, USA 

Dulbecco´s Phosphate Buffered Saline 

(ohne CaCl2 und MgCl2) 

Sigma-Aldrich® GmbH, St. Louis, USA 

Fluorometric Cell Viability Kit I PromoKine, Heidelberg, Deutschland 

Hoechst Färbelösung Sigma-Aldrich® GmbH, St. Louis, USA 

Human BMP-7 research grade Milteny Biotec B.V. Co. KG, Bergisch 

Glatbach, Deutschland 

Human SDF-1α Peprotech Inc., Rocky Hill, USA 

Isopropanol Carl-Roth® GmbH, Karlsruhe, 

Deutschland 

Matrigel BD Bioscience, Heidelberg, Deutschland 

Methanol  Carl-Roth®GmbH, Karlsruhe, 

Deutschland 

NaCl 0,9 % Spüllösung Fresenius Kabi, Bad Homburg vor der 

Höhe, Deutschland 

Natriumhydroxid Merck KGaA, Darmstadt, Deutschland 
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Chemikalien Hersteller 

Paraformaledehyd Gibco® Invitrogen™ Life Technologies, 

Carlsbad, USA 

p-Nitrophenol Standart Solution 10mM Sigma-Aldrich® GmbH, St. Louis, USA 

Bengalrosa Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, 

USA 

Thiazolyl Blue Tetrazolium Bromide Sigma-Aldrich® GmbH, St. Louis, USA 

Triton™ X-100 Sigma-Aldrich® GmbH, St. Louis, USA 

Trypanblau, Trypan Blue Stain (0,4%) Gibco® Invitrogen™Life Technologies, 

Carlsbad, USA 

Vancomycin Hydrochloride Carl-Roth® GmbH, Karlsruhe, 

Deutschland 

 

3.1.6 Verwendete Antikörper 

In Tabelle 7 werden die in der Arbeit verwendeten Antikörper aufgeführt. 

Tabelle 7: Liste der verwendeten Antikörper 

Antikörper Hersteller 

Alexa-Fluor 488® goat antimouse IgG (H+L), 

A11001 

Invitrogen™ Life Technologies, Carlsbad, 

USA 

Skeletal Muscle Myosin (F59): sc-32732 Santa Cruz Biotechnology, Texas, USA 
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3.1.7 Verwendete Verbrauchsmaterialien 

In Tabelle 8 werden die in der Arbeit verwendeten Verbrauchsmaterialien aufgeführt. 

Tabelle 8: Liste der verwendeten Verbrauchsmaterialien. 

Verbrauchsmaterialien Hersteller 

Einmalpipetten 

COSTAR®, 2 mL/5 mL/10 mL/25 mL 

Corning Inc., Corning, USA 

Eppendorf Reaktionsgefäße, 

0,5 mL/1,5 mL/2 mL 

Eppendorf, Hamburg, Deutschland 

Mikrotiterplatte, 96 Well, F-bottom Greiner Bio-One GmbH, Kremsmünster, 

Österreich 

Nalgene® Kyroröhrchen Thermo Fisher Scientific Inc. Waltham, 

USA 

Pasteurpipetten 150 mm/230 mm Carl-Roth®GmbH, Karlsruhe, 

Deutschland 

Pipettenspitzen TipOne® 

10 µL/200 µL/1000 µL 

STARLAB International GmbH, 

Hamburg, Deutschland 

Spritzen Discard™ II, 5 mL/ 10mL Becton Dickinson S.A., Fraga, Spanien 

Sterilfilter, 70 µm Nylon Filter BD Biosciences, Franklin Lakes, USA 

Zellkulturflasche, 25cm²/75cm²/175cm² Greiner Bio-One GmbH, Kremsmünster, 

Österreich 

Zellkulturplatte, Cellstar® 6 Well/24 Well/48 

Well/ 96 Well 

Greiner Bio-One GmbH, Kremsmünster, 

Österreich 

Zellzählkammer, Luna™ Cell Counting Slide Nexcelom Bioscience LLC, Lawrence, 

USA 
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3.1.8 Verwendete Geräte 

In Tabelle 9 werden die in der Arbeit verwendeten Geräte aufgeführt. 

Tabelle 9: Liste der verwendeten Geräte 

Geräte Hersteller 

5804 R, 5810 R, 5415 C, Zentrifuge Eppendorf, Hamburg, Deutschland 

Autoklav Systec DX-45 Systec GmbH, Wettenberg, Deutschland 

Compact Power Meter Console PM100A ThorLabs, Newton, USA 

Eismaschine, 083817 ZIEGRA Eismaschinen GmbH, 

Isernhagen, Deutschland 

EVOS® Digital Inverted Microscope Life Technologies, Carlsbad, USA 

Faserzugmodul Kammrath & Weiss GmbH, Schwerte, 

Deutschland 

GloMax® Multidetection System Promega, Madison, USA 

Heißluftsterilisator: Typ FD 115 WTC-Binder, Tuttlingen. Deutschland 

Höhenmeßgerät, DIGMAR CX1 Hoffmann Group, München, Deutschland 

Inkubator, HERAcell 240 Heraeus Thermo Scientific, Waltham, 

USA 

Inkubator, B6 Function Line  Heraeus Thermo Scientific, Waltham, 

USA 

Kryoboxen, Cyro 1C NUNC International, Rochester, USA 

Lext OLS5000 3D Laser-Scanning-Mikroskop Olympus, Tokio, Japan 

Mikroliterpipetten, 10 µL, 200 µL, 1000 µL Thermo Fisher Scientific, Waltham, USA 

Mounted LED M56L3, 565 nm, 800 mW, 

1000 mA 

ThorLabs, Newton, USA 

Schieblehre Orthland, Guangdong, China 

Sicherheitswerkbank, NuAIRE™ Biological 

safety cabinets, NU-440-600E, class II 

NuAire, Plymouth, USA 
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Geräte Hersteller 

Standard Photodiode Power Sensor, S120VC, 

SI, 200-1100 nm, 50mW 

ThorLabs, Newton, USA 

Stickstofftank, Container, Argpeg 110 Air Liquide S.A., Paris, Frankreich 

Vakuumpumpe Vacuubrand, Wertheim, Deutschland 

Waage SI-234 Sartorius, Göttingen, Deutschland 

Wasserbad E100 LAUDA Scientific GmbH, Lauda 

Königshofen, Deutschland 

Cell Counter, Luna™ automated cell counter, 

L1001 

Nexcelom Bioscience LLC, Lawrence, 

USA 

 

3.1.9 Verwendete Software 

In Tabelle 10 wird die in der Arbeit verwendete Software aufgeführt. 

Tabelle 10: Liste der verwendeten Software 

Software Hersteller 

Endnote X9 Clarivate, London, UK 

GraphPad Prism 9 GraphPad Software, San Diego, USA 

ImageJ Open Source, Entwickler: Wayne Rasband 

SPSS Statistics Software Version 24 IBM Deutschland GmbH, Ehningen, 

Deutschland 
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3.2 Methoden 

Im Folgenden werden die in der Arbeit genutzten Methoden beschrieben. 

3.2.1 Zellkulturen 

Alle Arbeiten mit Zellkulturen erfolgten unter sterilen Bedingungen in einer Sicherheitswerkbank. 

Sofern nicht schon steril geliefert, wurden alle angesetzten Lösungen vor Verwendung steril 

filtriert.  

In der Arbeit wurde mit den Zelllinien NHDF (humane Fibroblasten), SaOS-2 (humane 

Osteosarkom-Zelllinie), L929 (Mausfibroblasten) sowie mit den folgenden primären Zellen 

gearbeitet: humane Osteoblasten (hOB) (aus Knochen isoliert), humane Myoblasten (SkMc) (aus 

Muskelgewebe isoliert) und den human umbilical vein endothelial Zellen (aus Nabelschnur 

isoliert). Die verwendeten Medien sind in Tabelle 11 aufgeführt. Die Kultivierung der Zellen 

erfolgte im Inkubator bei 37 °C und 5 % CO2.  

Bei ca. 80 % Konfluenz wurden die Zellen passagiert. Hierzu wurde das Medium abgenommen, 

mit PBS gewaschen und 3-5 min mit 2 mL Acctuase inkubiert. Die Reaktion wurde mit 6 mL 

Medium abgestoppt und ein Teil der Zellen in eine neue Kulturflasche überführt. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



27 

Tabelle 11: Liste der für die verschiedenen Zellen genutzten Medien 

Zellen Medium 

NHDF DMEM/F-12(1:1)(1x) + GlutaMAX™ -I  

+ 10 % FCS + 1 % PenStrep 

SaOS-2 DMEM/F-12(1:1)(1x) + GlutaMAX™ -I  

+ 10 % FCS + 1 % PenStrep 

HUVEC Endothelial Cell Growth Medium MV + Supplement 

Mix (Endothelial Cell Growth Medium MV) 

hOB Wachstumsmedium: 

DMEM/F-12(1:1)(1x) + GlutaMAX™ -I  

+ 10 % FCS + 1 % PenStrep 

Differenzierungsmedium: 

DMEM/F-12(1:1)(1x) + GlutaMAX™ -I  

+ 10 % FCS + 1 % PenStrep + 3,5 mM β-

Glycerophosphat + 10-8 M Dexamethason + 50 

µg/mL Ascrobinsäure 

L929 DMEM/F-12(1:1)(1x) + GlutaMAX™ -I  

+ 10 % FCS + 1 % PenStrep 

SkMc Wachstumsmedium 

DMEM/F-12(1:1)(1x) + GlutaMAX™ -I  

+ 10 % FCS + 1 % PenStrep + 2,5 ng/mL bFGF 

Differenzierungsmedium: 

DMEM/F-12(1:1)(1x) + GlutaMAX™ -I  

+ 1 % PenStrep + 5 % Pferdeserum 

(Kulturflasche wurde 1h mit Kollagen (1:100) 

Beschichtet (Stock 3,59 mg/mL)) 
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3.2.1.1 Isolierung primärer humaner Osteoblasten 

Die Isolierung primärer humaner Osteoblasten erfolgte nach einem etablierten Verfahren aus 

Knochenfragmenten, welche ansonsten als Überschussmaterial einer Hüftoperation verworfen 

worden wären [164, 165]. Seitens der Patienten lag eine Einverständniserklärung vor. Zudem 

besteht eine Übereinkunft der Ethikkommission der Landesärztekammer Rheinland-Pfalz mit der 

Universitätsmedizin Mainz. Nachdem die Fragmente von Faser-, Blut- und Gefäßresten befreit 

wurden, wurde sie in 3–4 mm große Stücke zerkleinert und mit PBS gewaschen. Anschließend 

wurden die Knochenfragmente mit Kollagenase Typ I für 45 min bei 37 °C inkubiert. Nach einem 

Waschschritt mit PBS wurden zwei bis drei Fragmente in eine 6-Well-Platte überführt und mit 

Medium inkubiert. Dabei fand zwei Mal pro Woche ein Medienwechsel statt. Bei Konfluenz der 

6-Well-Platte wurden die Zellen in eine Kulturflasche überführt.   

3.2.1.2 Isolierung primärer humaner Myoblasten 

Die Isolierung der primären humanen Myoblasten erfolgte aus Skelettmuskelgewebe aus der 

Lendenwirbelsäule und war Überschussmaterial aus Wirbelsäulenoperationen. Wie auch bei den 

primären humanen Osteoblasten lag seitens der Patienten eine Einverständniserklärung vor. 

Außerdem besteht auch hier eine Übereinkunft zwischen der Ethikkommission der 

Landesärztekammer Rheinland-Pfalz und der Universitätsmedizin Mainz.  

Bevor die Muskelprobe in 1mm² große Fragmente zerteilt wurde, wurden das Perimysium, der 

Zelldebris und das unspezifische Gewebe entfernt. Nachdem diese gewaschen wurden, wurden die 

Muskelfragmente für 1 h unter Rühren im Wasserbad bei 37 °C mit Kollagenase Typ II inkubiert  

(470 U/ml in DMEM/F-12). Anschließend wurde zentrifugiert (7 min, 1600 rpm) und der 

Überstand verworfen, bevor für 20 min im Wasserbad mit Trypsin/EDTA (0,25 %/0,02 %) 

inkubiert wurde. Zur Beendigung der Trypsinierung wurde Medium zugegeben, anschließend fand 

eine Filtration der Zellsuspension mit einem 70 µm Zellsieb statt. Daraufhin wurde zentrifugiert 

(1400 rpm, 5 min), resuspendiert und die Zellen in einem Kulturgefäß für 2 h im Brutschrank 

inkubiert. Dies sollte zu einer Aufteilung zwischen Fibroblasten und den Myoblasten führen, da 

erst genannte auf dem unbeschichteten Kulturboden adhärieren. Nach Ablauf der 2 h wurde das 

Medium in ein kollagenbeschichtetes Kulturgefäß überführt.   
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3.2.1.3  Bestimmung der Zellzahl 

Zur Bestimmung der Zellzahl wurden die mithilfe von Accutase abgelösten Zellen in Medium 

aufgenommen und zentrifugiert (1400 rpm für 5 min, außer HUVEC hier 220 x g für 3 min). Das 

Zellpellet wurde in 1 mL Medium resuspendiert. Die Bestimmung der Zellzahl erfolgte mithilfe 

des Luna™ Automated Cell Counter. Hierfür wurden 10 µL einer 1:2 Verdünnung aus 

Zellsuspension und Trypanblau (0,4 %) in eine dafür vorgesehene Zählkammer pipettiert und 

anschließend die Zellzahl bestimmt.  

3.2.1.4 Kryokonservierung 

Zur Kyrokonservierung der Zellen wurden diese mit 2 mL Accutase gelöst und zentrifugiert. Nach 

Abnahme des Mediums erfolgte die Aufnahme des Zellpellets in 1 mL Einfriermedium (10 % 

DMSO in FCS). Nach 24 h bei –80 °C wurden die Zellen bei -180 °C kyrokonserviert. 

3.2.2 Toxizität von Vancomycin 

Zur Bestimmung der potentiellen Toxizität von Vancomycin wurden NHDF, SaOS-2, HUVECs, 

hOBs sowie SkMc mit dem Antibiotikum über verschiedene Zeiträume kultiviert. Hierfür wurde 

zunächst eine Stocklösung von 100 mg/mL Vancomycin in Wasser angesetzt und diese dann steril 

filtriert. Anschließend wurden die einzelnen Verdünnungen (2, 1, 0,5, 0,2, 0,1 und 0,01 mg/mL) 

in den jeweiligen Kulturmedien hergestellt. 

3.2.2.1 Viabilitätsassay 

Zur Bestimmung der Viabilität der Zellen unter Einfluss von Vancomycin wurde ein alamarBlue® 

Assay durchgeführt. Hierzu wurden in eine 48-Well-Platte 2,5 x 103 Zellen/Well ausgesät und je 

500 µL der verschiedenen Vancomycin-Verdünnungen zugegeben. Als Kontrolle diente das 

Medium ohne Vancomycin. Die Durchführung des Assays erfolgte an den Tagen 1, 3, 5, und 10 

mit einem Wechsel des Antibiotikums alle 4 Tage. Hierzu wurde das Medium abgesaugt bzw. 

abgenommen und aufbewahrt, 320 µL einer 1:10 Verdünnung des alamarBlue® Reagenz 

zugegeben und für 4 h inkubiert. Nach Ablauf der Zeit erfolgte die Messung der Absorption in 

Triplikaten (je 100 µL in einer 96-Well Platte) bei 560/600 nm. Der Versuch wurde zweimal mit 

verschiedenen Spendern bzw. Passagen im Triplikat durchgeführt. 
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3.2.2.2 Angiogeneseassay 

Der Einfluss von Vancomycin auf die in vitro-Angiogenese von HUVECs wurde mithilfe eines 

Angiogeneseassays durchgeführt. Hierzu wurde Matrigel zunächst für 2 h auf Eis aufgetaut, bevor 

50 µL einer 1:2 Vermengung aus Matrigel und Zellsuspension (5 x 104  HUVECs/Well) in eine 

96-Well-Platte pipettiert wurden. Die Polymerisation erfolgte bei 37 °C im Inkubator für 30 min. 

Anschließend wurden 150 µL der Vancomycin-Verdünnungen in jedes Well gegeben und nach 

24 h Inkubation mithilfe des EVOS® Digitial Inverted Microscope mikroskopiert. Von jeder 

Konzentration wurden fünf Aufnahmen gemacht, welche mithilfe von ImageJ und des 

Angiogenese Analyzer von Gilles Carpentier quantifiziert wurden [166]. Der Versuch wurde 

dreimal durchgeführt.  

