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Einleitung 1

1 Einleitung

Ausgedehnte Knochendefekte konnen die Folge komplizierter Knochenfrakturen,
Infektionen des Knochengewebes, kongenitaler Fehlbildungen oder durch die operative
Entfernung benigner oder maligner Knochentumoren begriindet sein (RUEGER 1998).
Diese Defekte konnen die Selbstheilungskapazitat des Knochens tberfordern und stellen
Probleme fiir die rekonstruktive Chirurgie dar. Zur Uberbriickung groRerer Knochen-
defekte wird der Einsatz von Transplantaten beziehungsweise Knochenersatzmaterial
notwendig (SCHNUERER et al. 2003), da sonst erhebliche Wundheilungsstérungen die
Folge sein kénnen. Heute gilt nach wie vor das autogene Knochentransplantat als
,Goldstandard® (FRIEDLAENDER 1987; GARG 2006b), da es jedes des auf dem Markt
vorhandene, zugelassene Knochenersatzmaterial an positiven Eigenschaften Ubertrifft
(MISCH 2010).

Dennoch fiuhrt die hierfir notwendige Knochenentnahme zu erhdhter Morbiditat des
Patienten (FERNYHOUGH et al. 1992; KURZ et al. 1989; SCHAAF et al. 2010;
YOUNGER und CHAPMAN 1989) sowie das limitierte Knochenangebot dazu, dass ein
standiges Bestreben nach geeigneten Alternativen, die der mdglichst vollstandigen
Wiederherstellung dienen, stark vorangetrieben wird (EPPLE 2001). Des Weiteren soll
durch den Einsatz von Knochenersatzmaterialien die Regeneration des ortsstandigen
Knochens beschleunigt werden, sodass auRerdem eine Entlastung des Patienten durch
eine klrzere Genesungszeit die Folge ist.

Im Mund-Kiefer-Gesichtsbereich erhalt zusatzlich der &sthetische Gesichtspunkt und
damit der psychosoziale Zustand des Patienten besondere Aufmerksamkeit, da dieser
ebenso durch eine schnellere Wundheilung positiv beeinflusst werden konnte.

Aktuell wird der Einsatz osteogener Wachstumsfaktoren zur Forderung der kérpereigenen
Knochenregeneration diskutiert. Eine Gruppe der wichtigsten Faktoren hierfur sind die
Bone Morphogenetic Proteins (TERMAAT et al. 2005). Aul3erdem wird als wichtigster
Kofaktor der Regeneration von Knochen die Angiogenese angesehen (GERBER et al.
1999; STREET et al. 2002), sodass der Einsatz der Kombination von gefa3neubildungs-
fordernden und knochenneubildungsférdernden Substanzen den Effekt der einzelnen
Substanzen potenzieren kénnte (GERSTENFELD et al. 2003; HUANG et al. 2005; YH
KIM und TABATA 2015). Entwicklungen dieser Art ermoglichen eine schnellere Rekon-
valeszenzzeit flir den Patienten, geringere Morbiditat und verringern folglich die Kosten fur
das Gesundheitssystem (LIEBERMAN et al. 2002). Ziel dabei ist es, dem biologischem
Vorbild im Freisetzungsmuster und in der Freisetzungsmenge nahezukommen
(SCHLIEPHAKE 2010).
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Die grof3e Bandbreite an Forschungsanséatzen unterstreicht, dass bis heute kein ideales
Material gefunden wurde, welches allen Anforderungen gerecht wird. Der Kklinische
Einsatz ist somit noch sehr beschrankt (LIEBERMAN et al. 2002; TSCHAKALOFF et al.
2000).

Aktuelle Knochenersatzmaterialien, welche zusatzlich die Funktion als Tréger biologisch
aktiver Substanzen besitzen, benétigen das Beladen mit Wachstumsfaktoren weit tber
das physiologische MaR3 hinaus (BODEN et al. 2000). Da die Herstellung der rekom-
binanten Faktoren sehr teuer ist und die unphysiologisch hohe Bereitstellung der Faktoren
im Gewebe zu abakteriellen Entzindungen et cetera flhren kodnnte, liegt das
Hauptaugenmerk auf der Optimierung der langsamen, gleichmafigen und physio-
logischen Freisetzung durch vorhandene Tragermaterialien (BHAKTA et al. 2013;
BROWN et al. 2011). Aufgrund dessen werden vorhandene Lésungsansatze wie in der

hier vorliegenden Arbeit weiter optimiert, um dem natirlichen Vorbild ndher zu kommen.

1.1 Knochen

1.1.1 Anatomie

Knochengewebe stellt eine spezialisierte Form des Bindegewebes dar. Als Organ dient es
dem Korper als Stitze, Mineraldepot, besitzt eine Schutzfunktion und spielt eine
entscheidende Rolle in der Hamatopoese (BARTL und BARTL 2011). Im menschlichen
Organismus lasst sich makroskopisch Primarknochen (Geflechtknochen) von
Sekundarknochen (Lamellenknochen) unterscheiden.

Primarknochen stellt sich als dreidimensionales Netzwerk aus Knochenbéalkchen wahrend
der Knochenneubildung (Knochenentwicklung, Frakturheilung) dar. Dieser wird im Laufe
der desmalen Knochenbildung durch Lamellenknochen ersetzt (JUNQUEIRA et al. 2005).
Im Gegensatz zum Vorgang der desmalen Ossifikation findet bei der chondralen
Ossifikation der Umbau eines zunéchst knorpelig angelegten Skelettelements statt. Dieser
komplexe Vorgang teilt sich auf in die perichondrale Ossifikation als ersten Schritt, und in
der zweiten Phase findet die enchondrale Ossifikation statt (DELLER 2014).
Sekundarknochen setzt sich makroskopisch aus zwei Bauformen zusammen: der
auReren, kompakten Schicht (Substantia compacta) und einer inneren Schicht, die aus
dem gitterartig aufgebauten Trabekelnetzwerk und dem Knochenmark besteht (Substantia
spongiosa). Kompaktaknochen weist eine regelmaRige Ausrichtung der Kollagenfasern
auf. Diese bilden etwa 5 - 20 konzentrische Lamellen um einen zentralen Kanal (Havers-
Kanal, Zentralkanal), der das Havers-Gefald enthalt. Die Einheit aus Havers-Kanal und
umgebenden Lamellen wird als Osteon oder Havers-System bezeichnet. Osteone

verlaufen in Langsrichtung des Knochens. Die Zentralkanale sind untereinander durch
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querverlaufende Volkmann-Kanale verbunden (MULLER 1924). So stehen Osteone,
Endost, Knochenmark und Periost untereinander in Verbindung (LULLMANN-RAUCH
2012).

Die Poren der Spongiosa sind untereinander verbunden und mit Knochenmark (Medulla
ossium) aufgefillt. Es werden zwei Arten unterschieden. Einerseits rotes Knochenmark,
welches an der Produktion von Blutzellen beteiligt ist und eine Reserve fir mesenchymale
Stammzellen darstellt (GARG 2006a). Diese Reserve wird im Erwachsenenalter vor allem
in den Markraumen der Diaphysen fortschreitend durch gelbes Fettmark ersetzt (W
SCHMIDT 2014).

Alle Knochenkompartimente sind von spezialisierten Hautchen umbhtillt. Die AuR3enflache
des Knochens ist mit Ausnahme der Gelenkflachen von Periost bedeckt, welches eine
Grenze zwischen dem Hartgewebe und dem umgebenden Weichgewebe bildet. Es
besteht aus drei Schichten von spezialisiertem Bindegewebe: Die auRere gefalireiche
Adventitia, deren GefaRe die Volkmann- und Havers-Kanale sowie das Knochenmark
versorgen. Einer mittleren fibrésen Schicht, bestehend hauptsachlich aus dichten
Kollagenfasern und elastischen Fasern. Diese Fibroelastika sorgt fiir die Reil3festigkeit,
wahrend die innere zellulare Schicht (Kambiumschicht) im Direktkontakt mit dem Knochen
steht und drei Zelltypen enthalt: mesenchymale Stammzellen, Osteoprogenitorzellen und
spindelférmige Préosteoblasten (DELLER 2014).

Die Markhéhlen und Markrdume sind durch Endost ausgekleidet. Dieses Endost &hnelt in
seiner Architektur der Kambiumschicht des Periostes, weil in ihr ebenfalls Osteo-

progenitorzellen, Osteoblasten und Osteoklasten enthalten sind (GARG 2006a).

1.1.2 Zelltypen

Histologisch lassen sich spezialisierte Zelltypen unterscheiden: Osteoprogenitorzellen,
Osteoblasten, Osteozyten, Osteoklasten und Bone Lining-Zellen (MANOLAGAS 2000;
SCHMIDMAIER und WILDEMANN 2006).

Osteoprogenitorzellen entwickeln sich aus undifferenzierten mesenchymalen Stamm-
zellen und gelten Uber die weitere Vorstufe der Praosteoblasten als Vorlauferzellen der
Osteoblasten. Diese sind durch die fortlaufende Differenzierung die Voraussetzung fur die
Fahigkeit des Knochens zur Regeneration und werden in determinierte Osteoprognitor-
zellen (Determinated Osteogenetic Precursor Cell = DOPC) und in induzierbare Osteo-
prognitorzellen (Inducible Osteogenetic Precursor Cell = IOPC) als ubiquitar im Korper
vorhandene Mesenchymzellen eingeteilt (FRIEDENSTEIN 1973, 1976).

Die hauptsachlich im Periost und den enossalen Oberflachen des Knochenmarks
befindlichen DOPC stellen das Stammzellreservoir zur Bereitstellung von Praosteoblasten

dar, welche den Bedarf fur das Skelettwachstum und physiologischen Knochenumbau
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decken. Eine besondere Rolle hierbei spielen die Wachstumsfaktoren (Mitogene)
insbesondere Insulin- Like Growth Factor-1 und 2 (IGF-1, IGF-2), Transforming Growth
Factor-B (TGF-B), Platelet- Derived Growth Factor (PDGF), acidic und basic Fibroblast
Growth Factor (aFGF, bFGF) (TESCHNER und KUSSWETTER 1999).

Die meist im Muskelgewebe und in den Faszien ansassigen IOPC sind anfangs
undifferenziert und verhalten sich wie Bindegewebszellen. Sie besitzen jedoch die
Fahigkeit, sich auf einen Stimulus hin einer chondroosteogenen Differenzierung zu
unterziehen (KOCH et al. 2006). Hierbei scheinen vor allem osteoinduktive Faktoren an
initialen Schritten der Differenzierung verantwortlich zu sein (REDDI et al. 1987),
insbesondere die Bone Morphogenetic Proteins-2, 3, 7 und 9 (BMP-2, BMP-3, BMP-7,
BMP-9) (TESCHNER und KUSSWETTER 1999).

AulRerdem stehen je nach Lokalisation der heterotrophen Ossifikation perivaskulare
Fibroblasten, Endothelzellen der GefaRe und Perizyten zur Diskussion, sich auf
bestimmte Stimuli hin zu Osteoprogenitorzellen zu differenzieren (BRIGHTON und HUNT
1991; KOCH et al. 2006; SCHOR et al. 1995).

Andere mesenchymale Linien

Osteozyt
Osteozytischer
Osteoblast
Mesenchymale — OSteoprogenitorzelle = Praosteoblast = Osteoblast Bpr?e
Stammzelle Lining-Zelle
Bsp.: DOPC
I0PC l l
Alkalische Phosphatase Alkalische Phosphatase
Apoptose

Steigende Differenzierung — Anderung der Genexpression
Selbsterneuerungund hohe

Proliferationskapazitat
Abnehmende Proliferationskapazitat

Abbildung 1: Schematischer Ablauf der osteogenen Differenzierung.

Vereinfachte Darstellung einzelner Entwicklungsstadien mit entsprechender Markerexpression der
osteogenen Differenzierung ausgehend von einer mesenchymalen Stammzelle. Die Darstellung ist
modifiziert nach Aubin (AUBIN 2001), S. 83).

Osteoblasten saumen die Oberflache der Knochenbélkchen und stellen sich als immobile,
matrixbildende, stoffwechselaktive Zellen dar. Sie sezernieren die Bestandteile der
Knochengrundsubstanz wie Kollagen, Proteoglykane und Markergene in den interstitiellen
Raum (BLAIR et al. 2002). Sie produzieren wahrend der Osteogenese auf3erdem
Wachstumsfaktoren, die nach Sekretion die Fahigkeit besitzen, sowohl para- als auch
autokrin stimulieren zu kénnen. Zur Kommunikation, welche fir die Knochenformation
notwendig ist, stehen die Osteoblasten Uber feine zytoplasmatische Fortsatze und Gap
Junctions mit ihren Nachbarzellen in Verbindung (SIMS und GOOI 2008; STAINS und
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CIVITELLI 2005). Der grof3te Teil der Osteoblasten unterliegt der Apoptose (JILKA et al.
1998).

Zu Osteozyten reifen etwa 10 - 20% der Osteoblasten, die in Lakunen der Matrix
eingelagert sind. Auch sie bilden in Kanalikuli verlaufende Fortséatze mit benachbarten
Osteozyten aus, die Uber Gap Junctions verbunden sind. So wird ein (ber die
verkndcherte Grundsubstanz hinweg ausgedehntes Netzwerk geschaffen, wodurch ein
Stoffaustausch untereinander und durch die Verbindung zu den Kanédlen des Osteons
auch mit den tbrigen Knochenzellen méglich ist (NOBLE 2008).

Bone Lining-Zellen (Knochendeckzellen) sind stark abgeflachte, ruhende, ebenfalls
terminal differenzierte Osteoblasten, welche die Knochenoberfliche umgeben (DELLER
2014; PARFITT 1994). lhre genaue Funktion ist nicht abschlieRend erforscht. Es wird
jedoch angenommen, dass diese Zellen eine Rolle in den Abbauprozessen des Knochens
einnehmen. Sie locken Vorlauferzellen der Osteoklasten Uber Signalproteine an und
sezernieren Kollagenase, welche die intakte Matrix flir die Aufgaben der Osteoklasten
vorbereitet (PARFITT et al. 1996).

Osteoklasten unterscheiden sich bezuglich ihres Ursprungs von den Ubrigen
Knochenzellen und entstehen aus mononukledren h&matopoetischen Stammzellen
(ROODMAN 1996). Es sind fur den Knochenabbau und seine Resorption zustandige,
mehrkernige Riesenzellen (MANOLAGAS 2000).

1.1.3 Extrazellularmatrix

Die beschriebenen zellularen Bestandteile des Knochengewebes sind in eine
extrazellulare Matrix (ECM) eingebettet. Diese besteht zu etwa 35% aus einem
organischen und zu etwa 65% aus einem anorganischen Anteil (QUELCH et al. 1983).
Die organische Matrix besteht zu etwa 85 - 90% aus miteinander verknulpften Kollagen-
fasern Uberwiegend des Typ | (BATGE et al. 1992). Aul3erdem finden sich in Osteozyten-
lakunen geringfligige Mengen Kollagen des Typs II, Ill und V (TRIFFITT 1987). Die
organische Matrix stellt einen Speicher fir biologische Signalmolekiile dar, die im Falle
eines Geweberemodelling freigesetzt werden (MOHAN und BAYLINK 1991). Diese
wurden wahrend der Osteogenese durch Osteoblasten sezerniert und in die Knochen-
matrix eingebaut, beispielsweise TGF-B, BMP und PDGF (GARG 2006a). Des Weiteren
lassen sich Knochenproteine, die wahrend der Reifung der Matrix und des Differenzie-
rungsprozesses der Osteoblasten exprimiert werden, in der Knochenmatrix finden
(DELLER 2014). Dazu gehoért zu Beginn der Reifung die transient erscheinende alkalische
Phosphatase, zeitlich folgt Osteokalzin, Osteopontin, wahrend Osteonektin ein sicheres
Kennzeichen fur reife Osteoblasten ist und zeitlich der Phase der Mineralisierung der
Matrix zuzuordnen ist (OWEN et al. 1990).
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Die anorganische Phase der Matrix besteht aus im Kollagengeflecht eingelagerten
Hydroxylapatitkristallen (Ca;o[PO4]s[OH].) (DELLER 2014).

1.2 Knochenersatzmaterialien

Die Entwicklung von Knochenersatzmaterialien bezieht sich auf die basalen Prinzipien der
Biologie sowie die spezifischen Anforderungen der Gewebe, welche ersetzt werden
sollen.
Ziel ist es, in den Modelling-, Remodelling- oder Heilungsprozess des Knochens
eingebunden zu werden, um das Knochenwachstum zu unterstitzen oder dieses in den
Gebieten zu stimulieren, wo Resorptionen aufgetreten sind. lIdealerweise wird dies durch
die Unterstitzung der drei bei der kndchernen Regeneration zentralen Mechanismen
erreicht:

e Osteogenese,

e Osteoinduktion und

e Osteokonduktion (BRUDER und FOX 1999).
Osteogene Knochenersatzmaterialien sind mit Osteoblasten oder deren Vorlauferzellen
besiedelt und besitzen die Fahigkeit der osteoblastenvermittelten Neoossifikation.
Osteoinduktive Materialien sind durch Beladung mit Signalmolekilen zur Stimulation der
Prozesse, die der Osteogenese zugrundeliegen, befahigt (KUEBLER 1997). Knochen-
ersatzmaterialien sind zudem begrenzt selbst in der Lage, die Osteoinduktion zu férdern
(BARRADAS et al. 2011). Der Osteokonduktion liegt zugrunde, dass eingebrachte
Implantate die Aufgabe einer Leitschiene tGbernehmen und damit eine dreidimensionale
Struktur vorgeben, an der die ortsstdndigen osteokompetenten Zellen anlagern
beziehungsweise einwachsen kdnnen. Die responsiven Zellen des Stltzgewebes gehodren
einem adhéasionsabhangigen Zelltypus an, sodass Knochen nur appositionell auf
existierenden Oberflachen wachst (ALBREKTSSON und JOHANSSON 2001,
TESCHNER und KUSSWETTER 1999). Diese Eigenschaft sollte folglich eine der Grund-
voraussetzungen bilden. Derartige rein osteokonduktive Knochenersatzmaterialien sind in
der Lage, die Knochenregeneration zwar zu fordern, jedoch ist die Heilung bei Defekten
ab einer bestimmten Gr6R3e insuffizient (HSIONG und MOONEY 2006). Aufgrund dessen
sollten Ersatzmaterialien idealerweise alle der drei genannten Eigenschaften besitzen. Die
meisten bis heute angewandten Strategien zur Wiederherstellung nutzen jedoch lediglich
zwei der basalen Komponenten.
Im Fall dieser Dissertation wird Knochenersatzmaterial entwickelt, welches die
osteokonduktiven mit osteoinduktiven Eigenschaften verbindet (SCHLIEPHAKE et al.

2015). Es handelt sich dabei um osteokonduktives Knochenersatzmaterial, welches um
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die Eigenschaft eines sogenannten Drug-Delivery-Systems, also der Freisetzung
biologisch aktiver Cytokine, erweitert wurde.

Potentiell lassen sich alle der vorhandenen Biomaterialien als Trager fur Wachstums-
faktoren mit Einschr&nkungen nutzen. Es sollte jedoch die Freisetzungskinetik dem
Muster der naturlichen Freisetzung anndhernd entsprechen, sowie in der freigesetzten
Menge dem physiologischen Vorbild ahneln. Derartige biomimetische Modifikationen der
Knochenersatzmaterialien im Sinne einer Biofunktionalisierung koénnten zu einer
verbesserten Einheilung, unter anderem durch die Aktivierung der Osteo- und
Angiogenese, fuhren. Aktuell werden zwei verschiedene Ansatze verfolgt, welche stark
von den Materialeigenschaften des Tragers abhéngen. Der eine Ansatz bezieht sich auf
eine Biofunktionalisierung der Oberflache des Materials, welche insbesondere bei nicht
degradierbaren Tragermaterialien von Bedeutung ist. Der Andere beschéftigt sich mit der
Inkorporierung aktiver Molekile in das Material selbst und findet Anwendung bei
resorbierbaren Materialien.

Fur ein ideales Knochenersatzmaterial sollten spezifische Anforderungen gelten (EPPLE
2003a): Sie mussen im vitalen Milieu ihre physikalischen und chemischen Eigenschaften
aufrechterhalten ohne zellulare Toxizitat zu induzieren, systemische Effekte zu bewirken,
immunologische Abstofl3ungsreaktionen hervorzurufen oder mutagene Nebenwirkungen
zu verursachen (MURRAY et al. 2007; WILLIAMS 2008). Daruber hinaus sollte das
Knochenersatzmaterial mechanisch belastbar, in Form und Grol3e flexibel, frei verfugbar,
sterilisierbar, lagerfahig und glnstig in der Herstellung sein (BESSA et al. 2008). Die
ausreichende Stabilitat ist erforderlich, um knécherne Defekte Uberbriicken zu kdnnen
und dem Einwachsen der umgebenden Weichgewebe standhalten zu kdnnen.
Winschenswert wére zudem, auf einen zweiten chirurgischen Explantationseingriff
verzichten zu kénnen oder es gibt es den Fall, dass wahrend der Wachstumsphase
verloren gegangene oder nicht angelegte Knochensubstanz ersetzt werden muss.
Letzteres verbietet sogar das Implantieren starrer Ersatzmaterialien und es muss eine
Alternative verfugbar sein (WEIHE und EPPLE 2001).

Man unterscheidet aus diesem Grund Biomaterialien in biostabile und abbaubare
Materialien. Resorbierbare Materialien haben Vorteile, jedoch gelten zusatzlich charakte-
ristische Anforderungen. Die Resorbierbarkeit des Materials sollte mit der
Geschwindigkeit der kndchernen Durchbauung korrelieren ohne dabei mit dem
physiologischen Heilungsverlauf zu interferieren sowie den neu gebildeten Knochen
stutzen, bis dieser belastbar ist. Des Weiteren sollte es eine pordse Struktur mit
idealerweise interkonnektierenden Poren aufweisen (KARAGEORGIOU und KAPLAN
2005), welche das Einwachsen kleinster Blutgefal3e zulassen, sodass die implantierten

Zellen versorgt werden oder im Fall eines Drug-Delivery-Systems die eingebrachten
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biologischen Signale das Einwachsen undifferenzierter Zellen durch einen chemo-
taktischen Gradienten fordern (MAYER et al. 2009). Die PorengrofRe resorbierbarer
Materialien sollte einen kritischen Durchmesser von 100 pm nicht unterschreiten und liegt
idealerweise bei etwa 200 - 400 um, da so den einsprossenden Osteonen zur Durch-
wachsung genug Raum geboten werden kann (KARAGEORGIOU und KAPLAN 2005;
KLAWITTER und HULBERT 1971). GrofRere Poren reduzieren zudem die mechanische
Stabilitat, verringern die spezifische Oberflache und sind daher unvorteilhaft.

Beispielhaft fir poroses resorbierbares Knochenersatzmaterial ist die neue Klasse der
regenerativen Biomaterialien, deren Zweck es ist, eine Geweberegeneration durch
Degradation einzuleiten, um im Verlauf des Regenerationsprozesses durch de novo
synthetisierte extrazellulare Matrixbestandteile und spater ausgereiften Lamellenknochen
ersetzt zu werden (HEINEMANN et al. 2011; SCHLIEPHAKE 2010).

1.2.1 Prozess der Knochenregeneration nach Implantation

Die Entnahme von Knochenteilen mit nachfolgender Implantation unterschiedlichster
Ersatzmaterialien in der rekonstruktiven Chirurgie flhrt zu einer Zusammenhangs-
trennung mit entsprechenden Folgen wie lokaler Gewebetraumatisierung und der
operationsbedingten Unterbrechung der Mikrozirkulation. Dies gilt ebenso beim
Wiederaufbau fehlender Knochensubstanz. Alle Stitzgewebe sind zur organotypischen
Regeneration befahigt, d.h. zerstorte Zellen werden durch morphologisch und funktionell
gleichwertige Zellen ersetzt. Ist nach Abschluss der Wachstumsvorgénge die Integritat
des Gewebes wiederhergestellt, spricht man von einer Regeneration oder restitutio ad
integrum (BRAUN und RUTER 1996).

Gleichen die nachwachsenden Zellen den verlorengegangenen Zellen weder funktionell
noch strukturell, entsteht ein minderwertiges Gewebe. Dieser Vorgang wird als Reparation
bezeichnet. Ubersteigt das lokale Trauma die Selbstheilungskraft des Korpers (critical
size defect), ist mit einer Heilung im Sinne einer Reparatur zu rechnen. Um diesem
Prozess entgegenwirken zu kénnen, kommen in der Wiederherstellungschirurgie immer
Ofter Ersatzmaterialien zum Einsatz.

Die Implantateinheilung oder Geweberegeneration nach Implantation ist ein komplexer
und hoch organisierter Prozess und kann grundsatzlich in vier Phasen eingeteilt werden:
Hamostase, Entzundung, Proliferation und Remodelling (SILVER und CHRISTIANSEN
1999). Es sind verschiedene Begriffsdefinitionen der einzelnen Phasen beschrieben
worden (ALBREKTSSON und JOHANSSON 2001; DAVIES 2003; GARG 2006a; MARX
und GARG 1998).
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1.2.1.1 Erste Phase: Hamostase
Ein lokales Knochentrauma kann viele Ursachen haben und ist unvermeidbar mit dem

Zerreil3en der ortsstandigen Blutgefal3e verbunden (WE ROBERTS 1988). Innerhalb von
Sekunden beziehungsweise Minuten wird der Defekt mit einstromendem Blut aufgefiillt.
lonen und Serumproteine wie Albumin, Fibrinogen und Fibronektin adharieren auch an
der Implantatoberflache (BAGAMBISA et al. 1994). Diese Hamokompabilitat hangt sehr
stark von der Oberflachengute, der Benetzbarkeit und Oberflachenenergie des
eingebrachten Implantats ab und ist eine der wichtigsten Voraussetzungen, dass Zellen
an der Oberflache anheften konnen und sich so ein Gewebekontakt mit der
Materialoberflache etablieren kann. Im Wundraum vernetzen sich Fibrinmonomere unter
Einfluss von Thrombin sowie dem fibrinstabilisierenden Faktor (Gerinnungsfaktor XllII) und
bilden ein Fibrinnetzwerk aus (HOTH und WISCHMEYER 2012; SHAH-DERLER et al.
2009). Dieses stellt eine provisorische Matrix als wichtige Grundlage fir die spatere
Knochenheilung dar (DAVIES 2003). Durch Kontakt der Thrombozyten zu Kollagen, der
Implantatoberflache oder anderen Signalen des Gewebedefekts setzen diese
unterschiedliche Botenstoffe zur Zell- Zell- Kommunikation frei (LIND 1996). Die

Thrombozyten aggregieren und verschlieRen die Blutgefal3ruptur.

1.2.1.2 Zweite Phase: Inflammation
Im ersten Schritt der zweiten Phase erhéhen unter anderem Bradykinin, Histamin und

Thrombin der Thrombozyten die Blutgefalpermeabilitat, sodass die Endothelzellen
langsam auseinanderdriften (SUKRITI et al. 2014). Vaskulare Endothelzellen kleiden die
Innenwénde der BlutgefalRe aus, besitzen Barrierefunktion, rekrutieren Gefafizellen und
organisieren die Angiogenese. lhre Funktionen werden Uber Botenstoffe, wie zum Beispiel
PDGF, Vascular Endothelial Growth Factor (VEGF) und TGF- reguliert (SATO 2001).
Auf der Innenseite der GefalRwande beginstigt das Auseinanderdriften die Adhasion und
Diapedese von polymorphkernigen neutrophilen Granulozyten (PNM) aus dem
Blutkreislauf, die durch die freigesetzten Entzindungsmediatoren wie Prostaglandin und
Interleukin angelockt werden. PNM haben einen segmentierten Kern und bewegen sich,
nachdem sie die Basallamina durchdrungen haben, amoéboid entlang eines
chemotaktischen Konzentrationsgradienten in hypoxische Bereiche. Sie eleminieren
durch Bildung reaktiver Sauerstoffspezies u.a. orale Bakterien, die nach dem Eingriff in
der Wunde verblieben sind und setzen proteolytische Enzyme, wie Kollagenase und
Elastase, frei. Aufllerdem locken sie durch Freisetzen von MIP-1 (Macrophage
Inflammatory Protein-1) Makrophagen an, die ihrerseits durch Phagozytose kleine
Knochenspane sowie zerstorte korpereigene Zellen biochemisch degradieren (RE
SCHMIDT 2000). Diese Makrophagen synthetisieren proinflammatorische Zytokine sowie

Proteasen und dominieren die spate Entziindungsphase, in der sie beginnen endogene
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Inhibitoren gegen die Verdauungsproteasen (TIMP, Tissue Inhibitor of Metallo Proteinase)
der PMN zu synthetisieren. Dieser Mechanismus bewahrt die Matrixproteine und
Proteoglykane in der Wunde vor weiterem Abbau. Wachstumsfaktoren und Messenger-
Proteine wie VEGF, PDGF und FGF (Fibroblast Growth Factor), welche Fibroblasten
sowie die Angiogenese stimulieren, initieren die Proliferationsphase (BOLANDER 1992).