3.2.2.3 Immunfluoreszenz 

Um den Effekt von Vancomycin auf die Differenzierung primärer Muskelzellen zu bestimmen, 

wurde eine Immunfluoreszenzfärbung durchgeführt. Hierfür wurden die Zellen auf einer mit 

Kollagen beschichteten 24-Well-Platte inkubiert. Nachdem eine Konfluenz von 80% erreicht war, 

wurde das Medium durch Differenzierungsmedium (mit und ohne Vancomycin) ersetzt. Nach 5 

Tagen Inkubation wurden die Zellen zweimal mit PBS gewaschen und für 20 min mit eiskaltem 

Methanol fixiert. Nach einem weiteren Waschschritt, bei dem 20 min mit PBS inkubiert wurde, 

wurden 300 µL des 1. Antikörpers (skeletal muskel Myosin (F59) anti Maus, 1:200 in 0,5% 

BSA/PBS) pipettiert und ü. N. inkubiert. Anschließend folgte ein weiterer Waschschritt mit 0,5 % 

BSA/PBS bevor 300 µL des 2. Antikörpers (Alexa 488 goat anti-Maus IgG 1:200 in 0,5 % 

BSA/PBS) pipettiert und für 1 h im Dunkeln bei RT inkubiert wurden. Nach zwei weiteren 

Waschschritten erfolgte die Zugabe von 300 µL Hoechst-Färbelösung und eine 15 min 

Inkubationsperiode. Anschließend wurde mithilfe des EVOS® Digitial Inverted Microscope 

mikroskopiert. Der Versuch wurde dreimal mit verschiedenen Spendern im Duplikat durchgeführt. 

3.2.2.4 Alkalische Phosphatase Aktivität 

Zur Bestimmung des Einflusses von Vancomycin auf die Mineralisierungskapazität von humanen 

Osteoblasten wurde ein Assay zur Bestimmung der Aktivität der Alkalischen Phosphatase (ALP) 

durchgeführt. Hierzu wurden die Osteoblasten in Wachstumsmedium bis zu 80 %-iger Konfluenz 

in einer 48-Well-Platte gehalten, bevor das Medium gegen Differenzierungsmedium mit und ohne 

Vancomycin getauscht wurde. Der Assay fand an Tag 5 nach Medienwechsel statt. Hierzu wurde 

zunächst mit PBS gewaschen, bevor zur Zelllyse für 30 min 250 µL 0,1 % Triton X-100 (in aqua 
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bidest.) zugegeben wurde. Anschließend wurden 200 µL p-Nitrophenylphosphat in jedes Well 

pipettiert, 30 min bei 37 °C inkubiert und die Reaktion mithilfe von 50 µL 5 M NaOH abgestoppt. 

Die Messung der Absorption erfolgte in Triplikaten (je 100 µL in einer 96-Well-Platte) bei 

405/600 nm. Zur Quantifizierung wurde eine Kalibiergerade aus einem 10 mM p-Nitrophenol 

Standard hergestellt. Der Versuch wurde dreimal mit verschiedenen Spendern im Duplikat 

durchgeführt. 

3.2.3 Kollagenpräparation 

Im folgenden Abschnitt wird die Handhabung sowie die Quervernetzung und Herstellung der 

Kollagenlaminate beschrieben.  

3.2.3.1 Präparation der Kollagene für die Zellkultur 

Alle in der Zellkultur genutzten Kollagene wurden in Kreise mit einem Durchmesser von 1 cm 

geschnitten und UV-sterilisiert. Hierzu wurden die Sheets zunächst für 2 h in PBS gequollen und 

im Anschluss für 45 min mit UV-Licht (230 µW/cm²) unter der Sicherheitswerkbank bestrahlt. 

Die feuchten Sheets wurden anschließend in die jeweilige Well-Platte platziert und über Nacht 

(ü. N.) unter der Sicherheitswerkbank für die weiteren Versuche getrocknet.  

3.2.3.2 Quervernetzung der Kollagene 

Das Quervernetzen der Kollagene sowie die Herstellung der Laminate erfolgten mit Bengalrosa 

(RB) und anschließender Bestrahlung mit grünem Licht (RGX). Hierzu wurden die Kollagene mit 

0,01 % bzw. 0,1 % RB (in PBS) für 2 h gequollen. Das Volumen an RB entsprach dabei 100 % 

des Quellvolumens für das jeweilige Kollagen. Dieses wurde von den Kooperationspartnern an 

der Technischen Universität in Darmstadt zuvor für jede Charge bestimmt [163].  Nach Ablauf 

der Quellzeit fand das Quervernetzen mit grünem Licht für 10 bzw. 60 min. statt. Zur Herstellung 

der Laminate wurde nach zweistündiger Quellung noch eine zusätzliche Schicht von 20 µL RB 

(bezogen auf 1 x 1 cm²) auf die Kollagene gegeben und diese dann anschließend aufeinander 

platziert. Abbildung 7 gibt eine Übersicht zur Vorbereitung und Herstellung der Kollagene und 

deren Laminate für die Zellkultur.  
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Abbildung 7: Übersicht zur Vorbereitung und Herstellung von einzelschichtigen Kollagenen sowie von 

Kollagenlaminaten für die Zellkultur. 
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3.2.4 Kollagenuntersuchungen 

Die Kollagene wurden hinsichtlich verschiedener Parameter, welche in Tabelle 12 aufgeführt sind, 

auf ihre Biokompatibilität untersucht.  

Tabelle 12: Übersicht über die Untersuchungen, welche bezüglich der Biokompatibilität der Kollagene 

durchgeführt wurden 

Untersuchung Kollagene Zellen 

Einfluss der Kollagene selbst auf die  

Zellviabilität 

C, A, V hOB, SkMc 

Einfluss der Bengalrosakonzentration auf die 

Zellviabilität 

C NHDF, hOB 

Einfluss der Belichtungsdauer auf die 

 Zellviabilität 

C hOB, SkMc 

Einfluss der Quervernetzung auf die 

 Zellviabilität 

 C,A,V hOB, SkMc 

 

Die Testung erfolgte mit dem in Abschnitt 3.2.2.1 beschriebene alamarBlue® Assay an Tag 1, 3, 

7 und 10. Für die Untersuchungen den Einfluss der Kollagene selbst, die Belichtungsdauer und 

die Quervernetzung betreffend wurde die Absorption gemessen, und für den Einfluss der 

Bengalrosakonzentration die Fluoreszenzintensität (Extinktion 525 nm; Emission 580-649 nm). 

Die Versuche wurden dreimal mit verschiedenen Spendern bzw. verschiedenen Passagen im 

Duplikat durchgeführt. 

3.2.4.1 Einfluss der Laminatausrichtung auf die Zellviabilität 

Um den Einfluss der Ausrichtung der Laminate in den Mikrotiterplatten auf hOB zu untersuchen, 

wurde ein alamarBlue® Assay durchgeführt. Hierzu wurden zunächst heterologe Bilayerlaminate 

aus A und C hergestellt. Dabei wurden jeweils Duplikate genutzt, bei denen entweder C in 

indirektem Kontakt zu den Zellen stand (fixiert am Boden der Mikrotiterplatte) oder A (siehe 

Abbildung 8). Anschließend wurden 7,5 x 103 Zellen/Well pipettiert und an Tag 3 die Fluoreszenz 

(Extinktion 525 nm; Emission 580-649 nm) gemessen. Der Versuch wurde dreimal mit 

verschiedenen Spenderzellen im Duplikat durchgeführt.  
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Abbildung 8: Schematischer Versuchsaufbau zur Untersuchung der Laminatausrichtung auf die 

Zellproliferation 

3.2.5 Aktivitätstestungen 

Die Aktivitätstestungen wurden durchgeführt, um zu untersuchen, ob das RB bzw. die RGX-

Behandlung Einfluss auf die Bioaktivität des verwendeten Vancomycins, SDF-1α und BMP-7 hat. 

3.2.5.1 Untersuchung der Aktivität von Vancomycin nach Behandlung mit RGX 

Um zu testen, ob RB bzw. RGX einen Einfluss auf die bakterizide Wirkung von Vancomycin hat , 

wurden die Kollagene in kleine Kreise (d: 0,5 cm) geschnitten, sterilisiert und diese dann mit 10, 

50 und 100 µg Vancomycin beladen. Dieses wurde hier direkt in einer 0,01 % RB-Lösung gelöst.  

3.2.5.1.1  Bestimmung der minimalen Hemmkonzentration (MHK) 

Zunächst wurde der MHK-Wert von zwei unterschiedlichen Staphylococcus aureus-Stämmen 

(ATCC 29213 und ATCC 6538 P) bestimmt. Hierzu wurden der Inhalt der Kultiloops in 1 mL 

NaCl herausgelöst und mit dem Dreiösenausstrich auf Trypton-Soja-Agar ausplattiert. Nach 24 h 

Inkubation bei 37 °C wurden Einzelkolonien abgeimpft und in 2 mL NaCl gegeben. Die dadurch 

verursachte Trübung soll dem 0,5 McFarland-Standard entsprechen. Nach gleichmäßiger 

Beimpfung eines Mueller-Hinton Agar wurde der Vancomycin-Teststreifen aufgelegt und der 

MHK Wert nach 24 h abgelesen. Der Versuch wurde zweimal durchgeführt. 
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3.2.5.1.2 Bestimmung der bakteriziden Wirkung von Vancomycin nach RGX Behandlung 

Zur Bestimmung der bakteriziden Wirkung von Vancomycin nach RGX Behandlung wurde nur 

mit dem resistenteren ATCC 29213 Stamm weitergearbeitet. Hierzu wurden wie eben beschrieben 

Einzelkolonien des Stammes abgeimpft, gegen den 0,5 McFarland-Standard eingestellt und mit 

der Suspension eine Müller-Hinton-Platte beimpft. Auf diese Platten wurden die Kollagene mit 

den verschiedenen Vancomycin-Konzentrationen (in PBS, RB und RGX) platziert und die 

Hemmhöfe nach 24 h betrachtet. Der Versuch wurde zweimal durchgeführt.  

3.2.5.1.2.1  Einfluss der Kollagene auf die Vancomycin-Freisetzung 

Um weitere Erkenntnisse hinsichtlich der bakteriziden Wirkung von Vancomycin, welches aus 

den Kollagenen diffundieren soll, zu gewinnen, wurde dies bezüglich weitere Untersuchungen 

durchgeführt. Hierfür wurden die Kollagene in einer 48-Well-Platte mit Vancomycin beladen (10, 

50 und 100 µg) und quervernetzt. Nachdem die Staphylococcus aureus-NaCl-Lösung gegen den 

0,5 McFarland-Standard eingestellt wurde, wurden 0,5 µL dieser Bakteriensuspension in die 48-

Well-Platte gegeben, in die zuvor 500 µL DMEM/F-12 pipettiert wurden. Nach einer 24 h 

Inkubation, wurden eine 1:10, eine 1:100 und eine 1:1000 Verdünnung mit NaCl hergestellt und 

je 100 µL davon auf einen Mueller-Hinton-Agar ausplattiert. Am Tag darauf wurde das 

Bakterienwachstum hinsichtlich ihrer kolonienbildenden-Einheiten (KBE) untersucht. Der 

Versuch wurde zweimal durchgeführt (Abbildung 9). 

 

Abbildung 9: Schematischer Versuchsaufbau zur Bestimmung der bakteriziden Wirkung von Vancomycin 

nach RGX-Behandlung (Die Grafik wurde mit Biorender.com erstellt).  
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3.2.5.2 Untersuchung der Aktivität von SDF-1α nach Behandlung mit RGX 

Die Untersuchung der Aktivität von SDF-1α nach RGX Behandlung erfolgte anhand des 

Proliferationsverhaltens von HUVECs. Die in eine 48-Well-Platte platzierten Kollagene wurden 

mit SDF-1α beladen. Hierzu wurde das SDF-1α mit RB verdünnt, sodass die SDF-1α-

Konzentration 500 ng betrug. Dabei wurden die RB-Lösungen so angesetzt, dass nach Zugabe des 

SDF-1α die Endkonzentration des RB wieder bei 0,01 % lag. Anschließend wurde der 

alamarBlue® Assay wie in Abschnitt 3.2.2.1 mit 7,5 x 103 eingesäten Zellen an Tag 3 

durchgeführt. Gemessen wurde die Fluoreszenz (Extinktion 525 nm; Emission 580-649 nm). Der 

Versuch wurde dreimal im Duplikat durchgeführt. 

3.2.5.3 Untersuchung der Aktivität von BMP-7 nach Behandlung mit RGX 

Die Testung der Aktivität des verwendeten BMP-7 nach RGX-Behandlung erfolgte anhand der 

Expression der Alkalischen Phosphatase (ALP) in hOB. Die in einer 48-Well-Platte platzierten 

Kollagene wurden mit 100 bzw. 500 ng BMP-7 beladen. Die Verdünnung erfolgte in RB, dabei 

wurde die RB-Lösung so angesetzt, dass die finale RB-Konzentration auf den Kollagenen bei 

0,01 % lag. Für den ALP Assay wurden 1 x 104 Zellen/Well pipettiert. An Tag 3 erfolgte ein 

Medienwechsel, bevor der Assay wie in Abschnitt 3.2.2.4 beschrieben an Tag 6 durchgeführt 

wurde. Der Versuch wurde dreimal mit verschiedenen Spendern im Duplikat durchgeführt. 

3.2.6 Mechanische Charakterisierung  

Der Einfluss der Quervernetzung sowie der der Laminierung wurden mithilfe verschiedener 

mechanischer Untersuchungen bestimmt.  

3.2.6.1 Laserkonfokal Mikroskopie 

Zur Visualisierung der Oberflächentopografie wurden Aufnahmen mit einem konfokalen Laser-

Scanning-Mikroskop gemacht. Diese erfolgten im Stitchingmodus mit einer Flächengröße von 

4 x 4 für A und 5 x 5 für C. Untersucht wurden unbehandelte sowie RGX-behandelte Proben.  
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3.2.6.2 Mikrozugversuche 

Um den Einfluss der Quervernetzung und der Laminierung auf das mechanische Verhalten zu 

charakterisieren, wurden Zugversuche durchgeführt. Die Probengröße betrug hier ca. 0,5 x 0,1 cm 

und die Messlänge 1 mm. Das Faserzugmodul wurde vor Beginn der Messung mit Endmaßen 

justiert (siehe Abbildung 10 a). 

Nachdem die Probe für 15 min bei Raumtemperatur in PBS equilibriert wurde, wurde sie in die 

Kavität der Greifvorrichtung des Faserzugmoduls gelegt und befestigt. Für C wurde zusätzlich 

Sandpapier eingesetzt, sodass dieses sandwichartig in der Mitte lag (Abbildung 10 b). Die 

Messung erfolgte weggesteuert (10 µm/s) mit einem maximalen Verfahrweg von 5 mm (einseitig). 

Gemessen wurde solange, bis die maximale Zugkraft von 1000 mN bzw. der max. Verfahrweg 

erreicht oder bis es zur Zerstörung der Probe gekommen war. Aus den erhaltenen Kraft-Weg-

Diagrammen wurden Spannungs-Dehnungs-Diagramme erstellt, mit welchen der 

Elastizitätsmodul (E-Modul), die max. ertragbare Spannung sowie die Bruchdehnung bestimmt 

wurden. Für diese Transformation sind Breite und Dicke der Probengröße von Relevanz. Die 

genaue Breite wurde mithilfe einer Schieblehre bestimmt und die Dicke wurde nach 10 min 

Equilibrierung in PBS wie in Abschnitt 3.2.6.3 bestimmt. Für C war eine Vorverschiebung der 

Kurve nötig. Folgende Proben wurden bis zu dreimal gemessen: C, A, CRGX, ARGX, CC, AA, CCC, 

AAA.  

 

Abbildung 10: Apparatur für die Zugversuche während der Justierung mit den Endmaßen (a) sowie die 

Einspannung der C Probe mithilfe von Sandpapier (b). 
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Generell mussten heterologe Laminate aus den Messungen ausgeschlossen werden, da diese durch 

die großen Unterschiede im mechanischen Verhalten nicht möglich war. Während A duktiles 

Verhalten zeigte, entzog sich C dem Halterungssystem (siehe Abbildung 11). Somit konnten keine 

verlässlichen Aussagen bezüglich der mechanischen Eigenschaften getroffen werden. 

 

Abbildung 11: Versuch einer Messung des heterologen AC Laminats    

3.2.6.3 Dickenmessungen 

Um den Einfluss von NHDFs auf die Stabilität der Kollagene und Laminate zu untersuchen, wurde 

deren Dicke gemessen. Abbildung 12 zeigt den Versuchsaufbau. Hierzu wurden 

1 x 104  Zellen/Well auf den Kollagenen/Laminaten ausgesät und für 1 bzw. 3 Tage inkubiert. 

Anschließend wurden die Proben aus den 48-Well-Platten entfernt, mit PBS gewaschen und für 

15 min mit 3,7 % Paraformaldehyd (PFA) in PBS fixiert. Für die Dickenmessungen wurden die 

Proben einer Kraft von 1 N +/- 0,2 N ausgesetzt und nach 15-minütiger Equilibrierung der Proben 

in PBS erfolgte dann die Messung. Die Geometrie des Probenmesskörpers war dabei rund und 

betrug einen Durchmesser von 1 cm. Als Entprellzeit wurden 5 Sekunden gewählt und die 

Antastgeschwindigkeit wurde auf 3 mm/s gesetzt. Die folgenden Proben wurden zwei bis drei Mal 

hergestellt und ihre Dicke mindestens fünf Mal hintereinander gemessen:  C, A, CRGX, ARGX, CC, 

AA, AC, CCC, AAA und CAC. ACA wurde aufgrund seiner Instabilität im Handling 

ausgeschlossen.  
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Abbildung 12: Versuchsaufbau der Dickenmessungen der Kollagene mit einem Digmar CX1 Höhenmessgerät 

3.2.6.3.1  Viabilitästestung auf den Kollagenlaminaten 

Zur besseren Interpretation der Ergebnisse aus den Dickenmessungen wurde die Proliferation der 

NHDF auf den Laminaten untersucht. Hierzu wurden äquivalent  zu der Dickenmessung 

1 x 104 Zellen/Well ausgesät und ein alamarBlue® Assay an Tag 1 und Tag 3 durchgeführt. 

Gemessen wurde die Fluoreszenz (Extinktion 525 nm; Emission 580-649 nm). Der Versuch wurde 

dreimal im Duplikat durchgeführt. 

3.2.6.3.2  In vitro-Zytotoxizitätsuntersuchungen 

Neben den Proliferationsversuchen wurde außerdem mithilfe von L929 Zellen untersucht, ob die 

Laminate zytotoxisch wirken. Hierfür wurden 1 x 104 Zellen/Well für 24 h in einer 98-Well-Platte 

ausgesät. Parallel dazu wurde Zellkulturmedium für 24 h auf die Laminate gegeben. Nach Ablauf 

der Zeit wurde das Medium der Zellen mit dem getauscht, welches in Kontakt mit den Laminaten 

stand. Nach weiteren 24 h wurde ein MTT-(3-(4,5-Dimethylthiazol-2-yl)-2,5-

diphenyltetrazoliumbromid)-Assay durchgeführt. Dieser bestimmt wie der alamarBlue™ Assay 

die Zellviabilität. Hierfür wurde mit serumfreiem Medium eine 1 mg/mL MTT-Lösung hergestellt  

und 100 µL/Well pipettiert. Nach 2 h wurden 100 µL Isopropanol pipettiert und die Absorption 

gemessen (570/650 nm). Der Versuch wurde dreimal im Triplikat durchgeführt. 
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3.2.7 Statistische Auswertung 

Die statistische Auswertung der verschiedenen Experimente erfolgte mithilfe von SPSS Statistics 

Software. Ob signifikante Unterschiede zwischen den Gruppen bestehen, wurde mithilfe eines 

One-Way-ANOVA untersucht. Dabei wurde ein Tukey Post-hoc durchgeführt, wenn 

Varianzhomogenität gegeben war. War dies nicht der Fall, wurde ein Games-Howell Test  

durchgeführt. Bei zwei unabhängigen Gruppen wurde der Mann-Whitney-U Test gewählt. Ein p-

Wert von < 0,05 wurde als statistisch signifikant angenommen. 
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4 Ergebnisse 

Im folgenden Abschnitt werden die Ergebnisse der durchgeführten Versuche beschrieben. 

4.1 Toxizität von Vancomycin 

Die folgenden Ergebnisse zeigen den Einfluss von Vancomycin auf die an der 

Knochenregeneration beteiligten Zellen. Hierbei wurde nicht nur deren Proliferationsverhalten 

unter Einfluss verschiedener Vancomycin-Konzentrationen untersucht, sondern auch dessen 

Einfluss auf die Funktionalität der Zellen. 

4.1.1 Viabilitätsassay nach Vancomycin Kontakt 

Der Einfluss verschiedener Vancomycin-Konzentrationen (0,01-2 mg/mL) auf die Viabilität von  

humanen Myoblasten (SkMc), humanen Osteoblasten (hOB), einer humanen 

Osteosarkomzelllinie (SaOS-2), human umbilical vein endothelial-Zellen (HUVEC) und humanen 

Fibroblasten (NHDF) wurde mithilfe des alamaBlue® Assays untersucht. Die folgenden 

Ergebnisse werden prozentual bezogen auf die Kontrolle (Medium ohne Vancomycin) dargestellt.  

Die sensitivsten Zellen waren die primären SkMc mit einer signifikanten Verringerung der 

Proliferation um 20 % ab einer Vancomycin Konzentration von 0,5 mg/mL nach 24 h Inkubation. 

Nach 3 Tagen konnte bereits ab der geringsten Konzentration nur noch eine Viabilität von 85 % 

in der geringsten bis hin zu 63 % in der höchsten Konzentration gemessen werden. Nach 5 Tagen 

in dem Antibiotikum verhielten sich die Zellen wieder wie an Tag 1, wohingegen nach 10 Tagen 

kein negativer Effekt auf die Proliferation mehr gemessen werden konnte (Abbildung 13). 
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Abbildung 13: Proliferation humaner SkMc unter Einfluss von Vancomycin mit einem Wechsel des 

Antibiotikums alle 4 Tage (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001 zur Kontrolle). Die Ergebnisse werden 

prozentual bezogen auf die Kontrolle (Medium ohne Vancomycin) dargestellt. 

 

Nachdem die primären hOB für 24 h in Medium mit Vancomycin inkubiert wurden, war ab der 

höchsten Konzentration von 2 mg/mL eine signifikante Verringerung in der Zellproliferation um 

10 % verglichen mit der Kontrolle messbar. Nach 72 h in Vancomycin war eine Reduktion der 

Viabilität von 20–30 % mit steigender Konzentration ab 0,2 mg/mL messbar, wohingegen keine 

signifikanten Unterschiede mehr an den letzten beiden Zeitpunkten detektierbar waren (Abbildung 

14).  
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Abbildung 14: Proliferation humaner hOB unter Einfluss von Vancomycin mit einem Wechsel des 

Antibiotikums alle 4 Tage (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001 zur Kontrolle). Die Ergebnisse werden 

prozentual bezogen auf die Kontrolle (Medium ohne Vancomycin) dargestellt. 

 

Des Weiteren wurde das Verhalten der Osteoblasten-ähnlichen Zelllinie SaOS-2 auf Vancomycin 

untersucht. Hierbei konnte ein deutlicher Unterschied zu den primären Osteoblasten festgestellt 

werden. Während bei den hOB in höchster Konzentration ein negativer Effekt nach einem Tag 

Inkubation gemessen wurde, zeigten die Osteoblasten-ähnlichen Zellen diesen nicht. Ab Tag 3 

reagierten die SaOS-2 sensitiver mit einer um 20 % verringerten Viabilität ab einer Konzentration 

von 0,1 mg/mL. Während bei den hOB in den folgenden Tagen keine signifikanten Unterschiede 

zur Kontrolle gemessen werden konnten, zeigten die SaOS-2 an Tag 5 eine um > 20 % gesenkte 

Viabilität bei jeder eingesetzten Konzentration. Am letzten Messzeitpunkt , an Tag 10, war 

ebenfalls noch eine verminderte Proliferation ab Konzentrationen von 0,2 mg/mL messbar 

(Abbildung 11). 
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Abbildung 15: Proliferation von SaOS-2 unter Einfluss von Vancomycin mit einem Wechsel des Antibiotikums 

alle 4 Tage (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001 zur Kontrolle). Die Ergebnisse werden prozentual bezogen 

auf die Kontrolle (Medium ohne Vancomycin) dargestellt. 

Bei den getesteten HUVECs konnten bis zu Tag 5 keine signifikanten Unterschiede gemessen 

werden, wenn die Zellen mit Vancomycin inkubiert wurden. Ab Tag 10 reagierten diese stark 

sensitiv. Lediglich in der geringsten Konzentration von 0,01 mg/mL konnte kein negativer Effekt 

gemessen werden. Alle anderen genutzten Vancomycin Konzentrationen zeigten eine 

Verringerung der Proliferation im Bereich zwischen 23 und 44 % (Abbildung 16). 
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Abbildung 16: Proliferation von HUVECs unter Einfluss von Vancomycin mit einem Wechsel des 

Antibiotikums alle 4 Tage (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001 zur Kontrolle). Die Ergebnisse werden 

prozentual bezogen auf die Kontrolle (Medium ohne Vancomycin) dargestellt. 

Des Weiteren wurden die NHDF auf ihr Verhalten unter Einfluss von Vancomycin untersucht. 

Nach 24 h in Vancomycin verhielt sich diese Zelllinie wie die hOB Zellen und zeigte eine 

Viabilität von lediglich 80 % bei einer Antibiotikakonzentration von 2 mg/mL. Zu den folgenden 

Zeitpunkten (Tag 3 und 5) zeigte sich eine Zunahme der Sensitivität, wobei eine um 20 bis 30 % 

verminderte Zellviabilität ab einer Vancomycin Konzentration von 0,1 mg/mL messbar war. An 

Tag 10 verringerte sich diese Sensitivität wieder, wobei ab 1 mg/mL noch immer ein negativer 

Effekt auf die Zellen gezeigt werden konnte (Abbildung 17). 
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Abbildung 17: Proliferation von NHDF unter Einfluss von Vancomycin mit einem Wechsel des Antibiotikums 

alle 4 Tage (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001 zur Kontrolle). Die Ergebnisse sind dargestellt als % bezogen 

auf die Kontrolle ohne Vancomycin (100 %). 

4.1.2 Angiogenese-Assay 

Die Wirkung von Vancomycin auf die Angiogenese wurde mithilfe einer in Matrigel kultivierten 

3D-Kultur von HUVECs untersucht. Die Analyse der Aufnahmen erfolgte in ImageJ mit dem 

Angiogenese-Analyzer von Gilles Carpentier [166] (Abbildung 18). Die Ergebnisse sind 

dargestellt als % bezogen auf die Kontrolle ohne Vancomycin (100 %). 
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Abbildung 18: Beispiel eines Angiogenese-Assays mit HUVECS nach Inkubation mit  0.1 mg/mL Vancomycin. 

Mikroskopische Aufnahme der Gefäßbildung in Matrigel a) und deren Auswertung mithilfe des Angiogenese 

Analyzer b) in ImageJ von Gilles Carpentier. Dabei repräsentieren verschiedene Farben unterschiedliche 

Parameter. 

Um die Ergebnisse zu quantifizieren, wurden folgende Parameter ausgewählt: die Anzahl der 

junctions, die totale Segmentlänge sowie die totale Länge. In der Anzahl der junctions gab es eine 

signifikante Steigerung im Bereich geringer Vancomycin Konzentrationen (0,01–0,2 mg/mL) 

verglichen mit der Kontrolle. Die totale Segmentlänge verhielt sich analog zu diesen Ergebnissen. 

Bei beiden Parametern sind die Werte um 40–50 % höher als in den unbehandelten Kontrollen. In 

der totalen Länge der Tubes („Röhren“) Bildung lässt sich kein signifikanter Unterschied 

feststellen (Abbildung 19). 
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Abbildung 19: Angiogenese-Assay von HUVECS nach Inkubation mit Vancomycin. Parameter zur 

Quantifizierung der Ergebnisse sind die Anzahl der junctions, die totale Segmentlänge und die totale Länge (* 

p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001 zur Kontrolle). Die Ergebnisse werden prozentual bezogen auf die Kontrolle 

(Medium ohne Vancomycin) dargestellt. 

4.1.3 Immunfluoreszenz 

Eine Immunfluoreszenzfärbung wurde durchgeführt, um den Einfluss von Vancomycin auf die 

Differenzierung primärer Muskelzellen zu untersuchen. Zur Detektion der Formation von 

Myotuben wurde das Muskelmarker Protein Myosin genutzt und anschließend die totale Fläche 

an Myotuben mithilfe von ImageJ und den Binärbildern der Mikroskopie-Aufnahmen bestimmt 

(Abbildung 20).  
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Abbildung 20:Beispiel für die Auswertung der Immunofluoreszenz humaner Myoblasten nach fünft tägiger 

Differenzierung a) Überlagerungsbilder, b) Myosin Färbung, c) Zellkernfärbung und d) Binärbild zur 

Quantifizierung des Einflusses von Vancomycin auf die Myotubenbildung 

 

Ab einer Konzentration von 0,1 mg/mL Vancomycin konnte eine signifikante Inhibierung der 

Myotubenformation festgestellt werden. Diese steigt mit zunehmender Vancomycin-Menge. 

Während bei einer Konzentration von 0,1 mg/mL noch 87 % an Myotubenformation bezogen auf 

die Kontrolle gemessen wurde, fand bei der höchsten Konzentration nur noch eine 48 %ige und 

somit eine um > 50 % reduzierte Formation statt (Abbildung 21). 
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Abbildung 21: Auswertung der Immunfluoreszenz zur Myotubenformation humaner Myoblasten unter 

Einfluss verschiedener Vancomycin-Konzentrationen (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001 zur Kontrolle). 

Die folgenden Ergebnisse werden prozentual bezogen auf die Kontrolle (Medium ohne Vancomycin) 

dargestellt. 

4.1.4 Alkalische Phosphatase Aktivität (ALP) 

Die ALP ist ein spezifischer Marker während der frühen Phase der osteogenen Differenzierung 

[167] mit dessen Hilfe der Einfluss von Vancomycin auf diesen Prozess untersucht wurde. 

Während in geringen Konzentrationen (0,01 – 0,5 mg/mL) kein Einfluss von Vancomycin auf die 

Aktivität von ALP festgestellt werden konnte, zeigte sich eine signifikante Verringerung in den 

hohen Konzentrationen (ab 1 mg/mL). Im Vergleich zur Kontrolle war die ALP-Aktivität bei den 

betroffenen Konzentrationen um über 50 % reduziert (1 mg/mL, 53,39 %; 2 mg/mL, 51,51 %) 

(Abbildung 18). 
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Abbildung 22: ALP Aktivität humaner Osteoblasten, nachdem diese unter Einfluss von Vancomycin für fünf 

Tage ausdifferenziert wurden (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001 zur Kontrolle). Die Ergebnisse werden 

prozentual bezogen auf die Kontrolle (Medium ohne Vancomycin) dargestellt. 

4.2 Kollagenuntersuchungen 

Die folgenden Ergebnisse zeigen den Einfluss der Kollagene sowie deren 

Quervernetzungsparameter auf die Viabilität verschiedener Zellen. Vorversuche konnten bereits 

zeigen, dass die Quervernetzung Einfluss auf mechanische Eigenschaften wie das Quellvermögen 

und die Dicke der Kollagene nimmt [163]. Weitere mechanische Charakterisierungen fanden 

deshalb nach der biologischen Evaluation der Kollagene und der Bestimmung des Einflusses der 

Vernetzung auf die Zellen statt. 

Dabei wurden die Biokompatibilität der Kollagene selbst sowie der Einfluss der Quervernetzung 

betrachtet. Die Quervernetzung sollte mithilfe der im Versuchsaufbau variablen Parameter 

(Bengalrosakonzentration und Bestrahlungsdauer) optimiert werden. Für nachfolgende Versuche, 

welche den Aufbau der Laminate betreffen, wurde zudem noch der Einfluss der Ausrichtung der 

Laminate in der Mikrotiterplatte bestimmt. 

4.2.1 Übersicht der verwendeten Kollagene 

Abbildung 23 zeigt eine makroskopische Übersicht der in der Arbeit verwendeten Kollagene. 

Collagen Solutions (C) ist ein sehr dünnes, kompaktes Kollagen, welches wiederholende 

Einprägungen aufweist. Auch Viscofan (V) zeigt eine kompakte Struktur. Diese ist deutlich 

dichter, was sich auch durch seine starre Struktur zeigt. Im Gegensatz dazu hat das verwendete 
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Atelokollagen (A) eine offene, schwammartige Struktur, welche deutlich weicher und weniger 

kompakt ist als die der zuvor aufgeführten Kollagene.  

 

Abbildung 23: Makroskopische Aufnahmen der verwendeten Kollagene: Collagen Solutions (C), Atelocollagen 

(A) und Viscofan (V). 

4.2.2 Einfluss der Bengalrosakonzentration auf die Zellviabilität 

Um den Einfluss der Bengalrosakonzentration (RB) auf die Zellviabilität zu bestimmen, wurde ein 

alamarBlue® Assay mit NHDF und hOB durchgeführt. Da es hier primär um die Wirkung der RB-

Konzentration auf die Zellen ging, wurde exemplarisch nur mit C gearbeitet. Die folgenden 

Ergebnisse werden prozentual bezogen auf die Kontrolle (Kulturplatte) dargestellt. NHDFs 

(Abbildung 24 a) zeigten keinen signifikanten Unterschied im Proliferationsverhalten zwischen 

den RB-Konzentrationen. Bei den hOB (Abbildung 24 b) war an allen gemessenen Tagen eine 

signifikant schlechtere Proliferation zu messen, wenn die Quervernetzung mit einer 0,1 %igen statt 

einer 0,01 %igen RB Lösung stattfand. Der prozentuale Anteil an viablen Zellen lag bei mit 0,01% 

igen RB-behandelten Sheets mit > 95 % im Bereich der Kontrolle und ohne signifikante 

Unterschiede zu dieser. Im Gegensatz hierzu lagen die Werte für die mit 0,1 % RB quervernetzten 

Proben zwischen 81 und 88 %. 
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Abbildung 24: Einfluss der Bengalrosakonzentration auf die Zellproliferation von NHDF (a) und hOB (b) auf 

C (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001). Die Ergebnisse werden prozentual bezogen auf die Kontrolle 

(Kulturplatte) dargestellt. 

Auf Grundlage dieser Ergebnisse wurde im Folgenden nur noch mit einer 0,01 %igen RB-Lösung 

gearbeitet. 