1.2.1.3 Dritte Phase: Proliferation
Etwa ab dem dritten Tag migrieren Fibroblasten amdéboid in die Wunde und sezernieren

die protektierenden und stabilisierenden Komponenten der Matrix wie Kollagen, Elastan
und Proteoglykane. Die niedrige Sauerstoffkonzentration im Gewebe beeinflusst die
Proliferationsrate von Makrophagen und Endothelzellen und stimuliert diese, den
Transkriptionsfaktor Hypoxia Inducible Factor (HIF) zu bilden (HONG et al. 2014).
Daraufhin wird VEGF gebildet, der die perivaskularen Zellen stimuliert, sich in
Osteoblasten und Fibroblasten zu differenzieren (HIRSCHI et al. 2002; NISSEN et al.
1998). Perizyten sind den glatten Muskelzellen ahnlich und Gber Fokalkontakte mit den
Endothelzellen verbunden. Sie regulieren die Angiogenese indem sie entlang des VEGF-
Gradienten in Bereiche mit niedrigem Sauerstoffpartialdruck migrieren um dort neue
Gefal3e zu bilden, die im Verlauf an das vorhandene GefalRnetz angeschlossen werden.
Die Angiogenese stellt die Sauerstoffversorgung wieder her und bildet so die Grundlage
fur die Knochenheilung. Etwa ab dem siebten Tag haften aktivierte Osteoklasten an der
versehrten Knochenoberflache und resorbieren die vorhandene Knochenmatrix, sodass
die in der Knochenmatrix gespeicherten Wachstumsfaktoren wie BMP, TGF-38, FGF, IGF
und PDGF freigesetzt werden, was wiederum die Knochenbildung initiiert (LIND 1996;
MOHAN und BAYLINK 1991). Perivaskulare Zellen formen nicht nur neue Blutgefalie,
sondern sie migrieren an das verbliebene Trabekelwerk und an die Implantatoberflache,
wo sie sich unter dem Einfluss von BMP, welches auf3erdem von Zellen des Periosts
freigesetzt wird, zu Osteoblasten differenzieren (GERSTENFELD et al. 2003). Die bereits
an der Implantatoberflache adsorbierten Proteine, wie zum Beispiel Fibronektin, haben
einen entscheidenden Einfluss auf das Anheften der Osteoblastenvorlauferzellen. Die
mitogene und morphogene Wirkung des Transforming Growth Factor-beta und der Bone
Morphogenetic Proteins auf Fibroblasten sowie Osteoblasten bewirken wéahrend der
ersten drei bis sieben Tage die Expression von extrazellularer Matrix und
Knochenmatrixproteinen. Hierbei werden in der Proliferationsphase als wesentliche
Bestandteile der Knochenmatrix, Kollagen 1, I, IV, IX, X freigesetzt. Nach der
Wiederherstellung der Perfusion steigert sich deren Produktion, sodass sich individuelle
Osteoidinseln bilden kdnnen (GARG 2006a). In den folgenden Wochen verbindet diese
biochemische und zellulare Phase der Knochenregeneration die einzelnen bereits

gebildeten Osteoidinseln, um das Implantat klinisch zu konsolidieren. Dieser Prozess
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nutzt das in der ersten Phase gebildete Fibrinnetzwerk als Gerist, um darauf aufzubauen.
Man bezeichnet diesen Vorgang als Osteokonduktion (ALBREKTSSON und
JOHANSSON 2001). Exprimierte osteogene Signalstoffe wie Osteokalzin, Osteonectin,
Osteopontin, alkalische Phosphatase und Bone- Sialoprotein induzieren die weitere
Ausreifung der extrazellularen Matrixkomponenten durch Mineralisation zu einer
Knochenmatrix (SCHULTZE- MOSGAU 2007). Es bildet sich im Verlauf Geflechtknochen
mit irregularer Mikroarchitektur. Im Fall resorbierbarer Implantate schreitet das
Einwachsen von Knochen in das Implantatinnere mit gleichzeitiger Resorption des
Implantatk6rpers vor. Der korperliche Zerfall (Volumendegradation S. 21) der Implantate
sollte idealerweise mit dem Zeitpunkt der kndchernen Durchwachsung mit

Geflechtknochen korrelieren.

1.2.1.4 Vierte Phase: Modelling
Dieser Prozess findet Wochen nach der Operation statt und wird auch osteoadaptive

Phase der Osseointegration genannt. Diese Phase beschreibt den Umbau des gering
adaptierten Geflechtknochens in weniger zellularen, aber besser mineralisierten und
héher strukturierten Knochen (GARG 2006a). Dies wird durch das Zusammenwirken von
Osteoblasten und Osteoklasten gewéhrleistet (MARX und GARG 1998). Die Aufgaben
beider Zellen werden weitestgehend lber die Osteozyten und ihre Signalproteine, wie
beispielsweise Sclerosin, koordiniert. Osteoklasten, die unter anderem durch das neu
gebildete Kapillarnetzwerk an den Ort der Regeneration gelangen, iniitieren durch die
Resorption des in Phase drei gebildeten Knochens die Freisetzung weiterer
Wachstumsfaktoren. Stammzellen in lokalen Geweben und im Gefal3system antworten
durch Differenzierung zu Osteoblasten und Neubildung von Knochen (LIND 1996). Dieser
Prozess der Stimulation und Migration mesenchymaler Stammzellen aus der Oberflache
des ortstandigen periimplantaren Knochengewebes und deren Differenzierung zu
knochenkompetenten Zellen wird als Osteoinduktion bezeichnet (ALBREKTSSON und
JOHANSSON 2001). Da dieser ublicherweise wéahrend bereits einwirkender Kréfte
gebildet wird, richtet sich der durch Osteoblasten neu gebildete hoch strukturierte
Lamellenknochen anhand des Lastprofils aus (DAVIES 2003). Regelrechtes und
koordiniertes Knochenmodelling unterhdlt die Stabilitdit des Implantats im Fall nicht
resorbierbarer Implantate. Am Ende ergibt sich ein leistungsstarkes Netzwerk aus

trabekularem Knochen, welches optimal an die Lastsituation angepasst ist.



Einleitung

12

1.2.2 Einteilung der Knochenersatzmaterialien

Die Unmengen an vorhandenen Materialien lassen sich in organische und anorganische
Materialien unterteilen (SCHLIEPHAKE 2010).

Tabelle 1: Ubersicht und Einteilung ausgewdhlter Knochenersatzmaterialien.

Eigene Darstellung nach Schliephake (SCHLIEPHAKE 2010).

Anorganische KEM Organische KEM
Metalle Mineralisierte Trager Natdrliche | Synthetische
Polymere Polymere
nattrlichen synthetischen
Ursprungs Ursprungs
Titan Korallen Hydroxlapatit (HA) | « Kollagen u. a.:
Eisenbasislegierungen Algen Tricalciumphosphat | ¢ Chitosan | ¢ PLA
Cobalt-Chrom- Xenogen: (TCP) e Seide e PGA
Legierungen e  Boviner-/ e Bioaktive Glaser
e Equiner
Knochen

1.2.2.1 Anorganische Knochenersatzmaterialien
1.2.2.1.1 Metalle
Unter den metallischen Werkstoffen gelten Titan und seine Legierungen als die am besten

geeigneten Materialien fur medizinische Anwendungen, weil sie die komplexen
Werkstoffanforderungen im physiologischen Kontext besser erfiillen als viele andere
konkurrierende Werkstoffe, wie beispielsweise Eisenbasislegierungen, Cobalt-Chrom-
Legierungen oder andere Edelmetalllegierungen (STEINEMANN 1998).

Die vorteilhaften Eigenschaften von Titan sind unbegrenzte Verfligbarkeit, hohe Festigkeit
bei geringer Dichte, eine uUberlegene Korrosionsbestandigkeit, sowie chemische und
biologische Inertheit (WILLIAMS 1977a, 1977b). Diese ist darauf zurtickzufiihren, dass
Titan spontan eine diinne, zusammenhangende Oxidschicht (ca. 3 - 7 nm) ausbildet,
welche passivierend wirkt (STEINEMANN 1998). Aufgrund des basischen Charakters des
Metalloxids ermdglicht es die chemische Adsorption von Molekilen mit sauren
Mund-,
Gesichtschirurgie geometrisch sehr komplexe und prazise Implantate gestalten (WEIHE
und EPPLE 2001).

Nachteilig ist im Gegensatz dazu beispielsweise eine erhthte Temperaturempfindlichkeit

Eigenschaften. Des Weiteren lassen sich im Bereich der Kiefer- und

der Patienten nach Implantation ausgedehnter Titankonstruktionen im Bereich der
Schéadelkalotte sowie das fur einige Patienten belastende Gefiihl eines im Organismus
verbleibenden Fremdkorpers. Die Anwendung im nicht ausgewachsenen Skelett ist
zudem nur innerhalb sehr enger Grenzen moglich (WEIHE und EPPLE 2001). Auf3erdem
ist es moglich, dass die Passivierungsschicht beispielsweise durch Uberbelastung zerstort

wird, sodass Korrosionsprodukte oder Partikel in das umgebende Gewebe freigesetzt
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werden, die Entzindungsreaktionen auslosen kdnnen und zudem zytotoxische Wirkung
haben.

Seit einiger Zeit werden zunehmend Methoden zur Oberflachenmodifizierung erarbeitet,
um die Osseointegration zu verbessern. Forschungsgruppen beschéaftigen sich mit der
Einstellung spezieller Rauigkeiten, Erhéhung der Benetzbarkeit, Beeinflussung
elektrostatischer Ladungen und dem Aufbringen von Hydroxylapatitschichten. Zuséatzlich
wird intensiv daran gearbeitet, osteoinduktive Eigenschaften an Titanimplantaten zu
etablieren (LE GUEHENNEC et al. 2007). Da die Umstande und Temperaturen, unter
denen anorganische Tréger produziert werden, generell ein Beladen bioaktiver Molekiile
in das Material selbst ausschlieRen, kdénnen derartige anorganische Trager nur in
Erwagung gezogen werden, um an ihrer Oberflaiche Uber Bindung aktiver Molekile
biofunktionalisiert zu werden (SCHLIEPHAKE et al. 2012).

Chemische Modifikationen der Oberflaiche sind die wohl am vielversprechendsten
Versuche, um Gewebeintegration und periimplantare Gewebereaktionen zu verbessern.
Damit soll der kritische Prozess der zellularen Anheftung verkirzt oder maRRgeschneidert
an den spezifischen Bedarf des Gewebes angepasst werden. Der am wenigsten
komplexe Weg, Wachstumsfaktoren an der Oberflache anorganischer Materialien zu
binden, ist die Adsorption, das heif3t die Anreicherung von Molekiilen aus Flussigkeiten an
der Oberflache eines Festkdrpers. Dieses ist beispielsweise wahrend des Eintauchens
des Festkorpers in eine Losung mit dem entsprechenden Wachstumsfaktor mdglich. Die
adsorptive Bindung kann in Form von Physisorption oder Chemisorption stattfinden
(SCHLIEPHAKE 2010).

Physisorption beruht auf der Tatsache, dass anorganische Materialoberflachen negativ
geladen sind und positiv geladene Proteine, wie Strukturproteine oder Geristeiweil3stoffe
(Bsp. Kollagen) durch physikalische Krafte daran binden kénnen. Bei dieser Art der
Bindung verandert das gebundene Molekil seine Struktur nicht, jedoch ist die Bindung so
schwach, dass derart beladene Implantate innerhalb der ersten Stunde nahezu
vollstdndig im Sinne eines Burst Release den beladenen Faktor freisetzen (HALL et al.
2007; NH KIM et al. 2015).

Die Chemisorption ist im Unterschied zur Physisorption nicht immer reversibel, da das
Adsorbat beziehungsweise das Adsorbens chemisch verandert werden kann. Nachteilig
bei beiden Bindungsarten ist, dass bei dem notwendigen Vorgang der Sterilisation die
biologisch aktive Oberflache zerstort wird.

Deshalb wurden fur diese Anwendung Bindungsmolekile entwickelt, die eine Beladung
mit dem entsprechenden Wachstumsfaktor nach dem Sterilisationsprozess mdoglich
machen. Beispielsweise werden Phosphatanker, Thiolanker, mit Phosphatankern

konjugierte RDG-Peptide oder alternativ nicht- codierte Oligonukleotide benutzt, um etwa
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BMP-2 an die Oberflache zu binden (SCHLIEPHAKE et al. 2012). Chemisorptives
Verbinden von BMP wurde mit einer verzbgerten Freisetzung von der Oberflache
beschrieben und verbessert die Knochenheilung in signifikanter Weise (ADDEN et al.
2006).

Der Nachteil der fehlenden Biodegradierbarkeit von Metallen wird durch neuere
Forschungsansatze widerlegt. Jene beziehen sich auf resorbierbare Metallimplantate auf
der Basis von Eisen/Edelstahl-Legierungen (FRATTOLIN et al. 2015). Diese kénnen in
Abhangigkeit von der Legierungszusammensetzung durch Korrosion biodegradiert
werden. Ebenfalls wird seit Jahren an biodegradierbaren Metallimplantaten auf
Magnesiumbasis geforscht (Y CHEN et al. 2014; WITTE 2015). Bis heute sind jedoch
keine kommerziellen Produkte verfligbar, jedoch gibt es in Zukunft eventuell die
Mdoglichkeit, von dieser Art der Metallimplantate im klinischen Alltag profitieren zu kénnen
(HEINEMANN et al. 2011).

1.2.2.1.2 Naturlichen Ursprungs
Anorganische mineralisierte Trager konnen einerseits in solche, die von natirlichen

Vorlaufern abstammen oder andererseits auf synthetische Art hergestellt worden sind,
eingeteilt werden.

Poréses Hydroxylapatit gilt derzeit in der praktischen Anwendung als bevorzugtes
Biomaterial, da es sich in Abhangigkeit vom Porositatsgrad, der Kristallinitat, dem
Kristallgeflige etc. als nahezu resorptionsstabiles Material etabliert hat. Es stellt eine
vorteilhafte interkonnektierende offene Porenstruktur bereit.

Die anorganischen Knochenersatzmaterialien nattrlichen Ursprungs konnen aus
unterschiedlichen Spezies gewonnen werden. Verwendet werden Materialien, welche aus
Korallen oder Algen gewonnen wurden. Alternativ zhlen auch die Knochenersatz-
materialien bovinen oder equinen Ursprungs in diese Kategorie. Entscheidend fur die
mechanische Stabilitat, Oberflacheneigenschaften, Porositat und Kristallitgré3e sind hier
vor allem die Brennbedingungen (KASPERK et al. 1988).

Bovine Xenotransplantate gehéren zu der allgemein bekanntesten und am haufigsten
verwendeten Quelle der naturlichen Knochenersatzmaterialien (RENTSCH et al. 2012).
Sie werden zur Gruppe der hochkrisallinen Hydroxylapatit-Keramiken gezahlt. Es handelt
sich um Uberwiegend durch chemische und thermische Prozesse deproteinisierten
spongitésen Knochen. Durch die nach den Hochtemperatur-Brennprozessen erhaltene
interkonnektierende offene Porenstruktur erfolgt ausgehend vom ortstindigen
Transplantatlager die angiogenetische ErschlieBung und sukzessive kndcherne
Durchbauung (KLEIN et al. 2010). Es handelt sich folglich um ein osteokonduktives
Knochenersatzmaterial. Da das Material nicht resorbiert wird, es jedoch unter klinischen

Bedingungen zu einer vollstdndigen Regeneration kommt, wird diese Art auch als
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biokompatibles Fuillmaterial bezeichnet (AYNA et al. 2015; TRAINI et al. 2007).
Prominenter Vertreter dieser Gruppe, besonders bei kleineren Knochendefekten des
Mund-Kiefer-Gesichtsbereichs, ist Bio-Oss® (Fa. Geistlich Biomaterials, Baden Baden).
Es konnte gezeigt werden, dass sich bei vertikalem Knochenaufbau eines atrophischen
Kiefers mit diesem Knochenersatzmaterial histomorphometrisch und histologisch in Bezug
auf Prothesen-Defekte, Peri-Implantat-Defekte und bei biologischen sowie prothetischen
Komplikationen genauso gute Ergebnisse erzielen lassen wie mit autologem Knochen, bei
gleichzeitig geringerer Invasivitat (FELICE et al. 2009). Um einer mdglichen Gefahr der
Ubertragung von beispielsweise BSE (boviner spongiformer Enzephalopathie), also der
mdglichen Kontamination pharmazeutischer Produkte boviner Herkunft aus dem Weg zu
gehen, stellten einige Hersteller die Produkte auf equine Herkunft um.

Eine andere Herkunft bieten Meereskorallen. Abhangig von der Art der Vorbehandlung
wird aus den Korallen resorbierbares Calciumcarbonat oder resorbierbares pordses
Hydroxylapatit hergestellt. Es zeigten sich in klinischen Studien gute Eigenschaften bei
der Versorgung von segmentalen Knochendefekten (NASR et al. 1999; OREAMUNO et
al. 1990). Es bietet eine Matrix fur das Einwachsen von Knochen, ist demnach per se ein
rein osteokonduktives Knochenersatzmaterial. Trotz der genannten positiven Eigen-
schaften ist es vor allem aufgrund der geringen mechanischen Stabilitat und einer nur
sehr langsam stattfindenden Resorption nur begrenzt klinisch einsetzbar (DAMIEN und
REVELL 2004).

Des Weiteren kdnnen marine Kalkalgen durch chemische Prozesse zu Hydroxylapatit
umgewandelt werden. Es bleibt das porése Algenskelett als Calciumphosphat erhalten.
Mit interkonnektierender Mikroporositat dient es ebenfalls als Leitschiene fir Osteo-
blasten. Wie bei den anderen calciumhaltigen Keramiken kommt es im ersten Schritt zur
partiellen An- oder Auflésung der Keramik bei Gewebekontakt. Die lokale Ubersattigung
des Blutserums hinsichtlich der Ausfallung von Apatit fihrt zur Keimbildung an der
Oberflache und zur lokalen Ausfallung von Mikrokristallen bestehend aus nichtstdcho-
metrischem Apatit. Durch Ansiedlung von Osteoblasten erfolgt die Produktion der
extrazellularen Matrix, in der die Apatitkristalle inkoporiert werden (EPPLE 2003b).

Viele weitere xenogene Produkte sind auf dem Markt erhaltlich und unterscheiden sich
von den ausfuhrlich erwahnten Produkten in der Herkunft (Schwein oder Pferd) oder in
Bezug auf das Herstellungsverfahren (Losungsmittelkonservierung oder Sinterung).

Die Lagerung in Knochenbanken und die nahezu unbegrenzte Verfugbarkeit gehtren zu
den Vorteilen dieser Art von Knochenersatzmaterialien. Da es sich jedoch grundsétzlich
um koérperfremdes biologisches Material handelt, kann die Gefahr von Infektionen und
immunologischen Reaktionen praktisch nicht ausgeschlossen werden (WENZ et al. 2001).

Diese Art der Materialien muss aufwendigen Reinigungsverfahren unterzogen werden, um



Einleitung 16

eine mogliche Ubertragung von Infektionen zu vermeiden sowie fehlende genetische
Kompatibilitat zwischen Spender- und Empfangergewebe auszugleichen (ENDRES et al.
2005; FRIEDLAENDER et al. 1976).

Neuere Versuchsansatze haben das Ziel, die oben vorgestellten biokompatiblen und
osteokonduktiven Knochenersatzmittel durch Kombination mit biologischen Wirkstoffen
weiter zu verbessern. Die trivialste Losung, entsprechende Materialien um die Eigenschaft
der Osteoinduktivitat zu erweitern, ist das Tranken des Materials in Eigenblut oder
Platelet- Rich Plasma (PRP). Spezifischer ist der Einsatz selektiver, meist rekombinant
hergestellter Wachstumsfaktoren wie zum Beispiel BMP (EPPLE 2003b). Die Beladung
von Bio Oss® mit rhBMP-2 filhrt zu signifikant besseren Ergebnissen als die der
Kontrollgruppen (HUH et al. 2015).

1.2.2.1.3 Synthetischen Ursprungs
Hinsichtlich Verfligbarkeit und eventueller Risiken der Materialien natirlichen Ursprungs

wurden vollsynthetische Knochenersatzmaterialien entwickelt (HOFFMANN et al. 2001).
In Betracht kommen vor allem Calciumphosphatpraparate, deren Vorteil eine dem
Knochen sehr &hnliche mineralische Phase ist. Diese sind durch Brenn- und
Fallungsprozesse herstellbar, um danach durch Sintern oder HeiR3pressverfahren in Form
gebracht zu werden. Es ist moglich, sie in exakt definierbaren physio- und
kristallchemischen Eigenschaften herzustellen, sodass bei gleich bleibender Chargen-
gualitat eine besser abschétzbare biologische Reaktionsweise ermoglicht werden kann.
Auch weisen sie ein Gerlst aus interkonnektierenden Poren mit spezifischer Oberflachen-
groRe auf (WEIBRICH et al. 2000).

Knochengewebe hat ein Calcium-Phosphat-Verhaltnis (Ca/P-Ratio) von etwa 2,3 |,
wobei es interindividuelle Abweichungen gibt (TZAPHLIDOU und ZAICHICK 2003).
Entsprechend dem Verhaltnis von Calcium zu Phosphat kann man die Werkstoffklasse
der Calciumphosphate nach ihrer stéchiometrischen Zusammensetzung einteilen:

e Tricalciumphosphat (TCP, Cas(PO,),) hat ein stdchiometrisches Verhaltnis von
Calcium zu Phosphat von 1,5. Es kommt in der a- und in der - Modifikation vor,
wobei die a- Form durch Erhitzen auf mehr als 1125 °C aus der - Form entsteht.
Diese unterscheiden sich in der Kristallform und ihrer Loslichkeit (WILTFANG et al.
2002).

e Hydroxylapatit (HA oder HAP, Ca;(PO,)s(OH),) ist Hauptbestandteil der
Mineralphase des Knochens und zeichnet sich durch eine Zusammensetzung von
Calcium zu Phosphat von 1,67,

e Octacalciumphophat (Cag(HPQO,4),(PO.)s*5H,0) mit einem Ca/P-Verhéltnis von
1,33 und

e Tetracalciumphosphat (TTCP, Cay(P0O,4),0) mit einer Ca/P-Ratio von 2,0 aus.
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Allgemein gilt, je kleiner das Ca/P-Verhaltnis, desto hoher ist die Wasserlslichkeit des
Calciumphosphats. Die meisten sind also nur wenig l6slich in neutralem Wasser,
wohingegen alle saurel6slich sind. Alle Calciumphosphate sind im reinen Zustand weil3e
Festkorper (EPPLE 2003a). Sie besitzen eine gute Druckfestigkeit, zeigen jedoch
Schwéchen bei Zug- sowie Stof3beanspruchung (DE GROOT 1988; MOORE et al. 2001).
Klinisch am weitesten verbreitet sind Calciumphosphatkeramiken aus Hydroxylapatit oder
Tricalciumphosphat. Beide weisen sehr gute Biovertraglichkeit auf und zeichnen sich
durch einen direkten Verbund der Keramik mit dem umgebenden Knochengewebe aus
(GUNTHER et al. 1993; JARCHO et al. 1977; KOSTER et al. 1976; SINIKOVIC et al.
2007). Aus implantologischer Sicht verhalten sich Hydroxylapatit und Tricalciumphosphat
osteokonduktiv. Zusatzlich lassen sie ein osteoinduktives oder osteogenes Verhalten
vermissen (SIEBERT et al. 1986). Ein Durchwachsen des porésen Calciumphosphat-
gerustes und damit eine vollstandige Durchbauung der primér avitalen Matrix bleiben im
klinischen Einsatz aus (ROONEY et al. 1988; SIEBERT et al. 1986). Des Weiteren konnte
bisher keine sichere Vorhersage Uber die Degradationsrate im menschlichen Knochen
getroffen werden (DE LONG et al. 2007). Es besteht die Gefahr, dass die Resorption des
Ersatzmaterials entweder zu einem Zeitpunkt stattfindet, zu dem noch nicht geniigend
neues Knochenvolumen vorhanden ist, oder es resorbiert zu langsam (HOLLINGER et al.
1996). Die relativ geringe mechanische Stabilitat und die unzureichende ossare
Integration fuhrten zu einer abnehmenden Akzeptanz, sodass es heutzutage nur wenige
Indikationen fir den Einsatz von synthetisch hergestelltem Hydroxylapatit oder
Tricalciumphosphat als Knochenersatzmaterial vor allem in lasttragenden Gebieten gibt
(STUETZLE et al. 1998).

Durch eine Kombination von Tricalciumphosphat mit Kollagenen, nicht kollagenen
Matrixproteinen und Wachstumsfaktoren kann die knocherne Integration des Materials
jedoch verbessert werden (SEEHERMAN et al. 2004).

1.2.2.1.4 Bioglaser
Eine weitere Gruppe anorganischer nichtmetallischer Werkstoffe sind Biogléaser, die

erstmals 1969 vorgestellt wurden (HENCH 2006). Hier handelt es sich um hochvernetzte
rontgenamorphe Werkstoffe, die in der Regel aus 40 - 50% SiO,, 10 - 15% P,0s, 30 -
35% CaO, 5 - 10% Na,0, 0,5 - 3% K,O und 2,5 - 5% MgO bestehen (EPPLE 2003a). Es
ist jedoch eine Vielzahl von Kombinationen realisierbar, die sich in Biokompatibilitéat und
Resorbierbarkeit unterscheiden. Bei hohem SiO,-Gehalt sinkt die Biodegradierbarkeit bei
Bioglasern, bei hohen Calcium- und Phosphatgehalten steigt sie. Bioglaser weisen eine
porése Oberflache auf und sind sowohl in kompakter als auch partikulierter Form
erhaltlich (EL-GHANNAM et al. 1995). Das Oberflachenrelief sorgt fir einen guten

kndchernen Einbau (bony ongrowth) des Materials, da jedoch die innere Struktur kein
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interkonnektierendes Porensystem aufweist, ist die knocherne Durchbauung (bony
ingrowth) nur sehr schwach ausgepragt (GARG 2006b). Das Material &ndert bei Kontakt
mit Blut durch Ausbildung einer Doppelschicht von Silizium-Gel und Calciumphosphat
seine Oberflacheneigenschaften (HENCH und PASCHALL 1974). Kollagen und Proteine
aus der Umgebung des Knochens werden inkorporiert und vermitteln eine direkte
chemische Bindung (HENCH und WILSON 1984). Es wird angenommen, dass die
beschriebene Eigenschaft einen férdernden Effekt auf die Apatitnukleation hat und folglich
die Knochenbildung beschleunigt (JELL und STEVENS 2006; MOORE et al. 2001).
Nachteile der Bioglaser sind vor allem die geringen mechanischen Eigenschaften sowie
die geringe Bruchzahigkeit aufgrund des amorphen Netzwerks. Die Biegefestigkeit der
meisten Bioglaser liegt im Bereich von 40 bis 60 MPa, der fir die meisten lasttragenden
Anwendungen nicht ausreichend ist (HA und WINTERMANTEL 2009). Ebenfalls ist die
mechanische Bearbeitung aufgrund der hohen Rissanfélligkeit stark eingeschrankt. Durch
eine Warmebehandlung kodnnten geeignete Glaszusammensetzungen in Glas-Kristall-
Komposite Uberfuhrt werden, wodurch sich die mechanischen Eigenschaften positiv
manipulieren und veréandern konnten (HEINEMANN et al. 2011).