4.2.3 Einfluss der Bestrahlungsdauer auf die Proliferation 

Der Einfluss der Bestrahlungsdauer auf das Proliferationsverhalten der Zellen wurde mithilfe von 

hOB und SkMc untersucht (Abbildung 25). Hierzu wurde ein alamarBlue® Assay an den Tagen 

1, 3, 7 und 10 nach Bestrahlung durchgeführt. Sowohl bei den hOB als auch bei den SkMc zeigten 

sich nahezu identische Kurvenverläufe bei unterschiedlicher Bestrahlungsdauer. Diese waren 

unabhängig von der Art des Kollagens. Hierbei konnten kaum Unterschiede zwischen den Tagen 

gemessen werden. Vergleicht man beispielsweise die Werte für CRGX und C an Tag 1 ließen sich 

keine Differenzen in den Viabilitäten messen. An Tag 10 lagen die Werte lediglich 2,5 % 

voneinander entfernt.  
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Abbildung 25: Einfluss der Belichtungsdauer der RGX Behandlung auf hOb und SkMc. Die Ergebnisse werden 

prozentual bezogen auf die Kontrolle (Kulturplatte) dargestellt. 

Auf Grundlage der minimalen und zu vernachlässigenden Unterschiede zwischen den beiden RB-

Konzentrationen und des Mehraufwands bei einer Bestrahlungsdauer von 60 min, wurde auf eine 

statistische Auswertung in diesem Versuch verzichtet und für alle nachfolgend Experimente eine 

Belichtungsdauer von 10 min gewählt.  

In diesem Versuch zeigten sich jedoch klare Unterschiede im Kurvenverlauf, zwischen den 

verschiedenen Kollagenen. Auf diese wurde im folgenden Versuch näher eingegangen.  
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4.2.4 Einfluss der Kollagene und deren Vernetzung auf die Proliferation 

Im folgenden Versuch sollte neben dem Einfluss der Kollagene auf die Proliferation auch die 

Auswirkung der Quervernetzung auf die Viabilität verschiedener Zellen bestimmt werden 

(Abbildung 26). Hierzu wurde an den Tagen 1, 7 und 10 nach Aussaat ein alamarBlue® Assay mit 

hOB und SkMc durchgeführt. Die Werte werden dargestellt in Prozent bezogen auf die Kontrolle 

(Zellkulturplatte). Betrachtet man die Kurvenverläufe der Viabilität der hOB auf den einzelnen 

Kollagenen, zeigt sich ein deutlicher Unterschied. Sowohl für das unbehandelte als auch für das 

quervernetzte A und V zeigt sich eine sinkende Viabilität der Zellen über die gemessene Zeit. Auf 

A bleibt diese nahezu identisch, woraus sich schließen lässt, dass eine geringfügige Proliferation 

stattfindet, wohingegen die Werte für V abnehmen und die Zellen darauf entweder sterben oder 

nicht proliferieren. Im Gegensatz hierzu steigt die Viabilität der Zellen auf C. Nach 

Quervernetzung liegt der Wert an Tag 7 bei 101 % und damit signifikant über dem der 

unbehandelten Probe (75 %). Dieser positive Effekt lässt sich auch für die SkMc erkennen. 

Generell fällt auf, dass diese Zellen auf den Kollagenen weniger viabel sind als die hOB. Dennoch 

zeigt sich eine analoge Reihenfolge in der Viabilität abhängig vom verwendeten Kollagen: 

Unabhängig von der Behandlung ist diese sowohl bei hOB als auch bei den SkMc C > A > V.  
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Abbildung 26: Einfluss der RGX-Behandlung auf das Proliferationsverhalten von hOB und SkMc. Die 

Ergebnisse sind dargestellt als % bezogen auf die Kontrolle (Kulturplatte 100 %). 

Auf Grundlage dieser Ergebnisse wurde V für die weitere Entwicklung der Laminate 

ausgeschlossen.  

4.2.4.1 Einfluss der Laminatausrichtung auf die Zellviabilität 

In Abhängigkeit vom Versuchsaufbau der Laminatherstellung für die Zellkultur sind die 

Kollagene entweder in direktem oder indirektem Kontakt zu den Zellen. Indirekt heißt in diesem 

Fall, dass das Kollagen an der Mikrotiterplatte durch Trocknung fixiert wurde. Direkt heißt, dass 

das zweite Kollagen auf dem fixierten Kollagen platziert wurde und darauf die Zellen ausgesät 

wurden (Abbildung 6) .  

Tabelle 13: Bezeichnung der Zweierlaminate und deren Ausrichtung in der Kulturplatte.  

Bezeichnung Indirekter Zellkontakt Direkter Zellkontakt 

AC A C 

CA C A 
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Da A und C unterschiedlichen Einfluss auf die Proliferation der Zellen haben, soll hier untersucht 

werden, wie sich die Ausrichtung der Laminate auf diese auswirkt. Hierzu wurde ein alamarBlue® 

Assay mit hOB an Tag 3 durchgeführt. Aufgrund der großen Schwankungen in der 

Fluoreszenzintensität und der damit einhergehenden Verfälschung der Ergebnisse wurden diese 

nicht gemittelt, sondern einzeln dargestellt (Abbildung 27).  

Alle drei hOB-Kulturen zeigten keine signifikanten Unterschiede in der Proliferation abhängig 

von der Ausrichtung des Laminats in der Mikrotiterplatte.  

Für weitere Versuche wurde es als nicht wichtig erachtetet, welches der Kollagene direkt bzw. 

indirekt mit den Zellen in Kontakt steht. Aufgrund der einfacheren Handhabung wurde, wenn A 

vorhanden war, dieses am Boden der Wellplatte fixiert.  
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Abbildung 27: Einfluss der Ausrichtung der Laminate in der Mikrotiterplatte auf hOB (* p < 0.05; ** p < 0.01; 

***p < 0.001; n.s. nicht signifikant). Aufgrund der hohen Unterschiede in den Fluoreszenzintensitäten wurden 

die Ergebnisse nicht gepoolt.  
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4.3 Aktivitätstestungen 

Aktivitätstestungen wurden durchgeführt, um den Einfluss der Quervernetzung auf die bakterizide 

Wirkung von Vancomycin sowie die Bioaktivität von BMP-7 bzw. SDF-1α zu bestimmen.  

4.3.1 Aktivität von Vancomycin nach RGX-Behandlung 

Zur Bestimmung der Aktivität von Vancomycin und zur Dosisfindung für die Laminate wurde 

zunächst die minimale Hemmkonzentration bestimmt. Anschließend wurden die Kollagene mit 

einer bestimmten Menge beschichtet, quervernetzt und schließlich die potenzielle Hemmung des 

Bakterienwachstums untersucht. 

4.3.1.1 Bestimmung des MHK-Werts 

Um die minimale in den Laminaten benötigte Vancomycin-Konzentration zu bestimmen, wurde 

die Minimale-Hemm-Konzentration (MHK) mithilfe von Vancomycin-Teststreifen bestimmt.  

Der MHK-Wert wurde an dem Punkt abgelesen, an dem der Bakterienstamm auf den Vancomycin 

Teststreifen trifft (siehe Abbildung 28, rote Pfeile). Die zur Hemmung des Wachstums des in der 

Arbeit verwendeten Staphylococcus aureus ATCC 6538 P benötigte Konzentration beläuft sich 

auf 1 µg/mL (Abbildung 28 a), wohingegen die des Stammes ATCC 29213 bei 2 µg/mL 

(Abbildung 28 b) liegt. Der zuletzt genannte Stamm zeigt somit eine größere Resistenz gegenüber 

Vancomycin. Aus diesem Grund wurde in weiterführenden Experimenten mit dem 

Staphylococcus aureus-Stamm ATCC 29213 gearbeitet.  
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Abbildung 28: Bestimmung der minimalen Hemmkonzentration von Vancomycin auf Staphylococcus aureus 

(ATCC 6538 P und ATCC 29213). 

4.3.1.2 Aktivitätsbestimmung 

Um den Einfluss des RB bzw. der RGX-Behandlung auf die bakterizide Wirkung von Vancomycin 

zu untersuchen, wurden die Membranen mit verschiedenen Mengen (10, 50 und 100 µg) beladen, 

vernetzt und dann hinsichtlich ihrer wachstumshemmenden Eigenschaften untersucht. Als 

Kontrolle wurden die Sheets mit Vancomycin in PBS beladen.  

Vergleicht man die Hemmhöfe der mit Vancomycin beladenen Sheets, fällt auf, dass diese 

unabhängig von ihrer Behandlungskonzentration ungefähr gleich groß sind. Somit beeinflusst 

weder das RB noch die anschließende Quervernetzung mit grünem Licht die Aktivität des 

Antibiotikums. Weiter fällt auch auf, dass kein maßgeblicher Unterschied zwischen den 

eingesetzten Vancomycin Mengen innerhalb der Kollagene besteht. Vergleicht man allerdings die 

Hemmhöfe von C und A mit einer Vancomycin-Menge von beispielsweise 10 µg zeigt sich, dass 

der Radius der Hemmung bei C deutlich über dem des A liegt. Diese Beobachtung kann auch bei 

50 und 100 µg Vancomycin gemacht werden (Abbildung 29).  
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Abbildung 29: Assay zur Bestimmung des Hemmhofes von Staphylococcus aureus, wenn die Kollagene mit 

verschiedenen Konzentrationen an Vancmoycin beschichtet und RGX behandelt wurden. Als Kontrolle dient 

Vancoymcin, welches in PBS bzw. in RB ohne Bestrahlung gelöst wurde. 
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4.3.1.2.1 Einfluss der Kollagene auf die Vancomycin-Freisetzung 

Da der vorherige Versuch minimale Unterschiede in der Größe der Hemmhöfe zwischen den 

Kollagenen aufwies, wurde eine zusätzliche Untersuchung mit einem anderen Versuchsaufbau 

durchgeführt. Im vorhergegangenen Experiment konnte gezeigt werden, dass Kollagene, welche 

mit 10 µg beladen sind, für eine Hemmung des Bakterienwachstums ausreichen. Um ein tieferes 

Verständnis bezüglich der Kollagenunterschiede zu erhalten, sollte das Bakterienwachstum über 

koloniebildende Einheiten (KBE) quantifiziert werden. Hierzu wurde Zellkulturmedium infiziert , 

welches in Kontakt mit den Vancomycin-beschichteten-Kollagenen ist. Nach 24 h wurde dieses 

Medium in verschiedenen Verdünnungen auf Agar-Platten ausplattiert (Abbildung 9). Dabei 

konnte bei beiden Kollagenen kein Wachstum auf den Platten, welche mit Medium der 50-µg- und 

100- µg- Vancomycin-Kollagen-Proben beimpft wurden, festgestellt werden. Sowohl bei C als 

auch bei A konnte in der kleinsten Konzentration (10 µg) ein Bakterienwachstum festgestellt 

werden. Aufgrund der visuell deutlichen Ergebnisse wurde auf das Auszählen der KBE verzichtet. 

Abbildung 30: zeigt die Ergebnisse für die 1:10 Verdünnung auf C (a) und A (b). Während sich 

bei C deutliche KBE bildeten, war dies bei A nicht der Fall. Hier ist die Agar-Platte nahezu 

komplett mit den Bakterien bedeckt.  

 

Abbildung 30: Test zur Bestimmung des Einflusses der Kollagene auf die Freisetzung von Vancomycin. Dafür 

wurden die Kollagene mit 10 µg Vancomycin beschichtet und RGXbehandelt. Anschließend wurde Medium 

mit Staphylococcus aureus beimpft und nach 24 h ausplattiert. Während sich bei einer 1:10 Verdünnung von 

C (a) KBE bilden ist dies für A (b) nicht der Fall. 
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4.3.2 Aktivität von SDF-1α nach RGX-Behandlung 

Der Einfluss der Quervernetzung auf die Aktivität von SDF-1α wurde mithilfe des 

Proliferationsverhalten von HUVECs bestimmt. Hierzu wurden HUVEC auf den vernetzten, nicht 

beladenen Kollagenen mit den quervernetzen und SDF-1α beladenen Kollagenen nach einer 

dreitägigen Inkubation ausgesät und das Proliferationsverhalten verglichen. Die Ergebnisse 

werden prozentual bezogen auf die Kontrolle (Kulturplatte) dargestellt (Abbildung 31).  

Wurden die HUVECs auf mit SDF-1α beladenen C und A ausgesät, konnte bei beiden Kollagenen 

eine signifikant erhöhte Proliferation der Zellen verglichen zu den ungeladenen Kollagenen 

gemessen werden. Dabei lag die Zunahme für C bei 19 % und für A bei 93 %. Die Viabilität der 

HUVECs auf A konnte, wenn dieses mit SDF-1α beschichtet war, nahezu verdoppelt werden. 

Auch dieser Versuch zeigt den in Abschnitt 4.2.4 bestimmten Unterschied in der Viabilität der 

Zellen auf den verschiedenen Kollagenen. Generell zeigt SDF-1α auch nach Quervernetzung einen 

positiven Effekt und wird somit nicht durch die RGX-Behandlung beeinflusst. Speziell auf A 

kommt es zu einer deutlich gesteigerten Zellviabilität der Endothelzellen unter Einfluss von SDF-

1α. 

 

Abbildung 31: Assay zur Aktivität von SDF-1α  nach RGX Behandlung. Hierfür wurde nach drei Tagen ein 

alamarBlue™ Assay mit HUVECs durchgeführt (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001; n.s. nicht signifikant).  

Die Ergebnisse werden prozentual bezogen auf die Kontrolle (Kulturplatte) dargestellt. 
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4.3.3 Aktivität von BMP-7 nach RGX-Behandlung 

Ob sich die Quervernetzung mit Bengalrosa und grünem Licht auf die osteogene Aktivität von 

BMP-7 auswirkt, wurde mittels eines ALP Assays und hOB untersucht. Es wurden zwei 

unterschiedliche Konzentrationen eingesetzt. Abbildung 32 und Abbildung 33 zeigen die 

Ergebnisse der Untersuchungen der osteogenen Aktivität von BMP-7 auf hOB, nachdem  dieses 

in PBS verdünnt und adsorbiert wurde bzw. in RB mit anschließender Quervernetzung der 

Kollagene. Die Ergebnisse der verschiedenen Spender wurden einzeln dargestellt, da die ALP 

Aktivitäten stark voneinander abweichen.  

Abbildung 32 zeigt die Ergebnisse der BMP-7-Aktivität auf, wenn dieses auf C adsorbiert bzw. 

quervernetzt wurde. Sowohl bei den in PBS verdünnten als auch auf den quervernetzten Proben 

kommt es zu einer signifikant gesteigerten ALP-Aktivität der hOB, wenn die Kollagene mit BMP-

7 beladen wurde. Werden die einzelnen BMP-7 mit der jeweiligen unbeladenen Kontrolle 

verglichen, ist ein signifikanter Unterschied messbar. Vergleicht man die einzelnen 

Konzentrationen untereinander, bestehen keine signifikanten Unterschiede in der ALP Aktivität. 

Generell zeigt sich eine leichte Abnahme in der ALP-Aktivität von BMP-7 nach Quervernetzung. 

Diese ist allerdings vernachlässigbar, da dennoch eine erhöhte osteogene Aktivität festgestellt 

werden konnte.  
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Abbildung 32: Osteogene Aktivität von BMP-7 nach Adsorption auf C in PBS und RB (mit anschließender 

Quervernetzung mit grünem Licht) (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001; n.s. nicht signifikant). Die Ergebnisse 

werden prozentual bezogen auf die Kontrolle (Kulturplatte) dargestellt. 

Betrachtet man die ALP-Aktivität der hOB auf A, wenn BMP-7 in PBS verdünnt und auf dem 

Kollagen adsorbiert ist, zeigen sich die gleichen Ergebnisse wie für C. Auch hier können 

signifikanten Unterschiede zwischen den Konzentrationen gemessen werden, wenn diese mit der 

unbeladenen Probe verglichen werden. Im Gegensatz zu C kann bei allen drei Spendern nach RGX 

Behandlung kein positiver Effekt mehr auf die Ausdifferenzierung von hOB gemessen werden  

(Abbildung 33).  
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Abbildung 33: Osteogene Aktivität von BMP-7 nach Adsorption auf A in PBS und RB (mit anschließender 

Quervernetzung mit grünem Licht) (* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001; n.s. nicht signifikant). Aufgrund der 

großen Unterschiede in der ALP Aktivität wurden die Ergebnisse nicht gepoolt sondern einzeln dargestellt.  

4.4 Mechanische Charakterisierung 

Zum besseren Verständnis des Einflusses der RGX-Behandlung und der Laminierung auf die 

Eigenschaften der Kollagene sowie deren Zellverhalten wurden diese hinsichtlich verschiedener 

mechanischer Parameter untersucht.  

4.4.1 Einfluss der Quervernetzung auf die Oberflächentopografie 

Der Einfluss der Quervernetzung auf die Oberflächentopografie wurde mittels der Konfokalen 

Laser-Scanning Mikroskopie untersucht (Abbildung 34). Dabei zeigte C eine dichte und feste 

Struktur mit Prägungen, wohingegen A großporig und schwammartig wirkte. Sowohl bei C als 

auch bei A entstand nach RGX-Behandlung ein verändertes Höhenprofil, welches deutlich flacher 

ausfiel. Bei beiden minimierte sich die max. Höhe sowie die max. Tiefe um mehr als die Hälfte. 

C zeigte nach RGX-Behandlung eine Abnahme in der Tiefe der Prägungen. Die Schwammstruktur 

von A kollabierte hierbei völlig. Diese Beobachtung stimmt mit früheren Ergebnissen überein, 

welche zeigen, dass die Struktur auch nach Kontakt mit PBS in sich zusammenfällt [163].  
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Abbildung 34: Konfokale Lasermikroskopie-Aufnahmen von C (a), (b) und A (c), (d) bevor (a), (c) und 

nachdem (b), (d) diese quervernetzt wurden (Vergrößerung 50x, die Maßstabsbalken betragen 100 nm). 
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4.4.2 Einfluss der Quervernetzung und der Laminatstruktur auf das mechanische 

Verhalten 

Um die Kollagene sowie die Laminate hinsichtlich ihres mechanischen Verhaltens zu 

charakterisieren, wurden Zugversuche durchgeführt. Aufgrund der Komplexität des 

Versuchsaufbaus und der eingeschränkten Möglichkeit, heterologe Laminate zu messen, wurde 

nur mit homologen Laminaten gearbeitet. Ein Überblick über die getesteten Proben gibt Tabelle 

14. 

Tabelle 14: Probenübersicht der bei den Zugversuchen genutzten Kollagene bzw. Laminate  

Monolayer Bilayer Multilayer 

Aunbehandelt AA AAA 

ARGX CC CCC 

Cunbehandelt   

CRGX   

 

Zur Bestimmung der Bruchdehnung, dem E-Modul sowie der maximal ertragbaren Spannungen 

wurden die in der Messung erhaltenen Kraft-Weg-Diagramme mithilfe der Dicke der Probe sowie 

deren Breite an der der Greifvorrichtung in die jeweiligen Spannungs-Dehnungs-Diagramme 

überführt. Mithilfe dieser Diagramme konnten die entsprechenden mechanischen Kennwerte wie 

in Abbildung 35 berechnet bzw. abgelesen werden. 
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Abbildung 35: Beispiel einer Spannungs-Dehnungskurve und der daraus ermittelten mechanischen Parameter 

(max. ertragbare Spannung, Bruchdehnung und E-Modul) zur Charakterisierung der Laminate.  

Sowohl C als auch A zeigten in sich charakteristische Kurvenverläufe, welche am Beispiel von 

RGX behandelten Proben in Abbildung 36 a) und b) dargestellt sind. Während für A die Messung 

bis zur Zerstörung der Probe realisierbar war, wurde die Messung für C vorher abgebrochen, da 

die maximale Zugkraft von 1000 mN erreicht war. Aufgrund dessen ließ sich für C nur der E-

Modul bestimmen. Trotzdem verdeutlichen gerade diese unterschiedlichen Abbruchkriterien die 

Unterschiede in den mechanischen Eigenschaften. Während es bei A zur irreversiblen 

Materialverformung kam, endete die Kurve von C im linearen Bereich, d.h. das Material wurde 

reversibel elastisch verformt. Weiter konnten speziell für C zwei unterschiedliche Kurventrends 

beobachtet werden (siehe Abbildung 36 c). Da angenommen wurde, dass sich das wahre 

mechanische Verhalten zwischen den dargestellten Verläufen befindet, wurden die Werte 

gemittelt.  
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Abbildung 36: a) und b) zeigen typische Sapnnungs-Dehnungs Diagramme von C und A am Besipiel von RGX-

behandelten Proben. c) zeigt die für C unterschiedlichen Kurvenverläufe verschiedener Messungen. Aus diesen 

wurden die mechanischen Kennwerte gemittelt.  

Abbildung 37 zeigt die duktile Verformung von A während des Zugversuchs mit anschließendem 

Bruch. Zu Beginn zeigt sich eine leichte Deformation des Materials, welche sich im Lauf der 

Prüfung verdeutlicht. Es kommt zur Einschnürung zur Probenmitte hin, bis schließlich der Bruch 

erfolgt.  

 

 

Abbildung 37: Sequenz des Bruchs von A während eines Zugversuchs.  
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Wie sich schon anhand der typischen Kurvenverläufe vermuten lässt, variiert der E-Modul von C 

zu A stark. Die Werte für C mit > 100 MPa liegen deutlich über denen von A (< 10 MPa). Sowohl 

bei C als auch bei A kommt es zu einer Abnahme des E-Moduls nach Vernetzung der 

Einzelschichten. Während diese bei C 25 % betrug, war die Abnahme, welche für A gemessen 

wurde, doppelt so hoch. Der E-Modul war hier nach RGX-Behandlung um die Hälfte reduziert. 

Durch eine zweite Kollagenschicht konnte für beide Kollagene im Vergleich zur RGX-

behandelten Einzelschicht wieder ein höherer E-Modul gemessen werden. Für CC war der 

gemessene Wert um 17 % höher als der des unbehandelten Kollagens. AA überschritt den E-Modul 

der unbehandelten Proben nicht, dennoch lag er um 35 % über dem der behandelten RGX-

Einzelschicht. Weder bei C noch bei A konnte eine weitere Steigerung des E-Moduls durch eine 

zusätzliche Schicht gemessen werden; bei beiden kam es zu einer Abnahme (Abbildung 38).  
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Abbildung 38: E-Modul kalkuliert aus Spannungs-Dehnungs-Diagrammen von unbehandelten und RGX 

behandelten Kollagenen sowie von verschiedenen Laminaten.  

Wie oben erwähnt, konnte aufgrund der Limitation des Gerätes für C weder die max. ertragbare 

Spannung noch die Bruchdehnung bestimmt werden. Bei A kam es nach Quervernetzung genau 

wie bei den Werten der E-Module auch bei der maximal ertragbaren Spannung zu einer Abnahme. 

Diese Reduktion betrug 70 %. Über eine weitere Schicht konnte die maximal ertragbare Spannung 

um 142 % bezogen auf die RGX behandelte Einzelschicht erhöht werden. Das Dreierlaminat zeigte 

auch hier keine weitere Erhöhung des Wertes im Vergleich zu dem Bilayerlaminat. Im Gegenteil, 

durch die zusätzliche Schicht nahm die maximal ertragbare Spannung um 47 % ab.   
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Auch die Bruchdehnung von A nahm nach Quervernetzung um 32 % ab. Im Gegensatz zu den 

anderen Parametern nahm die Duktilität über das Schichten bis hin zu den 3er-Laminaten 

kontinuierlich zu und somit auch die Bruchdehnung. Für das 3er-Laminat konnte ein um 60 % 

höherer Wert verglichen mit unbehandeltem A gemessen werden. Somit hat das Schichten direkten 

Einfluss auf die Bruchdehnung. 
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Abbildung 39: Maximal ertragbare Spannung und Bruchdehnung kalkuliert aus Spannungs-Dehnungs-

Diagrammen von unbehandelten und RGX behandelten Kollagenen sowie von verschiedenen Laminaten.  

4.4.3 Einfluss der Zellen auf die mechanische Stabilität 

Um den Einfluss von Zellen auf die mechanische Stabilität der Kollagene und Laminate zu 

bestimmen, wurden Dickenmessungen durchgeführt. Eine Abnahme der Kollagendicken zwischen 

den beiden Messzeitpunkten (24 h und 72 h) wurde durch die Zellen verursachten Destabilisierung 

gleichgesetzt. In Tabelle 15 werden alle getesteten Proben aufgeführt. Aufgrund der Instabilität 

von ACA wurde dieses im weiteren Vorgehen ausgeschlossen.  

Tabelle 15: Probenübersicht der bei den Dickenmessungen genutzten Kollagene bzw. Laminate  

Monolayer Bilayer Multilayer 

A (unbehandelt) AA AAA 

A (RGX) CC CCC 

C (unbehandelt) AC CAC 

C (RGX)  ACA (instabil) keine Messung  
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Betrachtet man die Einzelschichten in unbehandeltem und quervernetztem Zustand, kann weder 

für C noch für A eine signifikante Abnahme der Dicke zwischen den beiden Zeitpunkten nach 

Zellkontakt detektiert werden (Abbildung 40). 

 

 

Abbildung 40: Probendicke verschiedener einzelschichtiger Kollagene nach Zellkontakt für 24 h bzw. 72 h 

(* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001; n.s. nicht signifikant). 

 

Die homologen Zweierlaminate CC und AA zeigten keine Destabilisierung ihrer Struktur durch 

die Inkubation mit Zellen. Im Gegensatz dazu konnte eine 40-50 %ige Reduktion der Dicke im 

heterologen AC Laminat 72 h nach Inkubation mit den Zellen gemessen werden (Abbildung 41).  
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Abbildung 41: Probendicke verschiedener zweier Kollagenlaminate nach Zellkontakt für 24 h bzw. 72 h 

(* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001; n.s. nicht signifikant). 

Sowohl CCC als auch CAC zeigten eine signifikante Abnahme 72 h nach Zellkontakt und somit  

eine Destabilisierung ihrer Struktur. Dabei war die Abnahme bei CCC mehr als dreimal so hoch 

(30-40 %) als bei CAC. Hier wurde lediglich eine Abnahme im Bereich von max. 10 % bestimmt. 

AAA hingegen zeigte keine Veränderung in der Dicke nach Zellkontakt (Abbildung 42). 
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Abbildung 42: Probendicke verschiedener dreier Kollagenlaminate nach Zellkontakt für 24 h bzw. 72 h 

(* p < 0.05; ** p < 0.01; ***p < 0.001; n.s. nicht signifikant). 

4.4.3.1 Viabilität der Zellen auf den Laminaten 

Um eventuelle Korrelationen zwischen der Zellviabilität und der Destabilisierung der Laminate 

festzustellen, wurde die Zellproliferation an zur Dickenmessung äquivalenten Zeitpunkten 

durchgeführt. Da für die spätere Anwendung vor allem mehrschichtige Laminate von Relevanz 

sind, wurden ausschließlich diese für die Untersuchungen berücksichtigt. Abbildung 43 zeigt die 

Ergebnisse prozentual bezogen auf die Kontrolle (Kulturplatte). Sowohl nach 24 h als auch nach 

72 h waren signifikante Unterschiede in der Proliferation der NHDF zwischen allen Laminaten 

messbar. Die Unterschiede sind besonders deutlich bei direktem Vergleich der homologen 

Laminate. Während die Viabilität der Zellen auf CCC nach 24 h 87 % und nach 72 h 96 % betrug, 

fand auf AAA quasi keine Proliferation statt. Der Wert lag hier nach 24 h bei 7 % und nach 72 h 

bei 3 %. Die Proliferationsrate der NHDF auf CAC lag zwischen den homologen Laminaten. 

Dennoch fand auch hier eine sehr geringe Proliferation statt. Verglichen zu AAA gab es initial 

eine höhere Proliferation (23 % der Kontrolle), welche über den Zeitraum wie bei AAA abnahm. 

Somit ist CCC das einzige Laminat, auf dem die Viabilität der Zellen über den Zeitraum zunimmt 

und dessen Werte kaum von denen der Kontrolle abwichen.  
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Abbildung 43: Viabilität von NHDF Zellen nach 24 h bzw. 72 h auf den verschiedenen Kollagenlaminaten. Da 

sich alle Werte höchst signifikant voneinander unterschieden (***p < 0.001) wurden diese aus 

Übersichtsgründen nicht in der Grafik aufgeführt. Die Ergebnisse werden prozentual bezogen auf die 

Kontrolle (Kulturplatte) dargestellt. 

4.4.3.2 In vitro-Zytotoxizitätsuntersuchungen der Laminate 

Um das Proliferationsverhalten der NHDFs besser zu verstehen, wurden die Laminate hinsichtlich 

ihrer zytotoxischen Eigenschaften untersucht. Hierfür wurden L929 Zellen genutzt, da diese laut 

DIN EN ISO 10993-5 zur Prüfung auf in vitro-Zytotoxizität von Medizinprodukten standardmäßig 

für solche Untersuchungen eingesetzt werden. Die Ergebnisse werden prozentual bezogen auf die 

Kontrolle (Kulturplatte) dargestellt (Abbildung 44). Aufgrund der Höher der Zellviabilität für 

CCC (100 %), bei welchen keine zytotoxischen Eigenschaften nachgewiesen werden konnten, 

wurden die Einzel- und Zweierschichten nicht weiter berücksichtigt. Betrachtet man die Werte bei 

A, AA und AAA wird deutlich, dass die Zytotoxizität des Mediums, welches mit den Kollagenen 

in Kontakt war mit der Anzahl der Schichten zunimmt. Während für das Medium welches mit A 

in Kontakt stand eine Zellviabilität von 85 % gemessen wurde, sank diese von 33 % auf 3 % über 

die zusätzlichen Schichten. Speziell der Wert für AAA impliziert eine hohe Zytotoxizität der 

Laminate auf die Zellen. Die DIN EN ISO 10993-5 definiert eine Reduktion um > 30 % als 

zytotoxisch. Im Fall von AAA ist der Wert um 97 % reduziert. Für Medium, welches mit CCC 

und CAC in Kontakt war, konnte keine Zytotoxizität festgestellt werden. Die Werte auf CCC 

entsprechen denen der Kulturschale und bei CAC lag der Wert bei 88 %. In beiden Fällen war die 

Viabilität nicht um > 30 % reduziert, auch wenn ein negativer Trend beobachtet wurde, sobald 

eine Schicht A im Laminat enthalten war.  
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Abbildung 44: In vitro-Zytotoxizitäts-Assays der Laminate durchgeführt mit L929 Zellen (* p < 0.05; 

** p < 0.01; ***p < 0.001; n.s. nicht signifikant). Die Ergebnisse werden prozentual bezogen auf die Kontrolle 

(Medium ohne Kollagen Kontakt) dargestellt 
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5  Diskussion 

Die Dissertation befasst sich mit der Entwicklung von Kollagenlaminaten zur beschleunigten 

Heilung von Knochenbrüchen kritischer Größe und der Verhinderung von Pseudoarthrosen.  Dabei 

sollen die Freisetzung der inkorporierten Moleküle, welche zur verbesserten Knochenheilung 

beitragen, sowie die Stabilität des Laminates durch die Kollagen Zusammensetzung gesteuert 

werden. Die Arbeit basiert auf verschiedene interdisziplinären Methoden, welche zur Herstellung 

und Charakterisierung dieser Laminate dienen.  

Da Infektionen bei einer gestörten Frakturheilung eine übergeordnete Rolle spielen, lag der erste 

Fokus der Arbeit zunächst auf der Evaluierung der Toxizität des Antibiotikums Vancomycin, mit 

welchem Infektionen vorgebeugt werden sollen. Hier wurde der Einfluss verschiedener 

Konzentrationen auf die Viabilität und Funktionalität an verschiedenen, am Regenerationsprozess 

beteiligten Zellen, bestimmt. 

Die weitere Arbeit beschäftigt sich mit der Entwicklung und Charakterisierung der Laminate. 

Hierfür wurden der Einfluss der genutzten Kollagene und Laminate sowie deren 

Quervernetzungsparameter untersucht und im Folgenden ausdiskutiert. Außerdem soll d ie 

Aktivität der eingebrachten Moleküle nach Quervernetzung sowie die mechanische 

Charakterisierung abhängig von der Behandlung erörtert werden.  

5.1 Toxizität von Vancomycin 

Zur Prävention bakterieller Infektionen während des Heilungsprozesses soll in die Laminate 

Vancomycin inkorporiert werden. Damit durch eine zu hohe Konzentration kein negativer Effekt 

entsteht, wurde zunächst der Einfluss der verschiedenen Konzentration auf die Zellviabilität und 

deren Funktionalität bestimmt. Um möglichst aussagekräftige Ergebnisse in Bezug auf die 

Laminate und deren Anwendung zu erhalten, wurde hier eine Vielzahl von an der 

Knochenregeneration beteiligten Zellen einbezogen. Dazu zählen Fibroblasten, Endothelzellen, 

Muskelzellen und Osteoblasten. Weiter wurde ein langer Zeitraum (bis zu 10 Tage) und eine große 

Bandbreite an Konzentrationen (0,01 – 2 mg/mL) untersucht.  

Die Ergebnisse zeigen, dass jeder Zelltyp an mindestens einem Zeitpunkt über die Messdauer auf 

eine der Konzentrationen mit einer verminderten Viabilität reagiert. Generell fällt auf das die 

Sensitivität gegenüber Vancomycin von Tag 1 zu Tag 3 steigt und von Tag 7 zu Tag 10 abnimmt. 

Insbesondere die ersten Tage zeigen, dass es sich nicht nur um eine konzentrationsabhängige, 

sondern auch um eine zeitabhängige Reaktion handelt. Diese starke Zunahme der Sensitivitäten in 
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den ersten Tagen spricht bei Drug Delivery Systemen eher für einen „burst release“ (initial rasche 

Freisetzung) als für einen „steady state“ (anhaltende Freisetzung). 