1.2.2.2 Organische Knochenersatzmaterialien
Ersatzmaterialien organischen Ursprungs zeichnen sich vor allem durch ihre

Biokompatibilitat, ihre Resorbierbarkeit und ihre Bioaktivitat aus (X LIU und MA 2004). Die
Degradation kann durch korpereigene Prozesse ohne toxische Nebenprodukte
stattfinden. Durch chemische oder physikalische Verfahren kann die Struktur der
Polymere modifiziert werden, um sie an die biologischen Voraussetzungen exakt
anzupassen. Wie anorganische Trager kdnnen organische Trager in solche, die von
naturlichen Vorlaufern abstammen und andere, die aus rein synthetischen Polymeren
hergestellt werden, unterteilt werden (REZWAN et al. 2006). Es kommen naturliche
Polymere aus Kollagen, Chitosan oder Seide in Frage oder jene synthetischen, die aus
Derivaten der Polyglykolidsaure oder -laktidsdure hergestellt werden koénnen
(SCHLIEPHAKE 2010). Weil organische Tragermaterialien das Entwickeln von
Materialzusammensetzungen und -oberflichenbeschaffenheiten in Verbindung mit
Proteinen eines grolReren Ausmaldes ermdglichen, ist es wahrscheinlich, dass diese ein
hoheres Potential besitzen, eine gezielte Freisetzungskinetik in Bezug auf die Anwendung

als Tragermaterial bereitzustellen.

1.2.2.2.1 Naturlichen Ursprungs
Kollagen als Knochenersatzmaterial ist eines der am haufigsten verwendeten Materialien

natirlichen Ursprungs. Es sind biochemisch und strukturell 19 unterschiedliche Typen

humanen Kollagens bekannt, von denen zwolf gut charakterisiert sind. Es erfolgt eine
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Einteilung der Kollagene in sieben Hauptgruppen: die fibrillaren (Typ I, II, 1ll, V, XI), die
fibrillen-assozierten (Typ IX und XII), die mikrofibrillaren(Typ 1V und VII), die Basallamina-
Kollagene (Typ IV), die Kurzketten-Kollagene (Typ VIII und X), die transmembrandsen
(Typ Xl und XVII) und die Multiplexin-Kollagene (Typ XV und XVIIl) (DRENCKHAHN
2008). Zur Rekonstruktion kndcherner Defekte kam bisher Kollagen Typ |, das in Fibrillen
des lockeren und straffen Bindegewebes des Knochens vorkommt, zum Einsatz (FRIESS
1998). Gewonnen wird es vor allem aus Haut oder Sehen von Schlachttieren und liegt
dann in l6slicher oder fibrillarer Form vor (WAHL und CZERNUSZKA 2006). Es steht
abhangig von der Art der medizinischen Anwendung in Form von Gel, Pulver, Film,
Fasern, Schaum oder als Ldsung zur Verfiigung (HA et al. 2009). Die Sterilisation erfolgt
durch y-Bestrahlung, da die meisten anderen Methoden sich als nicht praktikabel in
Bezug auf die physikalischen und biologischen Fahigkeiten herausgestellt haben (FRIESS
1998). Kollagenimplantate gelten als biokompatibel, nur schwach immunogen und werden
In-vivo auf physiologischem Weg metabolisiert (CHVAPIL 1977; RUBIN et al. 1969). lhr
Abbau erfolgt enzymatisch durch Kollagenasen und ist zeitlich abhangig von der Wahl des
Implantattyps. Kollagen moduliert unter anderem das Haftungsvermdgen von Zellen und
kann das Zellwachstum sowie die Zelldifferenzierung positiv beeinflussen (MIZUNO et al.
1997; SUMITA et al. 2006).

Unter den Tragermaterialien nattrlichen Ursprungs hat Kollagen die breiteste Anwendung
fur die Freisetzung biologisch aktiver Molekile. Die Potenz wurde mehrfach belegt
(AROSARENA und COLLINS 2005; ULUDAG et al. 2000). AuRerdem ist es das einzige
Material, das bis jetzt eine US FDA-Genehmigung (Food and Drug Administration, USA)
als Tragermaterial fir BMP besitzt. Dieses Material hat jedoch als Kollagenschwamm nur
sehr schlechte Eigenschaften in der Freisetzungskinetik (BOERCKEL et al. 2011,
ULUDAG et al. 1999). Daher wurden chemische Veranderungen der Kollagenfibrillen
entwickelt, die besser an den Wachstumsfaktor binden sollen und ihn folglich nur
verzogert freisetzen. Dabei wird sich zu Nutze gemacht, dass Kollagen viele Heparin-
bindungsstellen aufweist und gleichzeitig Wachstumsfaktoren an Heparin binden kénnen
(SCHLIEPHAKE 2010). Dieser Versuch wurde mit der Bindung von VEGF bereits
erfolgreich durchgefiihrt (STEFFENS et al. 2004; YAO et al. 2006). Weitere chemische
Modifikationen durch verbinden einer N-terminalen Domane des Kollagens an einen
Wachstumsfaktor (BMP-2) werden erforscht. Dieser Ansatz soll die kndcherne Heilung in
Critical Size-Defekten verbessern (B CHEN et al. 2007). Der Einsatz von Kollagen-
schwdmmen als Tragermaterial wird jedoch ebenfalls durch ihre geringen mechanischen
Eigenschaften limitiert. Eingesetzt werden Schwamme daher Uberwiegend in
unbelasteten Defekten oder als Komposit mit anderen Ersatzmaterialien (CUNNIFFE et

al. 2010). Ferner besteht bei der Anwendung von Kollagen die Gefahr einer Auto-
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immunreaktion, die aufgrund einer Sensibilisierungsreaktion gegen eigenes Kollagen
entstehen kann (X LIU und MA 2004). So scheint Kollagen nicht das ideale Tragermaterial
fur BMP-2 Molekile darzustellen (LIEBERMAN et al. 2002).

Ein weiterer organischer Trager naturlichen Ursprungs ist die Seidenfaser, die aus zwei
Arten von Protein besteht: aus Fibroin und Sericin, welches das Fibroin umhtillt. Abhangig
von der jeweiligen Quelle, Seidenraupe oder Spinne, gibt es Unterschiede beziiglich des
Aufbaus, der Struktur und der Eigenschaften (ALTMAN et al. 2003). Seide der
Seidenraupe zeigte sich immunogen (DEWAIR et al. 1985). Die Entfernung des Klebstoff-
ahnlichen Sericin, das als Bindungsmittel fir die Fibroinstrange der natirlichen Seide
wirkt, hat zu einem biokompatiblen Material gefiihrt (SANTIN et al. 1999; SOFIA et al.
2001). Das Fibroin-Protein kann als Gel, Folie, Schaum oder Faden bis hin zu Netzen fir
unterschiedliche Anwendungen zur Verfligung stehen (MEINEL und KAPLAN 2012). Die
Degradation erfolgt nur sehr langsam. Da es sich um ein Protein handelt, erfolgt diese
proteolytisch. Charakteristisch sind die hohe Beanspruchbarkeit, sowie die zahlreichen
Mdoglichkeiten, Seide zu modifizieren. Forschungsgruppen fanden heraus, dass Seide
ohne Modifikation bei der Anwendung am Schafsmodell keine herausragenderen
Ergebnisse als Knochenersatzmaterial zeigt. Eine mogliche Erklarung kdnnte das Fehlen
einer interkonnektierenden pordsen Struktur sein, sodass ein Durchwachsen mit neu
gebildetem Knochen nur eingeschrankt moglich ist (UEBERSAX et al. 2013). Das
Verbinden mit aktiven Molekilen wie RDG-Peptide, Parathormon oder Bone
Morphogenetic Protein-2 ist beispielsweise tber die NHS/EDC-Chemie mdglich (MIN et
al. 2004). Diese Art fuhrte zu einer langeren Bindung des Faktors am Material sowie zu
einer erhdhten Mineralisation In-vitro (KARAGEORGIOU et al. 2004). Releaseversuche
mit IGF-I scheinen ebenfalls erfolgversprechende Ansétze zu bieten (WENK et al. 2008).
In-vivo-Versuche mit adsorptiver Beladung des BMP-2 zeigten verbesserte Ergebnisse
verglichen mit den Kontrollgruppen (KARAGEORGIOU et al. 2006; KIRKER-HEAD et al.
2007).

AulRerdem kann Chitin fur die Herstellung von Knochenersatzmaterial genutzt werden.
Chitin ist ein stickstoffhaltiges, lineares Polysaccharid. Es kommt als einer der
Hauptbestandteile des Aussenskeletts von GliederfufZlern vor. Nach Auslosung des
Chitins werden durch Demineralisation die verbliebenen Proteine entfernt (HA et al.
2009). AnschlieBend erfolgt die Behandlung mit Natronlauge, sodass als
Deacetylierungsprodukt Chitosan gewonnen werden kann (GLASMACHER et al. 2014).
Einer der grolRen Vorteile ist der relativ geringe Kostenaufwand bei der Herstellung
(VENKATESAN und KIM 2010). Des Weiteren verfigt es Uber hervorragende
Biokompatibilitat, stellt ein poréses Netzwerk zur Verfiigung und wirkt selbst antibakteriell.

Fur den Einsatz als Knochenersatzmaterial wird es vor allem als Kompositmaterial
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genutzt. Kombinationen mit Hydroxylapatit, Alginat, Calciumphosphat oder synthetischen
Polymeren sind uber verschiedene Herstellungswege mdglich (DI MARTINO et al. 2005).
Trotz einiger guter Eigenschaften sind die mechanischen Féahigkeiten dieser Komposite
noch sehr stark limitiert (VENKATESAN und KIM 2010). Aul3erdem erlaubt Chitosan die
Bindung von Wachstumsfaktoren tber die maleimide Chemie der Glykosaminoglykolide
(DI MARTINO et al. 2005; SCHLIEPHAKE 2010). In-vitro-Versuche zeigten, dass
Chitosan als Tragermaterial mit einer verzogerten Freisetzungskinetik im Vergleich zu
adsorptiver Beladung wirksam ist (PARK et al. 2006). Spatere klinischen Studien
bestatigten diese Ergebnisse allerdings nicht (ENGSTRAND et al. 2008).

1.2.2.2.2 Synthetischen Ursprungs
Die Mehrheit der organischen Materialien, die rein synthetischen Ursprungs sind, stellt die

Gruppe der Poly-a-Hydroxysauren dar: Polyglycolsdure (Polyglycolid, PGA) und
Polymilchsaure (Polylactid, PLA) sowie deren Derivate (EPPLE 2003a). Synthetisch
hergestellte Polymere verfiigen Uber auf3erst glinstige Eigenschaften im Hinblick auf ihre
Biokompatibilitat und Biofunktionalitit (KROEZE et al. 2009). Vorteile gegenlber den
Produkten natdrlichen Ursprungs ergeben sich aus der reproduzierbaren Herstellung
unter kontrollierten Bedingungen sowie der Moglichkeit einer chemischen Modifizierung
(GUNATILLAKE und ADHIKARI 2003). Chemisch lassen sich a-Hydroxyséuren durch
direkte Kondensation der Milch- und Glycolsdure zu niedermolekularen Poly-a-
Hydroxysauren mit geringen mechanischen Eigenschaften kondensieren. Die
Depolymerisation findet in der Schmelze bei Temperaturen von 140 °C - 180 °C unter
Abspaltung von Wasser zu den zyklischen Diestern Laktid beziehungsweise Glycolid statt.
Durch eine katalytische Ring6ffnung kénnen aus den Dilaktonen die hochmolekularen
Polyester Polylactid beziehungsweise Polyglykolid hergestellt werden (DITTRICH und
SCHULZ 1971; HA et al. 2009; KLEINE und KLEINE 1959). Die Chiralitat fihrt zu einer
hohen Polaritat entlang des Polymers, sodass es zu einem hohen Grad auskristallisieren
kann. Dies verbessert die mechanischen Eigenschaften und macht sie sehr
hydrolysestabil und damit nur langsam biodegradierbar (ANDERSSON et al. 2010). PLA
besitzt eine zusatzliche Methylgruppe und ist hydrophober als PGA. Polylactid kommt
aufgrund des chiralen Kohlenstoffatoms in zwei stereocisomeren Varianten vor: Poly-D-
Milchs&dure (PDDA) und Poly-L-Milchsédure (PLLA). Sie haben bis auf die Drehung des
polarisierten Lichtes gleiche physikalische und chemische Eigenschaften. AufRerdem
existiert eine optisch inaktive stereoanisomere Form, die Poly-D,L-Milchsdure (PDLLA).
Dieses Racemat ist im Vergleich zu den hochkristallinen Formen, aufgrund der hohen
Unordnung durch die statistische Abfolge der D- und L-Monomere, eher weich, amorph
und schneller biodegradierbar (EPPLE 2003a).
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Der Abbau aliphatischer Polyester erfolgt durch hydrolytische Degradation in Form der
umgekehrten Polykondensationsreaktion und erfolgt im wassrigen Milieu bis hin zum
Polymerisationsausgangsprodukt (HA et al. 2009). Dieser Prozess ist nicht auf die
Oberflache beschrankt, sondern erfolgt im ganzen Volumen (Volumendegradation, bulk
degradation), da die Diffusion von Wassers ins Innere der Polymere schneller ist als
deren Hydrolyse. In-vivo erfolgt dieser in vier Phasen (KRONENTHAL 1975): die
Wasseraufnahme bewirkt zundchst ein Auflosen sekundéarer und tertiarer Strukturen.
Dieser Vorgang der Hydratation bewirkt das Losen der van der Waals schen Kréafte sowie
der Wasserstoffbriicken. Im zweiten Schritt erfolgt der Festigkeitsverlust durch initiale
Spaltung der kovalenten Bindungen. Hierbei spielen die Eigenschaften der Polyester eine
entscheidende Rolle. Abhangig von der Kiristallinitat, Hydrophilie, Oberflachen-
beschaffenheit, Geometrie und Zusammensetzung des Polymers sowie von der
Wasserverflugbarkeit, der Temperatur und des pH-Werts des Gewebes findet dieser
Vorgang mit unterschiedlicher Geschwindigkeit statt. Das dritte Stadium st
gekennzeichnet durch fortschreitende Spaltung kovalenter Bindungen. Das
Molekulargewicht kann den Massenzusammenhalt nicht mehr gewahrleisten. Dies fihrt
zum Formverlust. Die Aufldsung niedermolekularer Verbindungen fuhrt wahrend der
vierten Phase zum Massenverlust des Implantats (KRONENTHAL 1975). Grundsatzlich
degradiert Polyglycolid schneller als Polylactid, da Ester primarer Alkohole aus sterischen
Grinden reaktiver sind als die Ester sekundarer Alkohole. Grundsatzlich degradiert PGA
schneller als PDLLA und PLLA im Vergleich noch langsamer (REZWAN et al. 2006),
wobei sich eine zu lange Degradationszeit wiederum negativ auf die knocherne
Regeneration auswirkt (FERGUSON et al. 1987). Die Einstellung der exakt auf die
Bedurfnisse der rekonstruktiven Chirurgie angepassten Degradationszeit stellt somit eine
weitere wichtige Anforderung an die Entwicklungstechnik der Polymere.