Des Weiteren verhalten sich alle Zellen unterschiedlich, sodass hier, wie zu erwarten war kein 

genereller Schluss gezogen werden kann. Primäre SkMc beispielsweise reagieren am sensibelsten 

mit einer signifikant verminderten Viabilität ab der kleinsten Konzentration an Tag 3. Lediglich 

HUVECs zeigen an diesem Tag keine signifikanten Unterschiede. Dieser Versuch wurde 

unabhängig voneinander dreimal durchgeführt. Hier haben die HUVECs stark unterschiedlich auf 

das Vancomycin reagiert, worauf die große Standardabweichung zurückzuführen ist . Da HUVECs 

sehr sensible primäre Zellen sind, ist die Interpretation dieser Ergebnisse schwer. Einen 

zeitabhängigen Effekt von Vancomycin auf HUVECs konnten Drouet et al. zeigen. Innerhalb der 

ersten 24 h kam es bei einer Konzentration von 5 mg/mL zu einer verminderten Viabilität [168]. 

Nach 72 h reagierten die Zellen nur noch sensitiv ab einer Konzentration von 2,5 mg/mL.  

Weiter haben die Ergebnisse gezeigt, wie wichtig es ist, auch mit primären Zellen anstatt nur mit 

Zelllinien zu arbeiten. Während bei den primären Osteoblasten keine verminderte Viabilität an 

Tag 5 zur Kontrolle gemessen wurde, zeigte die osteoblasten-ähnliche Zelllinie SaOS-2 hier eine 

signifikante Verminderung ab der geringsten Konzentration.  

Zur Verdeutlichung der Ergebnisse wurde zudem noch der Einfluss von Vancomycin auf das 

Differenzierungsverhalten von hOB, auf die Myotubenformation von SkMc und die 

Gefäßformation von HUVECs untersucht. 

Dabei fällt auf, dass die hOB und die SkMc in den Funktionalitätstest deutlich sensitiver auf 

Vancomycin reagieren. Die SkMc zeigen eine verminderte Viabilität an Tag 5 ab einer 

Konzentration von 0,5 mg/mL. Die Messung zum Einfluss von Vancomycin auf die 

Myotubenformation fand analog zum Viabilitäsassay fünf Tage nach der Inkubation mit 

Vancomycin statt. Hier reagierten die Zellen bereits ab einer Konzentration von 0,1 mg/mL 

negativ auf das Vancomycin. Aufgrund des Versuchsaufbaus können bei den hOB nur die Werte 

von Tag 5 des Viabilitätsassays mit dem Funktionalitätstest an Tag 6 verglichen werden. Während 

sich für die hOB eine verminderte ALP Aktivität ab einer Konzentration von 1 mg/mL messen 

lies, konnte an Tag 5 kein negativer Einfluss von Vancomycin auf die Viabilität gemessen werden. 

Da die vorangegangenen Viabilitätstests zeigten, dass über die Dauer der Inkubation die Toxizität 

von Vancomycin abnimmt, kann auch bei den hOB in dem Funktionalitätstest obwohl Tag 5 mit 

Tag 6 verglichen wird, von einer gesteigerten Empfindlichkeit gegenüber Vancomycin gesprochen 

werden 
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Im Gegensatz hierzu zeigen HUVECs in kleinen Konzentrationen (0,01-0,2 mg/mL) eine 

verbesserte Länge und Anzahl der junctions. Auf die totale Länge wurde kein Effekt gemessen. 

Generell lässt sich hier nicht erklären, warum das Vancomycin auf zwei der drei Parameter einen 

positiven Effekt hat.  

Die Versuche konnten zeigen, dass selbst kleine Konzentration von 0,01 mg/mL einen negativen 

Einfluss auf die Zellviabilität haben. In der Orthopädie werden oft Polymethylmethacyrlate 

(PMMA)-Knochenzemente genutzt, die Antibiotika freisetzen. Diese Methode ermöglicht den 

Einsatz der benötigten Dosis am Ort des Geschehens ohne systemisch toxische Reaktion 

auszulösen. Dabei sind die dort genutzten Konzentrationen mit bis zu 3 g Antibiotikum pro 

Knochenzement extrem hoch oder bestehen aus Kombinationen verschiedener Präparate [169-

171]. Die in der Arbeit dargestellten Ergebnisse zeigen allerdings, dass selbst kleinste 

Konzentration von 0.01 mg/mL toxisch auf die an der Knochenregeneration beteiligten Zellen 

wirken können. Es gibt jedoch auch Studien mit anderen Ergebnissen. So zeigt die Studie von 

Rathbone et al., dass Vancomycin eines der am wenigsten toxisch wirkenden Antibiotika ist [172]. 

Hier wurde der Einfluss von 21 Antibiotika auf die Zellzahl und ALP Aktivität auf käuflich 

erworbene primäre Osteoblasten untersucht. Vancomycin vermindert dabei erst ab einer 

Konzentration von 5 mg/mL die Zellzahl (50-74 % zur Kontrolle) nach 10 bzw. 14 Tagen. Ab der 

gleichen Konzentration wird auch die ALP Aktivität beeinflusst, allerdings in einem geringeren 

Ausmaß (26-49 % zur Kontrolle). Die in dieser Dissertation durchgeführte Studie zeigt, dass der 

Einfluss von Vancomycin über den Zeitraum von 10 Tagen abnimmt. Da das Antibiotikum alle 4 

Tage über einen Medienwechsel erneuert wird, spricht das eher für eine Sensibilisierung der Zellen 

gegenüber dem Medikament als für eine Verstoffwechselung. Da auch hier ab Tag 10 keine 

verminderte Proliferation von Osteoblasten festgestellt wurde, stimmen die Ergebnisse teilweise 

überein. Dennoch zeigen selbst kleinere Konzentration von Vancomycin über einen kürzeren 

Zeitraum einen toxischen Effekt. Da bei Rathborn et al. nur nach 10 bzw.  14 Tage getestet wurde, 

kann die Aussage, dass Vancomycin das am wenigsten toxisch wirkende Antibiotikum darstellt, 

lediglich auf eine Therapiedauer von > 10 Tage bezogen werden. 

Im Gegensatz dazu untersuchten Edin et al. die Viabilität von MG-63 Zellen unter Einfluss von 

Vancomycin nach einem kürzeren Zeitraum (24 h und 72 h)[173]. Dabei zeigte erst eine 

Konzentration von 10 mg/mL einen negativen Effekt auf die Zellen. Bis 1 mg/mL waren keine 

signifikanten Unterschiede messbar. Da hier mit osteoblasten-ähnlichen Zellen gearbeitet wurde, 

ist der Vergleich mit den hier dargelegten Ergebnissen nicht direkt möglich, da bekannt ist, dass 

sich Zelllinien und primäre Zellen oft im Verhalten unterscheiden [174]. 
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Generell zeigen diese Ergebnisse wie wichtig es ist einzelne Antibiotika hinsichtlich ihres 

Einflusses auf verschiedenste Zellen und unterschiedlichen Expositionszeiten zu untersuchen. Die 

Studie zeigt auch, dass die im Knochenzement oft eingesetzten 3 mg Antibiotikum deutlich zu 

hoch sind und negativen Einfluss auf die Zellen nehmen können. Auch um die Ausbildung von 

Antibiotikaresistenzen zu verhindern, ist es wichtig optimal wirksame Dosen über einen relevanten 

Zeitraum freizusetzen.  Da in den Laminaten Vancomycin über einen kurzen Zeitraum freigesetzt 

werden soll, ist es besonders wichtig mit geringen, aber wirksamen Konzentration zu arbeiten, 

sodass es direkt zur Bakterienabtötung kommt, bevor die wirksame Dosis unterschritten wird . 

5.2 Einfluss der Kollagene sowie der Quervernetzungsparameter auf die 

Zellviabilität  

Die Grundlage der Laminate stellt neben den Kollagenen selbst ihre Herstellung durch 

Quervernetzung dar. Zur optimalen Knochenregeneration sollen die Laminate biokompatibel sein 

und die Quervernetzung möglichst keinen bzw. im besten Fall einen positiven Einfluss auf die 

Zellviabilität haben. Deshalb wurden zunächst die Vernetzungsparameter optimiert sowie der 

Einfluss der Kollagene auf die Zellproliferation evaluiert.  

5.2.1 Einfluss der Quervernetzungsparameter 

Speziell in der Ophthalmologie, bei Verletzungen der Cornea, kommt oft photochemisches 

Quervernetzen mit Bengalrosa zum Einsatz. Hier werden meist Konzentration von 0,1 % RB 

genutzt [175-177]. Die Studie von Chan et al. konnte zeigen, dass neben der Menge der 

Laserenergie auch die Konzentration des Photosensibilisators Einfluss auf die Porengröße hat 

[178]. Da in der Augenheilkunde andere Zellen als bei der Knochenregeneration von Relevanz 

sind und verschiedene Zellpopulationen unterschiedliche Ansprüche an die 

Oberflächentopographie haben, sollten zunächst die Vernetzungsparameter optimiert werden[179-

181]. Beispielsweise ist bekannt, dass raue Oberflächen die Adhäsion von Osteoblasten fördern, 

wohingegen Fibroblasten glatte Oberflächen bevorzugen [182]. Auch andere Zellen wie 

Makrophagen und Keratinozyten sind dafür bekannt, sensitiv auf die Oberflächentopographie zu 

reagieren [183] [184, 185].  

Hierzu wurde anfangs der Einfluss der RB-Konzentration zur Quervernetzung auf die 

Zellviabilität von NHDFs und hOB untersucht. Da es lediglich um den Einfluss des RB ging, 

wurde C als Modellkollagen verwendet. Neben der in der Ophthalmologie üblichen 0,1 % RB-
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Lösung wurde zusätzliche eine 0,01 % RB-Lösung genutzt. Chan et al. zeigten bereits, dass selbst 

sehr geringe RB-Konzentrationen von < 0,00008 % Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften 

von Kollagengelen haben können [141]. In Abhängigkeit von der RB-Konzentration zeigen 

NHDFs keinen signifikanten negativen Einfluss bezüglich ihrer Viabilität bezogen auf die 

Kontrolle (Kulturboden). Dennoch liegt ein negativer Trend vor, denn die Proliferation von hOB 

wird durch die höhere RB Konzentration signifikant negativ beeinflusst. Wie schon erwähnt, 

können Änderungen der mechanischen Eigenschaften durch Quervernetzung die Zellviabilität 

bzw. deren Proliferation beeinflussen. 

Es ist bekannt, dass RB in vitro phototoxischer wirkt als in vivo, dafür wird u. a. der Unterschied 

in der Zellumgebung verantwortlich gemacht [186]. In vivo sind die Zellen von der 

dreidimensionalen extrazellulären Matrix umgeben mit deren Bestandteilen sie wechselwirken 

können. Diese Wechselwirkung kann beispielsweise Einfluss auf die Reaktion der Zelle auf 

externe Reize nehmen [187]. Betrachtet man dagegen die in vitro-Bedingungen wachsen die 

Zellen auf der Kulturplatte als Monolayer ohne die in der Matrix enthaltenen Strukturproteine und 

Proteoglycane.  

Bei der photochemischen Gewebebindung stehen die Zellen unter direktem Einfluss der 

Bestrahlung und des RB. In diesem Versuchsaufbau hingegen wurden die Kollagene, bevor sie 

mit Zellen versetzt wurden, quervernetzt. In der direkten Herstellung der Laminate spielen die 

Zellen selbst keine Rolle. Daher ist der oben genannte. Umgebungseffekt nicht von Relevanz und 

stellt keine Begründung für die verminderte Proliferation von hOB dar. 

Da in der Ophthalmologie standardmäßig Konzentrationen von 0,1 % eingesetzt werden, wird 

nicht von einer direkten Toxizität von RB ausgegangen, sondern von geänderten mechanischen 

Eigenschaften sowie einer veränderten Oberflächenbeschaffenheit. Diese Veränderung konnte 

auch in nachfolgenden Versuchen bestätigt werden. Neben der RB-Konzentration wurde auch 

untersucht, ob die Dauer der Quervernetzung Einfluss auf die Zellviabilität hat. Auf allen 

getesteten Kollagenen konnte weder mit hOB noch mit SkMc ein Unterschied in der Proliferation 

bestimmt werden. Dies deutet darauf hin, dass die Quervernetzung der Kollagene nach 10 min 

vollständig abgelaufen ist. Aufgrund dieser Ergebnisse wurden für das weitere Vorgehen (Testung 

der Aktivitäten der Biomoleküle sowie der Herstellung der Laminate) folgende Parameter gewählt: 

10 min mit 0,01 % RB Lösung.  
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5.2.2 Biokompatibilität der verschiedenen Kollagene 

Nach Optimierung der Vernetzungsparameter wurden die verschiedenen Kollagene hinsichtlich 

ihrer Biokompatibilität untersucht. Hierzu wurden neben den hOB auch SkMc Zellen mit 

einbezogen. Beide reagierten nahezu identisch auf die verschiedenen Kollagene. Die stärkste 

Proliferation fand auf C gefolgt von A und dann auf V statt. Die Viabilität der Zellen auf C zeigte 

dabei über die Tage eine kontinuierliche Zunahme. Von Tag 1 zu Tag 7 nahm die Viabilität der 

hOB auf A zunächst ab, in den folgenden Tagen blieben die Werte dann konstant. Bei den SkMc 

blieb die Zellviabilität von Tag 1 zu Tag 3 konstant und erhöhte sich anschließend leicht. Im 

Gegensatz zu A nahm die Viabilität der hOB auf V von Tag 7 zu Tag 10 auch weiterhin ab. Gründe 

für das unterschiedliche Verhalten können die Kollagenstrukturen selbst sein. C ist ein sehr 

dünner, flexibler Film. V hingegen ist ein sehr kompaktes, starres Kollagen, welches die Zellen 

bei der Migration hindern könnte. Die schwammartige Struktur von A könnte ebenfalls das 

Verhalten der Zellen erklären. Aufgrund der Dicke könnten die Zellen länger benötigen, um einen 

Zell-Zell-Kontakt herzustellen. Um dieser Hypothese nachzugehen, wurde der gleiche Versuch 

nochmals mit einer dreifach höheren Zellzahl durchgeführt. Dies führte allerdings zu den gleichen 

Ergebnissen (Daten nicht gezeigt). Daher wird angenommen, dass dieses Verhalten auf die 

mechanischen Eigenschaften des Kollagens zurückzuführen ist. 

Die im Vergleich zur Kontrolle geringe Viabilität der Zellen auf A und V stimmt mit der Studie 

von Rothamel et al. überein. Hier wurde die Zellzahl von SaOS-2 und humanen parodontalen 

Ligmentfibroblasten untersucht, nachdem diese für sieben Tage auf vier käuflich erwerbbaren 

Kollagenen inkubiert wurden. Bei allen getesteten Kollagenen war die Zellzahl signifikant  

geringer als die der Kontrolle [188]. Im Gegensatz dazu nahm die Viabilität von hOB und SkMc 

auf C zu und erreichte nach Quervernetzung 100 % der Viabilität der Kontrolle. Ein direkter 

Studienvergleich fällt allerdings aufgrund der verschiedenen Bedingungen (Zellen, Kollagene, 

Kulturdauer) schwer. 

Für das weitere Vorgehen wurde wegen der andauernd sehr schlechten Viabilität der Zellen auf V 

dieses für die weitere Laminatentwicklung nicht berücksichtigt. Außerdem zeigen die Ergebnisse, 

dass verschiedene Zellen unterschiedlich auf den Kollagenen proliferieren. Somit kann über eine 

Kombination zwischen einem Kollagen, auf dem die Zellen gut proliferieren, und einem Kollagen, 

wo dies in geringem Ausmaß geschieht die Laminatdegradierung gesteuert werden.  
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5.2.2.1 Einfluss der Ausrichtung der Kollagene 

Weiter zeigen die SkMc sowie die hOB stark unterschiedliche Viabilität auf C und A. Um daraus 

resultierende Einflüsse auf die weiteren Versuche auszuschließen, wurde untersucht, welchen 

Einfluss die Ausrichtung der Laminate in der Mikrotiterplatte auf die Zellviabilität von hOB 

nimmt. Während versuchsbedingt ein Kollagen am Boden der Kulturplatte haftet, wird das Zweite 

auf diesem platziert und darauf werden anschließend die Zellen ausgesät. Somit besteht zur unteren 

Schicht zunächst kein direkter Zellkontakt. Obwohl die Viabilität der Zellen auf den 

Einzelschichten stark variiert, zeigt sich im heterologen Laminat kein signifikanter Unterschied 

zwischen den Ausrichtungen. Verschiedene Studien mit biologischen Verbundwerkstoffen zeigen, 

dass  solche Materialkombinationen Einfluss auf das Zellverhalten nehmen können [189, 190]. 

Eine solche Kombination könnte auch hier die Viabilität der hOB positiv beeinflussen. Außerdem 

besteht die Möglichkeit, dass die Zellen aufgrund der Grenzflächen auch seitlich in das 2er-

Laminat einwandern können. Somit haben die Zellen die Option, in Richtung einer biologisch 

kompatiblen Matrix zu migrieren.  

Für das weitere Vorgehen wurde ein Einfluss der Ausrichtung der Laminate auf die 

Zellproliferation ausgeschlossen.  