Die Beteiligung von Enzymen am Abbau dieser Polymere In-vivo ist umstritten, in jedem
Fall aber nicht erforderlich. Im Anfangsstadium der Degradation ist die Beteiligung von
Enzymen jedenfalls unwahrscheinlich, da sie aufgrund ihrer GroéRRe nicht in das Polymer
eindiffundieren konnen. Die Degradation ohne grof3en zellularen Einfluss ist daher
weniger stark vom Implantationsort und individuellen Patientenunterschieden abhangig,
im Vergleich zu osteoklastaren Resorption von beispielsweise Kollagenen (ZELLIN und
LINDE 1997).

Ein Nachteil, welcher beim Abbau der Kunststoffe In-vivo entstehen kann, ist die Bildung
einer fibrésen Kapsel um hochmolekulare Degradationsprodukte, die entstehen, wenn die
Glasubergangstemperatur nahe der Korperkerntemperatur liegt. In diesem Fall kénnen

die Abbauprodukte weder hydrolysiert noch phagozytiert werden. Durch die Entwicklung
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von Polymeren, deren Abbauprodukte eine Glasibergangstemperatur weit oberhalb der
Korpertemperatur haben, lasst sich dieses Problem umgehen (REZWAN et al. 2006).

Ein weiteres Problem beim Einsatz dieser Polyester im Bereich der rekonstruktiven
Chirurgie ist, dass die bei der Degradation freiwerdenden und sich moéglicherweise
ansammelnden Hydroxycarbonsauren den pH-Wert negativ beeinflussen und zu einem
lokal toxischen Milieu fihren (BOSTMAN et al. 1990). Die Kombination der Polymere mit
amorphem carbonathaltigem Calciumphosphat (Carbonat-ACP) bewirkt eine bessere
Abstimmbarkeit der Pufferungseigenschaften und die hdhere Loslichkeit mit folglich
besserer Bioresorbierbarkeit als die Kombination mit anderen Zuséatzen (LINHART et al.
2001; SCHILLER und EPPLE 2003; WEIHE und EPPLE 2001). Mit steigendem
Fullstoffgehalt wird das Material sproder, und seine Zugfestigkeit nimmt ab.
Untersuchungen zur Biokompatibilitdit der in der Medizin gebrauchlichen Polymere
konnten gute Eigenschaften im Sinne einer geringen Fremdkorperreaktion bestatigen
(EUFINGER et al. 2007; HEIDEMANN et al. 2001; MARTIN et al. 1996).

Aufgrund der Thermolabilitat der Tragermaterialien auf Polylactid- beziehungsweise
Polyglcolid-Basis ergeben sich Schwierigkeiten bei der Sterilisierbarkeit. Zur Zeit scheint
die y-Bestrahlung die geeignetste Methode zu sein, um eine Keimfreiheit zu gewahrleisten
(ATHANASIOU et al. 1996).

Eines der Anwendungsgebiete resorbierbarer Polyester ist die Nutzung als Tragermaterial
im Bereich der kontrollierten Freisetzung biologischer Signalstoffe (BABENSEE et al.
2000; HA et al. 2009). Mdogliche Konzepte sehen hierbei vor, biodegradierbare
aliphatische Polyester in einer geeigneten Weise mit einer aktiven Substanz zu beladen,
sodass sie einerseits die Funktion eines Knochenersatzmaterials Ubernehmen,
andererseits als Wirkstoffreservoir dienen kénnen (RR CHEN und MOONEY 2003;
SCHLIEPHAKE 2010). Das Ziel ist es, die Degradation des Polymers mit der Freisetzung
des Wirkstoffs so zu koppeln, dass die Stitzfunktion des Implantats fir die
Geweberegeneration als ausreichend angesehen wird, gleichzeitig aber Uber einen
bestimmten Zeitraum stets eine therapeutisch optimale Wirkstoffkonzentration erreicht
wird.

Fur das Herstellen solch pordser Implantatkérper aus beispielsweise PDLLA gibt es eine
Vielzahl mdglicher Verfahren, wie beispielsweise das Pressverfahren und das
Begasungsverfahren mit CO, (WEIHE et al. 2001). Da das Pressverfahren Temperaturen
von etwa 170 °C bendtigt, kommt diese Art der Herstellung fir das Herstellen von
Implantaten, welche mit biologisch aktiven Substanzen beladen sind, nicht in Frage, da
diese bei derart hohen Temperaturen denaturieren wirden. Im Gegensatz dazu kann
durch den Beladungsvorgang mit geldsten und relyophylisierten Wachstumsfaktoren im

Verlauf des Begasungsverfahrens mit CO, sogar eine gleichméRige Verteilung aktiver
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biologischer Substanzen im Implantatkorper erzielt werden (TSCHAKALOFF et al. 2000).
Diese und weitere verfahrenstechnische Variationen ermdglichen das Herstellen
vielversprechender Tragersubstanzen in Bezug auf Biokompatibilitdt und Biofunktionalitat.
Sie sind aufgrund dieser Erkenntnisse im Fokus der Forschung.

Es gibt weitere biodegradierbare Polymere wie Poly(e-caprolacton), Poly(B-
hydroxybutyrat), Poly(p-dioxanon) und Polyanhydride (VERT et al. 1992). Jedoch

existieren fur diese aliphatischen Polyester bislang nur wenige klinische Erfahrungswerte.

1.3 Wachstumsfaktoren

Wachstumsfaktoren sind Polypeptide zwischen 6 - 45 kDa und dienen als Signalmolekile
der zellularen Kommunikation. lhre Funktionen variieren erheblich wahrend der
Embryogenese, des postnatalen Wachstums und des Erwachsenendaseins. Wahrend der
Embyrogenese sind sie mitverantwortlich fur die Steuerung der Gliedmaf3enbildung und
Organogenese, wohingegen sich postnatal ihre Rolle auf die Geweberegeneration
beschrankt (SCHLIEPHAKE 2002).

Ihre Wirkung wird In-vivo durch ein kompliziertes Ruckkopplungssystem mit anderen
Wachstumsfaktoren, Enzymen und Bindungsproteinen gesteuert.

Wachstumsfaktoren haben eine komplexe dreidimensionale Struktur, die es erlaubt, dass
die Faktoren sich an spezifische Rezeptoren, in der Regel transmembranése Proteine,
binden kdnnen. Die Aktivierung kann autokrin, parakrin oder endokrin durch Bindung der
biologisch aktiven Substanz an Rezeptoren stattfinden. Dieser Vorgang fuhrt in der Regel
zu einer Konformationsanderung. Folglich kommt es zur Aktivierung intrazellularer
Phosphorylierungsenzyme, die eine intrazellulare Signaltransduktionskette ausldsen,
indem sie die Aggregation von Kofaktoren und anderen Proteinen induzieren, welche zum
Nukleus migrieren. Diese aktivieren mit anderen Transkriptionsfaktoren eine Reihe von
Genen, sodass es zu einer Anderung der zellularen Aktivitat oder des Phanotyps kommt.
Der Effekt von Wachstumsfaktoren auf die Zielzelle ist folglich mitogen oder morphogen.
Die therapeutische Anwendung dient dazu, den Heilungsprozess weit Uber das
physiologische osteoregenerative Mal3 zu stimulieren (GARG 2006c). Sie fiihrt dazu, dass
Defekte, die spontan nicht heilen wirden (critical size defects), ohne zusatzliche
Gewebetransplantation verheilen. Da die Wachstumsfaktoren in der Regel eine kurze
Halbwertszeit besitzen, kdnnen sie nicht direkt an die Defektstelle injiziert werden,
sondern sollten Gber Drug-Delivery-Systeme, oder besser direkt mit dem Ersatzmaterial in
notwendiger Konzentration und Uber einen angemessenen Zeitraum erhalten bleiben, um
gewilnschte Ergebnisse zu erzielen (RR CHEN und MOONEY 2003). Viele Wachstums-
und Differenzierungsfaktoren wurden bereits fur vorklinische- und klinische Versuche

benutzt. Diese meist rekombinanten Wachstumsfaktoren sind in ihrer Aminosauresequenz
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und ihrer 3-D-Struktur identisch im Vergleich zu humanen Wachstumsfaktoren. Sie
werden beispielsweise von eukaryotischen Zellen oder Bakterien (Escherichia coli), die
mit dem jeweiligen Gen transfiziert/ transduziert worden sind, gebildet (WOZNEY et al.
1988).
Die Mehrheit der in der Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie verwendeten
Wachstumsfaktoren ist darauf ausgerichtet, mesenchymales Gewebe zu regenerieren.
Insbesondere die Knochenheilung liegt im Fokus der Kklinischen Untersuchungen
(GERSTENFELD et al. 2003). Es gibt sechs Wachstumsfaktoren, die bei der
Knochenheilung eine Rolle spielen und in der Mund-Kiefer-Gesichtschirurgie in vielen
Modellen bereits getestet wurden (BOLANDER 1992; LIND 1996):

o Platelet- Derived Growth Factor (PDGF)

e basic Fibroblast Growth Factor (bFGF)

e Insulin- Like Growth Factor (IGF)

e Transforming Growth Factor-beta (TGF-$3)

e Bone Morphogenetic Proteins (BMP)

¢ Vascular Endothelial Growth Factor (VEGF)

1.3.1 PDGF

Platelet- Derived Growth Factor (PDGF) ist ein dimeres Protein von 30 kDa mit zwei
verschiedenen Peptidketten (A und B) welche die drei Isoformen des PDGF ausmachen:
zwei homodimere Formen (PDGF AA und PDGF BB) und ein heterodimeres Protein
(PDGF AB). PDGF AB und PDGF BB kommen systemisch in den Alpha- Granula der
Thrombozyten vor (HART et al. 1990). Im Gegensatz dazu wird PDGF AA nur lokal von
Osteoblasten sezerniert. Sie besitzen In-vivo neben einer chemotaktischen Wirkung auf
Préosteoblasten, Osteoblasten und Fibroblasten auch einen proliferativen Effekt auf
undifferenzierte Zellen mesenchymaler Herkunft (LIND 1996; MANNAIONI et al. 1997).
Sie wirken somit Uberwiegend mitogen und stellen einen wichtigen Mediator fur die
Heilung und das Remodelling von Knochengewebe dar. In Verbindung mit anderen
Wachstumsfaktoren kann PDGF die Knochenregeneration férdern, ohne selbst osteogene
Eigenschaften zu besitzen (SCHLIEPHAKE 2002). PDGF wirkt als ein Schlisselfaktor in

der frihen Regenerationsphase mesenchymaler Gewebe.

1.3.2 bFGF
Basic Fibroblast Growth Factor (bFGF, FGF-2) ist ein Wachstumsfaktor, der durch

Proliferation und Differenzierung verschiedener mesenchymaler Zelltypen die
Regeneration von Knorpel- und Knochengewebe unterstitzt (GOSPODAROWICZ et al.
1987). Mittlerweile sind 23 verschiedene Polypeptide der Fibroblasten-Familie bekannt.

Naturlich vorkommendes bFGF wird von Osteoblasten produziert, daraufhin durch den
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Co-Liganden Heparansulfatproteoglykan gebunden und im Extrazellularraum gespeichert
(MOHAN und BAYLINK 1991). Es verbessert durch wachstumssteigernde Effekte auf die
meisten Fibroblastentypen die Vaskularisation im Knorpelgewebe und steigert auf diese
Weise die Proliferation von Epithelzellen (GOSPODAROWICZ et al. 1987). FGF-2 wirkt
folglich als ein Mediator in der frihen Phase der Knochenheilung, indem es Zellzahl und
Vaskularisation verbessert, hat selbst jedoch keinen direkten morpho- oder mito-
genetischen Effekt auf reife Osteoblasten (BIKFALVI et al. 1997). Die bFGF-mediierte
Signaltransduktion interagiert mit vielen anderen Wachstumsfaktor-Kaskaden und dient
demnach als ein wichtiger Kofaktor in dem komplexen Prozess der kndchernen

Regeneration.

1.3.3IGF

Insulin- Like Growth Factors (IGFs) sind Einzelstrangmolekile, von denen zwei Isoformen
existieren (IGF-I und IGF-Il), wobei die Konzentration von IGF-1 etwa zehn- bis
funfzehnmal geringer ist als die von IGF-II (MOHAN und BAYLINK 1991). Im Gegensatz
zu den anderen Faktoren, die mehr oder weniger auf lokaler Ebene eine Rolle spielen,
wirkt IGF daruber hinaus systemisch (CANALIS 1985). Grundsatzlich fordern sie fotale
und postnatale Wachstums- und Entwicklungsvorgénge, wirken auf lokaler Ebene als
Uberlebensfaktor und sichern den Erhalt der Knochensubstanz (SCHLIEPHAKE 2002).
Durch Bindung an sechs verschiedene IGFBPs (Insulin- Like Growth Factor Binding
Proteins) wird die Aktivitat und Verfugbarkeit reguliert. Ihre Wirkung wurde jedoch nur in
wenigen klinischen Studien belegt, hier zumeist in Kombination mit PDGF (GARG 2006c¢).

1.3.4 TGF-B
Transforming Growth Factor-p (Transforming Growth Factor-beta, TGF-B) gehdrt zu der

TGF-B-Superfamilie, einer Familie von etwa 40 Proteinen, die auch die Bone
Morphogenetic Proteins einschlieBen (AB ROBERTS 1998). TGF-B-Molekile werden
inaktiv von einer Vielzahl verschiedener Zelltypen sezerniert und nach Bindung an LTBP
(Latent Transforming Growth Factor-beta Binding Protein) beispielsweise in der
Knochenmatrix gespeichert (MUNDY et al. 1995). Proteolytisches Abspalten des N-
terminalen Endes aktiviert das Molekil. TGF-B ist ein multifunktionales Molekil und
beeinflusst die Adhéasion, die Proliferation und die Apoptose einer Reihe von Zelltypen
(MOHAN und BAYLINK 1991). Es ist beteiligt an Remodellationsprozessen und
Reparaturvorgangen, wobei es die Produktion von Proteinen im Sinne der Mineralisation
der Extrazellularmatrix koordiniert (CENTRELLA et al. 1991). Dosisabhangig besteht
ebenfalls ein positiver Effekt fir die Proliferation und Differenzierung von Knochenzellen:
Niedrige Dosen erzielen positive Effekte, wohingegen sehr hohe Mengen diese Prozesse
negativ beeinflussen (GARG 2006c). Abgesehen von den direkten Effekten ist TGF-3
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indirekt Gber Induktion von VEGF in der Lage, Knochenwachstum zu fordern (SAADEH et
al. 1999).

1.3.5 BMP

Bone Morphogenetic Proteins (BMPs) sind meist homodimere Proteine, verbunden tber
zwei Disulfidbricken mit einem Molekulargewicht von circa 30 kDa, von denen heute
verschiedene Subtypen bekannt sind (GERSTENFELD et al. 2007). Innerhalb der BMP-
Proteinfamilie lassen sich die einzelnen Vertreter nach funktionellen und strukturellen
Gesichtspunkten weiter unterteilen (KAWABATA et al. 1998). Die abgeleiteten
Aminosauren der BMP-2 bis BMP-9 wurden der TGF-B-Superfamilie zugeordnet
(SCHLIEPHAKE 2002), wobei BMP-2, 4, 6 und 7 (OP-1-Gruppe, Osteogenic Protein-1)
die groR3te osteoinduktive Potenz aufzuweisen scheinen (SCHMIDT-ROHLFING et al.
2009). BMP-1 hingegen gehért nicht zur TGF-B-Superfamilie und besitzt auch keine
osteoinduktiven Eigenschaften (KUEBLER 1997). Wéahrend der frihen Embryogenese
spielen BMPs eine entscheidende Rolle als zentrales Morphogen etwa bei der
Mesoderminduktion oder der Neurogenese (DALE und JONES 1999). Zusatzlich
regulieren diese pleiotropen Proteine im adulten Organismus essentielle Funktionen bei
der Gewebeheilung, Homoostase und Wachstumskontrolle in einer Vielzahl diverser
Organe und Gewebetypen (DANESH et al. 2009; REDDI 1994). Postnatal ist einer der
beachtetsten Aspekte der Bone Morphogenetic Proteins die Fahigkeit, mesenchymale
Vorlauferzellen zu reifen Osteoblasten zu differenzieren sowie chemotaktisch auf einige
osteoblastenartige Zellen zu wirken (CANALIS 1985; GARG 2006c). Zudem sind sie in
der Lage, an ektoper Stelle im Koérper Knochen zu induzieren (URIST und STRATES
1971), wobei BMP-3 hiervon ausgenommen ist und diese Féahigkeit nicht besitzt
(HOFFMANN et al. 2001). Diese Fahigkeit ist einzigartig (WOZNEY 1989). Es ist folglich
mdglich, undifferenzierte mesenchymale Zellen durch Chemotaxis zu rekrutieren und die
komplette Kaskade der Knochenheilung stattfinden zu lassen (REDDI 1997). BMPs
stimulieren in geringer Menge die Proliferation von Osteoblasten und in héheren
Konzentrationen eher die osteoblastére Differenzierung mesenchymaler Stammzellen
(SIKAVITSAS et al. 2001). Sie scheinen aul3erdem vor allem in den frihen Phasen der
kndchernen Regeneration von entscheidender Bedeutung zu sein (OKUBO et al. 2002).

Die Signalmolekile der BMP-Familie vermitteln ihre zellularen Effekte durch Bindung an
zwei Typen von Serin/Threonin-Rezeptoren (KAWABATA et al. 1998). Diese
unterscheiden sich in einen Typ |- und einen Typ llI-Rezeptor, die mit unterschiedlicher
Bindungsaffinitat durch die verschiedenen BMP-Molekiile angesprochen werden
(ALLENDORPH et al. 2007). Die konstitutiv aktive Kinasedomane des Typ lI-Rezeptors
hat dabei immer die Funktion, den Typ I-Rezeptor durch Phosphorylierung zu aktivieren.

Der nun aktivierte Typ I-Rezeptor leitet im folgenden Schritt das extrazellulare Signal
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durch Effektorproteine weiter (JENSEN et al. 2010). Diese sind entweder Rezeptor-SMAD
(R-SMAD) Proteine oder Mitogen Activated Protein Kinases (MAPKS), wie Extracellular
Signal Regulated Kinase (ERK) und die C-Jun N-Terminal Kinase (JNK) oder p38-Kinase
(MIYAZONO 2000). Der SMAD Signalweg ist mittlerweile gut untersucht (HELDIN et al.
1997) und interagiert mit den anderen Signalwegen (HOFFMANN et al. 2001). Die R-
SMADs 1, 5 und 8 sind die Haupteffektorproteine des BMP-Systems und werden durch
die Typ I-Rezeptoren phosphoryliert und aktiviert (ALVAREZ et al. 2012). Diese bilden
daraufhin mit SMAD 4 als einzigem Vertreter der Co-SMADs einen Komplex, der im
Zellkern als Transkriptionsfaktor die Expression von Zielgenen aktiviert.

Die Herstellung der rekombinanten BMP-2-Dimere durch das Bakterium Escherichia coli
(E. coli) stellt eine relativ glnstige Variante dar (VALLEJO et al. 2002). Reini-
gungsprotokolle versichern die biologische Aktivitdt der entstandenen Cytokine
(WENDLER et al. 2005). Die Kosten fur BMP-7 sind im Vergleich um ein vielfaches héher
(HINSENKAMP und COLLARD 2015). Versuche, humanes BMP direkt aus dem Knochen
fur kommerzielle Zwecke zu gewinnen, zeigen sich als sehr aufwendig und wenig
ergiebig.

Des Weiteren scheint das Auftreten von transienten Antikorpern im Tiermodell bei BMP-2
in Relation zu BMP-7 um ein vielfaches niedriger zu sein, wobei beide Faktoren als sicher
eingestuft werden, sofern sie vorschriftsgeman angewandt werden (POYNTON und LANE
2002).

1.3.6 VEGF

Vascular Endothelial Growth Factors (VEGFs) sind homodimere Proteine von etwa
40 kDa und stellen eine Unterfamilie der PDGF-Familie dar (ALVAREZ et al. 2012;
FERRARA und HENZEL 1989). Sie dienen als zellspezifische Wachstumsfaktoren
(KLEINHEINZ et al. 2005) und spielen bereits wahrend der Vaskulogenese des Embryos
eine entscheidende Rolle (FLAMME et al. 1995). Es gibt eine Reihe von Modifikationen:
VEGF-A bis D wie auch PLGF (Placenta- Like Growth Factor) (BREEN 2007), die durch
eine Vielzahl von Zellen, beispielsweise Fibroblasten (FERRARA 2004), Chondrozyten
(GERBER und FERRARA 2000) oder Osteoblasten (GOAD et al. 1996) produziert
werden. VEGF-A, welches die beim Menschen haufigste Form ist, kommt durch
alternatives Splicing wiederum in funf Isoformen vor, die sich hinsichtlich ihrer
Aminosaureanzahl unterscheiden (VEGFi2;, VEGFs, VEGFis, VEGF159, VEGF26).
VEGF1,; und VEGF45 sind die dominierenden Isoformen (FIEBICH et al. 1993; OLSSON
et al. 2006) und sind vor allem in der frihen Phase der Wundheilung detektierbar
(UCHIDA et al. 2003). VEGF kommt ubiquitér vor, wobei die kleineren Isoformen eher in
l6slicher Form sezerniert werden, wahrend gréRere Formen mit ihren transmembranésen

Doméanen mit den sezernierenden Zellen assoziiert bleiben, bis sie durch Proteolyse
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freigesetzt werden (J LI et al. 2003). VEGF wird beispielsweise durch Plasmin, Laktat
oder Metalloproteinasen (MMPs) aktiviert (BREEN 2007). Dies fuhrt zur Bindung an
spezifische transmembrandse Tyrosin-Kinase-Rezeptoren. VEGFR1 (Vascular Endo-
thelial Growth Factor Receptor 1) férdert die Migration von Makrophagen und Monocyten
und wird von VEGF-A, VEGF-B und PLGF gebunden. Zusétzlich ist ein negativer Einfluss
der VEGFR1 auf die VEGFR2 beschrieben worden. VEGFR2 wird durch VEGF-A
(DAWSON et al. 2006) und VEGF-E gebunden und hat entscheidende Funktion wahrend
physiologischer sowie pathophysiologischer Neovaskularisation. VEGF-C und VEGF-D
binden an VEGFR3, wodurch das lymphatische System aufgebaut und aufrechterhalten
wird (OLSSON et al. 2006).

Die Angiogenese wahrend der Geweberegeneration und Entziindungsreaktion, die
Proliferation und Migration von Endothelzellen sowie die Rekrutierung von
Endothelvorlauferzellen gehdren zu den zentralen Funktionen von VEGF-A im adulten
Menschen (BREEN 2007; FERRARA 2004; FERRARA et al. 1992). Ein kontinuierlicher
Release von VEGF verhindert die Apoptose von Endothelzellen (FERRARA und
GERBER 2001; GERBER et al. 1998). Hypoxie, insbesondere HIFs (Hypoxia- Inducible
Factors) und niedriger Sauerstoffpartialdruck, sowie eine Reihe von Wachstumsfaktoren
und Cytokinen (TGF-B 1, IGF) induzieren die Sekretion von VEGF und deren Rezeptoren
vor allem aus Chondrozyten und Osteoblasten, die an der Entstehung eines stabilen und
ausgewachsenen BlutgefaRnetzwerks beteiligt sind (FERRARA 1996; NOR et al. 1999;
OLSSON et al. 2006). In der Geweberegeneration ist VEGF-A folglich in mehr als einer
Art und Weise beteiligt: Indem neu gebildete BlutgefalRe nicht nur den Sauerstofftransport
aufrecht erhalten, sorgen diese auch fur die Bereitstellung undifferenzierter
Vorlauferzellen (PENG et al. 2005).

Die Herstellung von rekombinantem VEGF 5 ist unter anderem durch Insekten (FIEBICH
et al. 1993) oder durch das Bakterium E. coli mdglich (KANG et al. 2013).

1.4 Probleme und Zielsetzung

Aus den bisherigen Ausfiihrungen wurde deutlich, dass bis zum jetzigen Zeitpunkt kein
optimales Knochenersatzmaterial zur Verfigung steht, welches zur Behandlung
knocherner Defekte im Mund-Kiefer-Gesichtsbereich eingesetzt werden kann. Es scheint
jedoch gesichert, dass eine optimale Biokompatibilitdt, ein enger Verbund zwischen
Knochen und Knochenersatzmaterial, eine ausreichende Stabilitédt gegen das Einwachsen
von Weichgewebe und eine Wirkung als Leitschiene fir den neu zu bildenden Knochen
zu den Mindestvoraussetzungen fir eine therapeutisch erfolgreiche Anwendung gehdéren.

Diese Faktoren sind bei Polylaktid als Knochenersatzmaterial erfillt.
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Bisherige Studien zeigten, dass die Inkorporation eines Signalproteins in reines Poly-DL-
Laktid moglich ist (GRUBER et al. 2009) und so das Material um die osteoinduktive
Komponente erganzt werden kann. Die vorliegende Studie betritt hier Neuland, denn die
Beladung mit mehreren Cytokinen sowie die Kombination des reinen PDLLA mit
Calciumcarbonat kdonnten zu erheblich anderen Ergebnissen fiihren. Die Zielsetzung
dieser experimentellen Studie war es, die Hypothese zu testen, ob PDLLA/
Calciumcarbonat-Komposit mit mehreren Faktoren durch den Vorgang des
Lyophylisierens und Aufschdumens beladen werden kann und eine kombinierte
anhaltende Freisetzung von biologisch aktiven Molekllen bereitstellt, ohne dabei einen
pH- Abfall wahrend der Degeneration des Tragermaterials festzustellen.

Im Vordergrund der durchzufiihrenden In-vitro-Studie stand die Auswirkung der
Materialcharakteristika der individuell hergestellten resorbierbaren osteoinduktiven

Implantate im Hinblick auf folgende Fragestellungen:

1. Grundlegende Charakterisierung der Freisetzungskinetik der jeweiligen

Wachstumsfaktoren aus dem Geruist.

2. Auswirkung auf die Freisetzungskinetik bei gleichzeitiger Beladung der Geriiste
mit einem osteogenen (rhBMP-2) und einem angiogenen (rhVEGF-Ayss)
Wachstumsfaktor.

3. Nachweis der biologischen Wirksamkeit der freigesetzten Faktoren im Einzelnen
und in ihrer Kombination sowohl im Hinblick auf die Induktion osteogener
Differenzierung mesenchymaler Zellen als auch auf die proliferationsfordernde

Wirkung fur Endothelzellwachstum In-vitro an etablierten Zelllinien.

Wissenschatftlich wird sowohl auf Einzelzellniveau eine optimierte Freisetzungskinetik fur
die Wachstumsfaktoren isoliert identifiziert als auch die mogliche Interaktion der beiden
Faktoren bei der Aktivierung der zellbiologischen Prozesse auf der In-vitro-Ebene
beschrieben. Unter standardisierten Laborbedingungen wurde das PDLLA/CaCOs-
Granulat jeweils mit verschiedenen Mengen rhBMP-2 oder rhVEGF-As und in
Kombinationen beider Faktoren versetzt und in einem hyperkritischem CO,-
Aufschdumprozess in zylindrische Tablettenformen gepresst. Die auf diese Weise
hergestellten Implantate wurden in den folgenden Versuchsaufbauten untersucht.