5.3 Einfluss der Quervernetzung auf die Wirkungsweise von Vancomycin, 

BMP-7 und SDF-1α 

Die Laminate sollen durch Freisetzung einer definierten Konzentration an Antibiotika bzw. 

Biomolekül zur Knochenregeneration beitragen. Dafür werden Vancomycin, BMP-7 und SDF-1α 

in RB gelöst bzw. verdünnt und auf das Kollagen gegeben, bevor mit grünem Licht quervernetzt 

wird. Durch den zugrundeliegenden Herstellungsprozess stehen die Moleküle direkt unter Einfluss 

der Quervernetzung der Kollagene. Um den Einfluss dieses Prozesses auf die Molekül-Aktivität 

auszuschließen, wurden Aktivitätstest nach der RGX-Behandlung durchgeführt.  

5.3.1 Antimikrobielle Aktivität von Vancomycin nach Quervernetzung 

Zur Testung von Vancomycin wurden drei unterschiedliche Konzentrationen genutzt (10, 50 und 

100 µg) und diese in PBS/RB gelöst bzw. RGX-behandelt. Da die Umgebung im Körper deutlich 

komplexer ist (Enzyme, Blutfluss etc.) als in vitro, wurde bewusst mit einer MHK-

überschreitenden Konzentration gearbeitet. Die vorangegangene Toxizitätstestung von 

Vancomycin konnte außerdem zeigen, dass sehr kleine Konzentrationen am ersten Tag keine bis 



84 

sehr geringe Toxizität aufweisen. Da in diesem Versuchsaufbau zusätzlich die Diffusion aus den 

Kollagenen eine Rolle spielt, wurde die fünffache, die 25-fache sowie die 50-fache MHK-

Konzentration gewählt. 

Bei C entsteht in jeder genutzten Konzentration und behandlungsunabhängig (PBS- oder RB- 

gelöst bzw. RGX-behandelt) ein Hemmhof. Auch für A lässt sich die gleiche Beobachtung 

machen. Bei beiden Kollagenen unterscheidet sich die Größe der Hemmhöfe zwischen den 

Konzentrationen kaum. Vergleicht man C und A scheinen die Hemmhöfe von A visuell kleiner.  

Da kein offensichtlicher Unterschied zwischen den Behandlungen (PBS, RB, RGX) lag, wurde 

ein Einfluss der RGX-Behandlung auf die Vancomycin-Aktivität ausgeschlossen und weitere 

Untersuchungen mit Vancomycin beschichteten Kollagenen angeschlossen. 

Auch im weiterführenden Versuch zur Bestimmung des Einflusses auf die Vancomycin 

Freisetzung zeigten sich Unterschiede zwischen den beiden Kollagenen. Wurden 10 µg 

Vancomycin auf C aufgebracht und das damit in Kontakt stehende Medium mit Staphylococcus 

aureus infiziert, bildeten sich bei anschließendem Ausplattieren einer 1:10 Verdünnung deutliche 

KBE. Wurde der Versuch mit A durchgeführt, war dies nicht der Fall. Hier war die gesamte 

Agarplatte mit einem Bakterienrasen bedeckt.  

Von Projektpartnern der Technischen Universität Darmstadt durchgeführte Freisetzungsversuche 

zeigen, dass sowohl bei C als auch bei A 80-90 % des inkorporieren Vancomycins innerhalb der 

ersten 24 h freigesetzt wird [163]. Somit würde in der kleinsten Menge immer noch 8–9 µg 

freigesetzt werden, was deutlich über dem MHK von 2 µg liegt. Weiter wurde gezeigt, dass kein 

Unterschied in der Freisetzung zwischen RGX-behandelten und unbehandelten Proben besteht. 

Somit nehmen bei der weiteren Laminatentwicklung lediglich die Schicht, in welcher das 

Vancomycin eingebracht ist, sowie das verwendete Kollagen Einfluss auf die Freisetzung. Der 

Prozess der Quervernetzung selbst kann ausgeschlossen werden. Eine mögliche Begründung für 

die höhere Bakterienbelastung bei A könnte der Unterschied im „burst release“ sein. Während bei 

C in den ersten 30 min 2/3 des Vancomycins freigesetzt wird, wird bei A nur die Hälfte freigesetzt. 

Die initiale Bakterienabtötung könnte somit ausschlaggebend für die hier zugrundeliegenden 

Unterschiede sein. In höheren Konzentrationen (50 µg) lassen sich keine Unterschiede mehr 

zwischen den Kollagenen feststellen. Somit sollte, wenn A die zum Knochen ausgerichtete Schicht 

darstellt, mit einer Mindestkonzentration von 50 µg Vancomycin beschichtet werden, wohingegen 

bei C 10 µg Vancomycin zur Abtötung des Staphylococcus aureus ausreichen. Generell ist für 

Anwendungen in der Klinik ein „burst release“ von Vorteil, da es hierbei zum akuten Abtöten der 
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pathogenen Keime kommt, bevor der MHK unterschritten wird [191]. Die RGX Behandlung 

nimmt weder Einfluss auf die Aktivität noch auf die Freisetzung von Vancomycin.  Während bei 

der herkömmlichen systemischen Infektionsprophylaxe hohe Dose verabreicht werden, 

ermöglichen die Kollagenlaminate kleine aber wirksame Konzentrationen.   

5.3.2 Osteogene und angiogene Aktivität von BMP-7 und SDF-1α nach Quervernetzung 

Neben Vancomycin wurde die Aktivität des angiogenese-fördernden Faktors SDF-1α, sowie die 

des ostoegenese-fördernden Faktors BMP-7 unter Einfluss von RGX untersucht.  

Sowohl bei C als auch bei A, ließ sich eine signifikant gesteigerte Zellproliferation der HUVECs 

messen, wenn die quervernetzten Kollagene SDF-1α enthielten. Daraus lässt sich schließen, dass 

der Prozess des Quervernetzens keinen Einfluss auf die Aktivität von SDF 1-α nimmt und dieses 

ohne Probleme in das Laminat inkorporiert werden kann. Die Testung der Aktivität von BMP-7 

auf die osteogene Differenzierung von Osteoblasten erfolgte mit zwei Konzentrationen (100 und 

500 ng) und einem ALP Assay. Bei der Adsorption von BMP-7 in PBS auf den Kollagenen zeigte 

sich sowohl bei C als auch bei A eine erhöhte ALP-Aktivität. Diese Aktivitätssteigerung scheint 

unabhängig von den Konzentrationen zu sein, da zwischen den 100 ng und 500 ng BMP-7 kein 

signifikanter Unterschied gemessen werden kann. Es zeigen sich analoge Ergebnisse, wenn C mit 

BMP-7 quervernetzt wurde. Auch hier war eine erhöhte konzentrationsunabhängige ALP-

Expression messbar. Verglichen mit dem unbehandelten BMP-7 ist diese zwar leicht reduziert, 

aber dennoch deutlich vorhanden.  

Chan et al. konnten zeigen, dass die Vernetzung, abhängig von der RB Konzentration Einfluss auf 

die Freisetzung von BSA hat und diese dadurch retardiert werden kann [136]. Im Gegensatz zu C 

kann nach Quervernetzung bei A kein positiver Effekt des BMP-7 auf die hOB gemessen werden. 

Da die Aktivität von BMP-7 nach Adsorption auf A vorhanden bleibt, kann daraus gefolgert 

werden, dass die mechanischen und strukturellen Änderungen durch RGX Einfluss auf die 

biologische Wirkungsweise nehmen. Aufgrund der kompakten Struktur und der dichten Fasern 

von C wurde in vorangegangenen Untersuchungen davon ausgegangen, dass dieses schon in 

bestimmter Weise vorvernetzt ist [163]. Im Gegensatz dazu zeigt A eine Struktur mit offenen 

Poren, welche mehr Vernetzungsmöglichkeiten bieten. Somit könnte es durch die stärkere 

Vernetzung zu einem größeren Einfluss auf die Freisetzung von BMP-7 kommen. 

Weiter könnte die Größe der Proteine eine Rolle spielen. BMP-7 ist mit einer molekularen Größe 

zwischen 25-35 kDa mehr als doppelt so groß wie das SDF-1α. Chan et al. zeigten, dass die 

Porengrößenverteilung von RGX-behandelten, sowie GA quervernetzten Kollagengelen abnimmt. 
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Diese lag in den unbehandelten Kontrollen zwischen 200-400 µm. Nach Quervernetzung 

verringerte sie sich auf 1-2 µm [178]. Zwischen RGX und GA gab es keine signifikanten 

Unterschiede, Eine solch veränderte Porengrößenverteilung könnte Einfluss auf die Freisetzung 

von BMP-7 nehmen. Da SDF-1α eine geringere molekulare Größe hat, wäre es möglich, dass die 

veränderte Porengröße keinen Effekt auf dessen Freisetzung hat. 

Ähnliche Effekte wurden für mesoporöse Silizium-Nanopartikel (MS-MP) beschrieben. 

Pastor et al. zeigten in ihrer Studie, dass die Porengröße in solchen Nanopartikeln Einfluss auf die 

Freisetzung von BMP-7 nehmen kann [192].Bei großen Poren (> 10 nm) konnte eine 100 %ige 

Freisetzung innerhalb von 24 h bis 48 h erreicht werden. Im Gegensatz dazu behielten MS-MP mit 

Poren < 7 nm auch nach 96 h den Großteil ihrer Molekülladung. So konnte in diese Partikeln eine 

bis zu 2 Wochen retardierte Freisetzung von BMP-7 erreicht werden. 

Die Experimente zeigen deutlich, dass das Quervernetzen mit RGX eine vielversprechende 

Methode zur Herstellung der Laminate ist. Das direkte Lösen oder das Verdünnen in RB 

ermöglicht die Beladung der Kollagene mit definierten Konzentrationen an gewünschten 

Wirkstoffen oder Biomolekülen. Dadurch können beliebig viele Kollagenschichten mit 

unterschiedlichen Inhalten und anhaltenden Aktivitäten ineinander quervernetzt werden. 
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5.4 Mechanische Charakterisierung der Kollagene 

Im Folgenden werden die einzelnen Ergebnisse der Versuche zur mechanischen Charakterisierung 

diskutiert. Abbildung 45 zeigt eine Übersicht der Zusammenhänge zwischen den mechanischen 

Eigenschaften, der Zellproliferation und der Kollagenlaminatzusammensetzung. 

 

Abbildung 45: Zusammenhang zwischen den Kollagenschichten, der Zellproliferation und den mechanischen 

Eigenschaften. 

5.4.1 Einfluss der Quervernetzung auf die Oberflächentopografie  

Mithilfe der Konfokalen Laser-Scanning Mikroskopie sollte der Einfluss der Quervernetzung auf 

die Oberflächentopografie untersucht werden. Dabei reflektieren die lichtmikroskopischen 

Aufnahmen die makroskopische Wahrnehmung. Die Prägungen auf C werden auch hier nochmals 

deutlich, genauso wie die schwammartige Struktur von A. Dabei zeigen sich zwischen den 

Kollagenen auch im Höhenprofil starke Unterschiede. Beim Vergleich zwischen unbehandelten 

und quervernetzten Kollagenen reduziert sich dieses Profil sowohl für A also auch für C. Die 

kompakte Struktur von C wird somit noch fester. Dies zeigt sich auch in Dickenmessungen. Die 

Dicke reduziert sich um 21 % wenn C quervernetzt wurde [163]. A hingegen zeigt einen völligen 
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Kollaps der Schwammstruktur. Dieser Zusammenfall ist allerdings flüssigkeitsabhängig und nicht 

behandlungsabhängig. Wie frühere Untersuchungen gezeigt haben führt auch Kontakt mit PBS zu 

einem solchen Strukturkollaps [163]. Auch wenn angenommen wird, dass der Verlust der 

Schwammstruktur zu einer Änderung der Porengröße und Verteilung führt, kann hierzu keine 

direkte Aussage getroffen werden.  

5.4.2 Einfluss des Quervernetzens sowie des Schichtens der Kollagene auf das 

mechanische Verhalten 

Um die Laminate mechanisch zu charakterisieren sowie den Einfluss der RGX Behandlung auf 

die Einzelschichten zu untersuchen, wurden Zugversuche mit einem Faserzugmodul durchgeführt. 

Um eine möglichst anwendungsnahe Umgebung zu schaffen fand zuvor ein 10-minütiges Quellen 

der Proben in PBS statt. Zur möglichst detailreichen Charakterisierung wurden folgende Werte 

bestimmt: der E-Modul, die Bruchdehnung sowie die max. ertragbare Spannung. Dabei ist der E-

Modul ein Maß für die Steifigkeit des Materials. Mithilfe der Bruchdehnung kann eine Aussage 

bezüglich der Materialduktilität getroffen werden, d. h. je höher dieser Wert ist, desto mehr kann 

sich das Material plastisch verformen, bevor es zu einem Bruch kommt. Die max. ertragbare 

Spannung stellt genau das dar, was sie aussagt. Duktile Materialien brechen hier nicht sofort, sie 

schnüren ein und dehnen sich weiter (Abbildung 37). 

Zur Bestimmung der E-Module wird eine hohe Auflösung mit geringer Kraft benötigt. Genau aus 

diesem Grund lässt sich für C keine Aussagen bezüglich der Bruchdehnung und der max. 

ertragbaren Spannung treffen. Die max. Zugkraft des Faserzugmoduls beträgt 1000 mN und ist 

damit zu gering für das kompakte C Kollagen. Wenn auch keine quantitative Aussage möglich ist, 

zeigt die Tatsache, dass die Bestimmung der Werte für A, nicht aber für C möglich ist, dass große 

Unterschiede in den mechanischen Eigenschaften bestehen.  

Bei den Multilayerlaminaten wurde ACA ausgeschlossen, da dieses nicht stabil war. Es ließ sich 

weder für die Dickenmessungen aus den 48-Well-Platten entfernen noch für die Zugversuche in 

die richtige zuschneiden.  

5.4.2.1 Einfluss auf die Bruchdehnung und die max. ertragbare Spannung  

Die Bruchdehnung sowie die max. ertragbare Spannung von A nehmen nach Quervernetzung 

zunächst ab. Nach Vernetzung mit einer zweiten Kollagenschicht kommt es, wie zu erwarten, zu 

einer Zunahme beider mechanischer Kennwerte. Die Bruchdehnung kann über eine dritte Schicht 

nochmals erhöht werden, sodass sie über dem Wert des unbehandelten Kollagens liegt. Für die 
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Multilayerlaminate findet keine weitere Steigerung der max. ertragbaren Spannung statt, diese 

vermindert sich wieder.  

Die Abnahme der Bruchdehnung nach Quervernetzung wurde bereits in der Literatur beschrieben. 

So zeigt Rattenschwanz-Kollagen Typ 1 nach RGX Behandlung eine Laserenergie abhängige 

Abnahme der Bruchdehnung verglichen mit der Kontrollgruppe [141]. Charulatha et al. konnten 

eine von der Art der Vernetzung abhängige Abnahme in der Bruchdehnung messen [139] und die 

Ergebnisse von Angele et al. zeigen eine Kollagen- und EDC/NHS-Konzentrations-abhängige 

Abnahme [193]. Hier zeigt sich, welche Bandbreite an Parametern bei der Entwicklung von 

mechanisch definierten Biomaterialien zu beachten ist. 

Betrachtet man die in dieser Arbeit hergestellten Laminate, fällt auf, dass die Art der Vernetzung 

sowie die verwendeten Kollagene Konstanten sind. Durch die vorangegangenen Versuche konnten 

optimale Parameter festgelegt werden, um so eine einfache und normierte Herstellung zu 

gewährleisten. Dies ermöglicht die einfache Herstellung der Laminate, welche mittels der 

eingesetzten Kollagene sowie der Anzahl der Schichten modifiziert werden können.  

Genau wie die Bruchdehnung nimmt die max. ertragbare Spannung nach RGX Behandlung ab. 

Verschiedene Studien zeigen allerdings eine Zunahme nach verschiedenen 

Quervernetzungsmethoden. Dazu zählen neben GA und EDC/NHS auch RGX [135, 139, 141, 

193]. Aufgrund von Unterschieden im generellen Versuchsaufbau (Kollagen, Quervernetzung, 

Konzentrationen der eingesetzten Chemikalien) ist ein direkter Vergleich jedoch nicht möglich. 

Auch wenn es über eine dritte Kollagenschicht nicht zur weiteren Steigerung der max. ertragbaren 

Spannung kommt, zeigen die Ergebnisse eine deutlich höhere Bruchdehnung verglichen zu den 

Bilayerlaminaten. Auch dieses Ergebnis zeigt die Fähigkeit der Kollagene, die mechanischen 

Eigenschaften über verschiedene Schichten einzustellen auf.   

5.4.2.2 Einfluss auf den E-Modul 

Auch die quantifizierbaren Werte für den E-Modul zeigen deutlich die Unterschiede in den 

mechanischen Eigenschaften der Kollagene auf. Die Werte für C sind mit > 100 MPa über zehnmal 

höher als die für A (< 10 MPa). Diese Unterschiede waren aufgrund der makroskopischen 

Strukturen zu erwarten. Es ist anzunehmen, dass C aufgrund seiner kompakten, festen Struktur 

deutlich steifer ist und somit mehr Widerstand gegen Verformung aufbringt als A. Dieser 

Unterschied könnte auch Einfluss auf die Zellviabilität haben. Die Versuche zur Biokompatibilität  

der Kollagene zeigen sowohl für SkMc als auch für hOB eine deutlich stärkere Proliferation auf C 
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als auf A. Da die Einzelschicht von A keine signifikant zytotoxischen Eigenschaften aufweist, 

wird dies als Ursache für das unterschiedliche Zellverhalten ausgeschlossen.  

Die Charakterisierung von Park et al. eines Verbundwerkstoffes aus Zellulose-Nanofasern, zeigt 

eine E-Modul-abhängige Zellproliferation und Ausdifferenzierung von Osteoblasten. Die höchste 

Viabilität sowie die stärkste ALP Aktivität wurden dabei auf dem Scaffold mit dem höchsten E-

Modul von 42,5 MPa gemessen [194]. Da der E-Modul von C wie schon erwähnt deutlich über A 

liegt, könnte auch das eine mögliche Erklärung für die bessere Zellproliferation der hOB auf C 

sein. 

Sowohl bei A also auch bei C kommt es zur Abnahme des E-Moduls, wenn die Einzelschichten 

quervernetzt werden. Über eine zweite Schicht kann er wieder erhöht werden, wobei der E-Modul 

für CC den Wert des unbehandelten C überschreitet. Wie bei der max. ertragbaren Spannung 

kommt es zu keiner weiteren Zunahme über eine dritte Schicht, sondern zu einer Abnahme.  

Speziell für C werden anisotrope Eigenschaften angenommen. Betrachtet man die vier Messungen 

von C in Abbildung 36, zeigt sich, dass diese sich in zwei Ausrichtungen teilen lassen. Dies könnte 

sich auf die Ausrichtung der Prägungen während des Zugversuchs zurückzuführen lassen. Somit 

hätte es Einfluss, ob die Prägung waagerecht oder senkrecht zur Zugrichtung steht (Abbildung 46). 

Es wurde angenommen, dass sich die wahren mechanischen Eigenschaften dazwischen befinden, 

weshalb die Messungen gemittelt wurden.  

 

 

Abbildung 46: Beispiel für die Ausrichtung der Prägungen von C im Faserzugmodul.  
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In der Literatur wird oft von einer Zunahme des E-Moduls nach Quervernetzung gesprochen. So 

konnten Wertheim et al. einen höheren E-Modul der Kornea von Hasen nach ex vivo Behandlung 

mit RGX messen [195]. Auch mit EDC/NHS quervernetztes mikrofibrilläres Kollagen konnte 

diese Beobachtung gemacht werden [150]. Allerdings ist bekannt, dass Unterschiede in den 

Ergebnissen durch unterschiedliche Zusammensetzung der Aminosäuren sowie durch Kollagene 

verschiedener Spezies begründet werden können [193]. Auch spielt der Versuchsaufbau eine 

Rolle. So zeigt beispielsweise die Studie von Singh et al. ein konträres Ergebnis zu Wertheim et al. 

Hier konnte keine signifikante Verbesserung des E-Moduls der Kornea von Hasen gemessen 

werden, wenn diese mit RGX behandelt wurden [196]. Die Aufnahmen der Konfokalen Laser-

Scanning Mikroskopie konnten ein verändertes Höhenprofil nach Quervernetzung sowohl für C 

als auch für A zeigen. Außerdem ist eine Hypothese für das nicht mehr aktive BMP-7 eine 

Änderung in der Porenstruktur von A durch Quervernetzung. Diese konnte auch schon mehrfach 

in der Literatur beschrieben werden [178, 197, 198]. Eine Veränderung der Strukturen könnte zu 

anderen Rissstellen während des Zugversuchs führen und so den E-Modul und die max. ertragbare 

Spannung beeinflussen.  

Die Zugversuche zeigen deutlich, dass es durch das Schichten der Kollagene möglich ist, 

Kollagenlaminate mit maßgeschneiderten und individuellen mechanischen Eigenschaften 

herzustellen. Durch die großen Unterschiede der gemessenen Parameter von C und A lässt sich 

eine große Eigenschaftsbreite mit geringem Aufwand fertigen. Dabei lassen sich die mechanischen 

Eigenschaften nicht nur anhand der verwendeten Kollagene steuern, sondern auch über die Anzahl 

der verwendeten Schichten. 

5.4.3 Zellinduzierte Destabilisierung der Laminate – Einfluss auf die mechanischen 

Eigenschaften 

Mithilfe von Dickenmessungen wurde die Stabilität der Kollagene und der Laminate (vor und nach 

RGX-Behandlung) nach Zellkontakt mit NHDFs untersucht. Dabei wurde eine Abnahme in der 

Dicke zwischen 24 und 72 h mit einer zellbedingten Destabilisierung gleichgesetzt. Durch genaue 

Charakterisierung dieses Prozesses kann die Freisetzung der in den Laminaten inkorporierten 

Moleküle gesteuert werden. Da eine Fixierung mit PFA in allen Proben stattfand, wird eine 

potenziell darauf basierende Stabilisierung vernachlässigt. 

Unabhängig von der Behandlung konnte in den Einzelschichten keine Abnahme der Dicke 

zwischen den Tagen gemessen werden. Auch die homologen Bilayerlaminate zeigen keine 

Destabilisierung. Im Gegensatz dazu konnte bei dem heterologen Bilayerlaminat eine signifikante 
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Abnahme gemessen werden. Bei den Multilayerlaminaten zeigte lediglich AAA keine Abnahme 

der Dicke. Sowohl CCC als auch CAC zeigen eine signifikante Destabilisierung. Aufgrund der 

Strukturen wurde anfangs damit gerechnet, dass eher bei A als C eine Destabilisierung stattfindet. 

Basierend auf seiner offenporigen Struktur bietet A mehr Angriffsfläche als das starre C. Während 

C und CC keine Abnahmen in den Dicken zeigen, ist dies bei CCC der Fall. Vor Versuchsbeginn 

wurde angenommen wurde, dass jede weitere C-Schicht das Laminat stabilisiert. Dies scheint 

genau wie beim E-Modul, nicht der Fall zu sein. 

Unterschiede im Proliferationsverhalten der Zellen wurden dabei ausgeschlossen, da NHDFs 

sowohl auf der Einzelschicht als auch beim Multilayerlaminat eine nahezu identische Viabilität  

zeigen.  

Vor allem für die Destabilisierung durch die Zellen könnte der Herstellungsprozess eine Rolle 

spielen. C zeigt zwar eine kompakte Struktur, ist aber dennoch sehr dünn. So kann es beim 

Platzieren der Schichten trotz RB-Flüssigkeitsschicht dazu kommen, dass die Schichten nicht ganz 

plan aufeinander aufliegen. Vor allem bei CCC entsteht damit eine große Anzahl an Grenzflächen, 

in die die Zellen migrieren und proliferieren können. Somit wird das Kollagen nicht nur von 

„oben“ und „unten“ degradiert, sondern auch von „innen“ heraus.  

Daraus resultiert, dass neben der Laminatkomposition auch die Anzahl der Grenzflächen eine 

tragende Rolle in der Entwicklung spielen. Somit lassen sich durch die Anzahl der Schichten nicht 

nur die mechanischen Parameter einstellen, sondern auch die Freisetzung durch Grenzflächen 

beeinflussen. Obwohl A eine weiche Struktur zeigt, konnte weder für A noch für AA oder AAA 

eine mechanische Destabilisierung gemessen werden.  

5.4.3.1 Zellviabilität auf den Laminaten und deren zytotoxische Wirkung 

Bei Betrachtung der Viabilität auf den Laminaten ist die im vorhergehenden Abschnitt erläuterte 

Beobachtung der nicht vorhandenen Destabilisierung der A-Laminate nicht verwunderlich. Genau 

wie die SkMc und die hOB zeigen NHDF auf A nahezu keine Proliferation. Auf Grund der 

geringen Viabilität und zur weiteren Erklärungsfindung wurde ein in vitro-Zytotoxizitätstest 

durchgeführt. Dieser konnte zeigen, dass mit Anzahl der A-Schichten die Zytotoxizität zunimmt. 

Zunächst wurde angenommen, dass diese Zunahme mit der Steigerung des RB Volumens 

einhergehen könnte. Während zur Quervernetzung von A 57,1 µL RB-Lösung genutzt wurden, 

benötigte das AAA Laminat 211,3 µL. Dieser Einfluss konnte allerdings ausgeschlossen werden 

(Daten nicht gezeigt). Für die Testung der Zytotoxizität wurde dem Medium das entsprechende 
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RB-Volumen, welches zuvor unter Einfluss von grünem Licht stand, zugesetzt und der Einfluss 

auf die Viabilität der L929 getestet.  

Der zytotoxischen Wirkung von A als Laminat wird hier nicht weiter nachgegangen, da auf 

Grundlage der vorhergegangenen Proliferationsversuche ausgeschlossen wurde, ein homologes 

Laminat aus A herzustellen. Zusätzlich findet eine Behandlung mit RGX vielseitigen Einsatz in 

der Medizin [176, 199-201], weshalb angenommen wird, dass die Toxizität speziell von diesem 

Kollagen selbst ausgeht. Die Proliferationsversuche mit CAC zeigen, dass, wenn auch geringer als 

auf CCC, eine Proliferation der Zellen stattfindet. Außerdem wurde keine zytotoxische Wirkung 

festgestellt. Somit bleibt die Möglichkeit eines „Sandwichaufbaus“ mit A als Mittelschicht  

bestehen.  

Im Gegensatz zu den homologen Bilayerlaminaten zeigt das heterologe Laminat (AC) eine 

Abnahme in der Höhe und somit eine Destabilisierung der Struktur. Dies ist auf die 

unterschiedlichen Materialeigenschaften und deren Kombination zurückzuführen. C zeigt eine 

sehr stabile und feste Struktur, auf der die Zellen gut proliferieren, wohingegen A sehr weich ist 

und darauf nur eine geringe Viabilität der Zellen messbar war. Wie anfangs erwähnt, wurde davon 

ausgegangen, dass eine Destabilisierung eher bei A als bei C stattfinden wird. Die durch C bedingte 

höhere Zellzahl ermöglicht die Destabilisierung von A wodurch es zu einer insgesamt reduzierten 

Probendicke kommt. 

Auch bei dem Multilayerlaminat CAC kann eine Abnahme in der Probenhöhe nach Zellkontakt 

gemessen werden. Obwohl durch den Einfluss von A eine stärkere Destabilisierung als bei CCC 

erwartet wurde, zeigte sich dies im Versuch nicht. Anhand der Viabilität der Zellen auf den 

Laminaten lässt sich dieses nicht vorhersehbare Ergebnis erklären. Die NHDF proliferieren auf 

CCC mehr als doppelt so stark wie auf CAC. Dies zeigt, dass der Abbau der Kollagene nicht nur 

durch das mechanische Verhalten dominiert wird, sondern auch von der Eigenschaft  der Laminate, 

die Zellproliferation zu fördern. Speziell für CCC und CAC lässt sich schließen, dass es zu einer 

beschleunigten Freisetzung kommt, wenn die Moleküle in das erstgenannte Laminat eingebracht 

werden. Dabei wird nur der Freisetzungsprozess durch Degradierung, nicht aber der durch 

Diffusion einbezogen.  

Die Degradierung der Kollagen-Scaffolds und der damit einhergehenden Matrixdestabilisierung 

erfolgt durch die Metalloproteinase-1 (MMP-1). Diese von Fibroblasten produzierten 

Endopeptidasen sind im Körper für den Kollagenverdau zuständig [202, 203]. Für die 

Unterschiede im Abbau, welche MMP-1-getrieben sind, gibt es zwei Erklärungen. Zum einen 
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zeigen die Zellen stark unterschiedliches Proliferationsverhalten auf den Kollagenen. Je mehr 

viable Zellen vorhanden sind, desto mehr MMP-1 wird sezerniert, weshalb es folglich zu einer 

stärkeren Destabilisierung kommt. Zum anderen kann die erhöhte MMP-1-Expression auf die 

Eigenschaften der Kollagene und die veränderten mechanischen Eigenschaften als Laminat 

zurückgeführt werden.  

So ist bekannt, dass verschiedene Parameter wie die Oberflächentopografie, die Porengröße, sowie 

mechanische Eigenschaften Einfluss auf die Zellproliferation oder die Expression von 

intrinsischen Faktoren nehmen können [204-211]. Die Studie von Xie et al. untersuchte den 

Einfluss des E-Moduls von Polymethylensiloxanen auf die Genexpression und die Proteinaktivität 

von MMP-2. Dabei konnte gezeigt werden, dass diese sowohl bei Herzmuskelzellen als auch bei 

kardialen Fibroblasten mit steigender Substratsteifheit zunahm [211].  

Eine von der Mikrotopografie der Implantatoberfläche abhängige ALP Aktivität konnte von 

Masaki et al. gezeigt werden [210]. Auch diese Ergebnisse zeigen die komplexe Zell-Material-

Wechselwirkung. Durch den Aufbau der Laminate werden nicht nur die mechanischen 

Eigenschaften selbst beeinflusst, sondern auch zusätzlich Grenzflächen geschaffen. Die Zellen 

können aus diversen Seiten in das Material migrieren und so mit verschiedensten 

Materialeigenschaften wechselwirken. Generell lässt sich schwer vorhersagen, ob die Zellantwort 

durch die Material-Zell-Wechselwirkung oder die makroskopischen Materialeigenschaften selbst  

dominiert wird [212, 213].  

Die Ergebnisse der Arbeit zeigen, dass bei AC, CCC und CAC in unterschiedlichem Ausmaß eine 

Destabilisierung durch Zellkontakt auftritt. Wie gewünscht lässt sich so die Freisetzung 

inkorporierter Biomoleküle für medizinische Anwendungen steuern. Durch gezieltes Einbringen 

dieser Wirkstoffe in das Laminat kann die Freisetzung beeinflusst werden. Beispielsweise besteht 

die Möglichkeit, durch das Aufbringen einer zusätzlichen Schicht die Freisetzung zu retardieren, 

da diese zunächst abgebaut werden muss. Außerdem könnte eine Außenschicht aus A die 

Freisetzung verlangsamen, da hier eine deutlich geringere Proliferation stattfindet. Der große 

Unterschied im mechanischen Verhalten zwischen A und C erlaubt eine große Bandbreite an 

Anwendungsgebieten. 
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6 Schlussfolgerung 

Im Rahmen dieser Dissertation wurden Kollagenlaminate entwickelt , die zur beschleunigten 

Frakturheilung beitragen sollen. Dies geschieht zum einen über das Einbringen des Antibiotikums 

Vancomycin zur Prävention von Infektionen. Zum anderen soll die Regeneration selbst über den 

osteogen wirkenden Faktor BMP-7 und den angiogen wirkenden Faktor SDF-1α beschleunigt  

werden.  

Die Herstellung über RGX hat sich dabei als vielversprechender Ansatz herausgestellt. Sie 

ermöglicht die Anfertigung der Laminate sowie deren Beladung mit der gewünschten 

Wirkstoffkonzentration. Auch wenn bereits Studien zur Freisetzung von Vancomycin aus den 

Laminaten durchgeführt wurden, müssen diese um die Freisetzung von BMP-7 und SDF-1α 

erweitert werden, um so die optimal wirksame Dosis einsetzten zu können. 

Die Stabilität sowie die mechanischen Eigenschaften können über die Laminatkomposition 

gesteuert werden. Betrachtet man die große Anzahl verschiedener Kollagenmembranen, bestehen 

durch den Ansatz der Kollagenlaminate nahezu unbegrenzte Möglichkeiten, mithilfe einer 

einfachen Methode Scaffolds mit maßgeschneiderten mechanischen Eigenschaften für jegliche 

klinische Anwendung herzustellen. Durch die verschiedenen Schichten der dadurch bedingten 

Laminatdegradierung sowie die Ausrichtung an der Verletzungsstelle kann zusätzlich die 

Freisetzung gezielt kontrolliert werden.  

Dennoch besteht Bedarf an einer Vielzahl weiterer Untersuchungen wie beispielsweise einer Co-

Kultur aus Staphylococcus aureus, HUVECs und hOB. So können zunächst die Wirksamkeit des 

Endproduktes in vitro weiter charakterisiert und nachgewiesen werden. Außerdem könnten 

potenziell positive synergistische Effekt so detektiert werden 

Für die Zulassung eines solchen Medizinproduktes muss dessen Wirksamkeit zunächst in vivo 

nachgewiesen werden. Dabei stellen die weiterführenden Charakterisierungen eine maßgebliche 

Basis zur Genehmigung eines Tierversuchs dar. Hierzu gehört auch ein verbessertes und 

standardisiertes Sterilisationsverfahren, welches fortführend getestet und etabliert werden muss.  

Generell zeigen die in der Arbeit aufgeführten Ergebnisse einen vielversprechenden und sehr 

einfachen Ansatz zur Herstellung von Kollagenlaminaten mit definierten mechanischen 

Eigenschaften. Durch die zusätzliche Möglichkeit der Inkorporierung verschiedenster 

Biomoleküle und Medikamente besteht auf lange Sicht die Chance, diese Laminate flexibel im 

klinischen Alltag einzusetzen.   
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