Ziel der Untersuchung ist es, aus diesen Ergebnissen eine Verbesserung des
Kompositmaterials in Hinblick auf die physiologische und 6konomische klinische

Anwendung abzuleiten.
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2 Material und Methoden

2.1 Gerate und Laborausstattung

BioPhotometer:

CASY:

Cryo freezing container:

Cups:

Eismaschine:

Kuturflaschen
25 cm2, 75 cm?:

Labor- Rollmischer:

Lyopylle:

Mikroplatteninkubator:

Mikroskopie:

Eppendorf AG

Barkhausenweg 1
D-22339 Hamburg
www.eppendorf.de

Casy Modell TT
Roche Diagnostics
Sandhoferstr. 116
D-68305 Mannheim

www.roche-applied-
science.com

"Mr. Frosty"

Fisher Scientific GmbH
Im Heiligen Feld 17
D-58239 Schwerte
www.de.fishersci.com

Reaktionsgefale 1.6 ml,
farblos, Low Binding
Artikelnummer: 710176
Biozym Scientific GmbH
Steinbrinksweg 27
D-31840 Hess. Oldendorf

www.biozym.com

Sanyo Tiefkiihlschrank
Sanyo Electric Biomedical
CO,, Ltd, Japan

Bantorfer Stra3e 6
D-31542 Bad Nenndorf
www.sanyo-biomedical.de

Sarstedt AG & Co
Postfach 1220
D-51582 Numbrecht
www.sarstedt.com

SRT9D

Bibby Scientific Limited
Beacon Road

Stone

UK-Staffordshire ST15 0SA
www.stuart-equipment.com

Gefriertrocknungsanlage
Alpha 2-4

Martin Christ Gefrier-
trocknungsanlagen GmbH
An der Unteren Sose 50
D-37520 Osterode am Harz
www.martinchrist.de

Thermostar

BMG LABTECH GmbH
Allmendgruen 8
D-77799 Ortenberg
www.bmglabtech.com

Axiovert

Carl Zeiss Vision GmbH
ZeppelinstralBe 4
D-85399 Hallbergmoos
www.zeiss.de

Photometer:

Pipetten und
Mehrkanalpipetten:

Pipettenspitzen
und Réhrchen:

Platten:

Prazisionswaage:

Schuttler/ Vortexer:

Sterilbank:

Thermomixer comfort:

Wasserbad:

Zellkulturinkubator:

Zentrifuge:

Tecan GENios Plus
Tecan Deutschland GmbH
Theodor-Storm-Strae 17
D-74564 Crailsheim
www.tecan.com

Eppendorf AG

Barkhausenweg 1
D-22339 Hamburg
www.eppendorf.de

Sarstedt AG & Co
Postfach 1220
D-51582 Numbrecht
www.sarstedt.com

Cellstar 24 Well Cell
Culture Plate
Bestellnummer: 662160
Lotnummer: E10050H1
Greiner Bio-One GmbH
Maybachstrasse 2
D-72636 Frickenhausen
www.greinerbioone.com

Sartorius AG

Weender Landstr. 94-108
D-37075 Géttingen
www.sartorius.de

MS2 Minishaker

IKA — Werke GmbH & Co. KG
Janke & Kunkel-Str. 10
D-79219 Staufen
www.ika.com

Biohazard Cleanair En12469
Kuipersweg 37

D-3449 JA Woerden
www.cleanairbv.nl

Eppendorf AG
Barkhausenweg 1
D-22339 Hamburg
http://www.eppendorf.de

Memmert GmbH + Co. KG
AuRere Rittersbacher StraRe 38
D-91126 Schwabach
www.memmert.com

Sanyo Electric Biomedical
CO., Ltd, Japan

Bantorfer Stral3e 6
D-31542 Nenndorf
www.sanyo-biomedical.de

Tischkuhlzentrifuge 2K 15C
Sigma Laborrzentrifugen GmbH
Postfach 1713

D-37507 Osterode am Harz
www.sigma-zentrifugen.de/
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2.2 Zellen

C2C12:

2.3 Reagenzien und Lésungen

2.3.1 Beladen der Implantate

Formen:

Granulat:

Bestellnummer: ACC 565

DSMz

Deutsche Sammlung von
Mikroorganismen und Zellkulturen
Inhoffenstrale 7B

D-38124 Braunschweig
www.dsmz.de

PTFE Aluminium:

Gebruder Martin GmbH & Co. KG
Ludwigstaler Str. 132

D-78532 Tuttlingen
www.klsmartin.com

PDLLA/CaCO;3

Gebriider Martin GmbH & Co. KG
Ludwigstaler Str. 132

D-78532 Tuttlingen
www.klsmartin.com

2.3.2 Zellkultur

Ampuva:

BSA:

Casyton:

FKS:

Gentamycin:

Fresenius Kabi Austria GmbH
Hafnerstrale 36

A-8055 Graz
www.fresenius-kabi.at

Albumin Fraktion V

Carl Roth GmbH + Co. KG
Schoemperlenstrasse 3-5
D-76185 Karlsruhe
www.carlroth.de

Roche Diagnostics
Sandhoferstr. 116

D-68305 Mannheim
www.roche-applied-science.com

Biochrom AG
Leonorenstr. 2-6
D-12247 Berlin
www.biochrom.de

10 mg/ml, im Medium 2%
Katalog: P06-03001
PAN Biotech GmbH
Am Gewerbepark13
D-94501 Aidenbach

www.pan-biotech.de

HUVEC:

rh BMP-2:

rh VEGF1gs:

Medium:

PBS:

Trypsin/ EDTA 0,25%:

Bestellnummer: C2517 A
Lotnummer: 7F3617

Lonza

Parc Industriel de Petit-Rechain
BE-4800 Verviers
www.lonza.com

Katalognummer: 200-002
ReliaTech GmbH
Lindenerstr. 15

D-38300 Wolfenbuttel
www.reliatech.de

Katalognummer: 300-075
ReliaTech GmbH
Lindenerstr. 15

D-38300 Wolfenbuttel
www.reliatech.de

DMEM, low glucose,
GlutaMAX™, pyruvate (Gibco®)
Katalognummer: 21885-108
Gibco Invitrogen

Technologie Park Karlsruhe
Emmy Noether Str. 10
D-76131 Karlsruhe
www.invitrogen.com

EGM®-2 BulletKit®

EBM®-2 Endothelial Basal Medium
& EGM-2 Sigle Quot Kit Suppl.

und Growth Factors
Bestellnummer: CC-3162

Lonza

Parc Industriel de Petit-Rechain
BE-4800 Verviers

www.lonza.com

Katalognummer: P04-36500
Lotnummer: 1880551

PAN Biotech GmbH

Am Gewerbepark13
D-94501 Aidenbach

www.pan-biotech.de

Cataloge: P10-019500
PAN Biotech GmbH
Am Gewerbepark13
D-94501 Aidenbach

www.pan-biotech.de
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2.3.3 Biochemische Auswertung

Alkalische Phosphat.: Bestellnummer: N2765 ELISA: Human VEGF-A Platium ELISA
Sigma-Aldrich Chemie Gmbh Bestellnummer: BMS277/2CE
Eschenstrasse 5 Lotnummer: 48429000
D-82024 Taufkirchen Bender MedSystems GmbH
www.sigmaaldrich.com Campus Vienna Biocenter 2

A-1030 Vienna
www.bendermedsystems.com

BCA Test: BCA Protein Assay Reagent
Produktnummer: 23225
Lotnummer: LA141855 IGEPAL® CA630: Lotnummer: 0001412007
Perbio Science Deutschland Bestellnummer:56741-50ml-F
Adenauerallee 113 Sigma-Aldrich Chemie Gmbh
Thermo Fisher Scientific Eschenstrasse 5
D-53113 Bonn D-82024 Taufkirchen
www.piercenet.com www.sigmaaldrich.com
ELISA: Rh BMP-2 ELISA: Parafilm: Pechiney Plastic Packaging
Lotnummer: PB060910 Menasha, WI
ELISA-Entwicklung GmbH & Co. KG USA

Marie-Curie-Str. 1
D-53359 Rheinbach
www.elisa-entwicklung.com

2.4 Software

Endnote X5: Thomson Reuters Statistica Version 10 StatSoft GmbH

3 Times Square 2300 East 14th Street

New York, NY 10036 Tulsa, OK 74104

USA USA

www.endnote.com www.statsoft.com
Microsoft Office Microsoft Corporation Adobe Acrobat 9 Pro Adobe Systems Incorporated
Home and Student:  One Microsoft Way 345 Park Avenue

Redmond, WA 98052-6399 San Jose, CA 95110-2704

USA USA

www.microsoft.com www.adobe.com
SAS®9.3: SAS Institute GmbH

In der Neckarhelle 162
D-69118 Heidelberg
WWW.Sas.com

2.5 Sterilbedingungen

Die gesamten Arbeiten in der Zellkultur sowie die Herstellung der verwendeten
Materialien und Lésungen wurden unter sterilen Bedingungen der Sicherheitswerkbank
mit laminarer Luftstromung durchgefihrt. Wahrend aller Arbeitsschritte wurden
Handschuhe getragen sowie die Flachen mit 80% Ethanol desinfiziert. Die
Glasmaterialien, Intrumente und mehrfach verwendeten Gerate wurden im Autoklaven
(20 min, 121 °C, 1 bar) sterilisiert. Die Losungen und Medien wurden, sofern sie nicht
steril von Hersteller geliefert wurden, steril filtriert (0,22 pum) und bei 4 °C gelagert. Alle
Arbeitsschritte, sofern nicht anders dargestellt, wurden unter den sterilen Bedingungen

der Sicherheitswerkbank ausgefuhrt.

2.6 Herstellung der Implantate

Das fur die Herstellung der Implantatgeriiste notwendige Granulat aus amorpher Poly-

D,L-Laktidsdure (PDLLA) wurde mit Nanokristallen aus amorphem carbonathaltigem
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Calciumphosphat (CaCOg, 12 um) im Mischungsverhaltnis 4:1 versetzt und von der Firma
KLS Martin (Tuttlingen) fur die hier vorliegende Studie zur Verfigung gestellt.

Die fur das Beladen der Implantate notwendigen Wachstumsfaktoren wurden von der
Firma ReliaTech (Wolfenbuttel) geliefert. Das rekombinant hergestellte (E. coli) humane
Bone Morphogenetic Protein-2 (rhBMP-2) wurde in 50 mM Essigséure (C,H,0,) geldst
und mit einer Konzentration von 890 pg/ml zur Verfigung gestellt. Der rekombinant
hergestellte (E. coli) humane Vascular Endothelial Growth Factor (rhVEGF-Asgs,
rhVEGFs5) mit einer Konzentration von 50 pg/ml wurde ebenfalls in 50 mM C,H;0,

verdinnt.

Tabelle 2: Gruppeneinteilung der Implantate.

Einteilung der Gruppen nach Art und Menge der zugesetzten Wachstumsfaktoren. Die Auswahl der in
der vorliegenden Arbeit verwendeten Mengen basierte auf Erkenntnissen, welche in Vorversuchen
gewonnen werden konnten.

Gruppe 1 (n=3) Gruppe 2 (n=3) Gruppe 3- BMP & Gruppe 3- VEGF (n=6)
rhBMP-2 rhVEGF-Asss rhBMP-2/rhVEGF-A1¢s5

1600 pg/g 400 pg/g 800 pg/g / 100 pg/g

800 pg/g 100 pg/g 800 ug/g / 25 ugl/g

400 ug/g 25 ugl/g 400 ug/g / 100 ug/g

200 pg/g 4 uglg 400 pg/g / 25 pg/g

0 ug/g (Kontrolle) 0 pg/g (Kontrolle) 0 ug/g / 0 pg/g (Kontrolle)

Das fur die einzelnen Gruppen (s. Tabelle 2) errechnete Volumen der jeweiligen Faktoren
wurde mit der entsprechenden Menge Reinstwasser versetzt, sodass das jeweilige
Granulat ,erdfeucht” (1 g Polymer/ 400 pl Faktor bzw. Reinstwasser) angesetzt werden
konnte. Das angesetzte Granulat wurde daraufhin fir 1 Stunde in einem Rohrchen auf
einem Rotorschuttler gut durchmischt. Die Implantate der Gruppe 3 wurden in doppelter
Menge hergestellt, da diese sowohl mit den mit rhBMP-2 allein beladenen Implantaten als
auch mit jenen, die mit rhVEGF-A45 allein beladen waren, verglichen werden sollen.

Das Granulat fur die Kontrollimplantate wurde nur mit Reinstwasser angesetzt und
entsprechend dem Granulat der mit Wachstumsfaktoren beladenen Implantate behandelt.

Die Kontrollimplantate dienten wéhrend der gesamten Versuche als Leerkontrollen.

2.6.1 Gefriertrocknung

In einem ersten Schritt wurde das beladene Granulat bei -70 °C eingefroren. Fur die
Lyophylisierung wurden die Deckel anschlieend in steriler Umgebung entfernt und mit
Parafilm wieder verschlossen. Der Folienverschluss wurde mit einer sterilen Kantle fein
perforiert und die Tubes in einem nachsten Schritt in flussigem Stickstoff (LN,)
schockgefroren. Das im Reaktionsgefafd befindliche zugeflihrte Reinstwasser kristallisierte
dabei vollstandig zu Eis. Die Reagenzgefale wurden daraufthin in das

Gefriertrocknungsgerat eingebracht. Durch Offnen des Zwischenventils wurden
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Kondensator und Vakuumpumpe fur die Haupttrocknung freigegeben. Wahrend der
Haupttrockung (-15 °C bis -20 °C) wurde ein negativer Druck von 1 - 4 mbar erzeugt,
sodass das Wasser sublimierte und aus dem Lyophylisat entwich. Dieser Vorgang
dauerte etwa 12 Stunden. Die Lagerung des gefriergetrockneten Granulats fand bei
-70 °C statt.

Das Lyophylisat wurde fur die Formgebung der Implantatgeriste fur jedes Implantat zu je
0,06 g abgewogen. Die Formen bestehen aus Polytetrafluorethylen (PTFE) und wurden
von der Firma KLS Martin (Tuttlingen) eigens angefertigt und fir die Studie zur Verfiigung
gestellt (s. Abbildung 2). Das Material der Formen war fir CO, permeabel, sodass das
Gas in die Form eindringen und wahrend Dekompression wieder austreten konnte,
erweichte selbst jedoch nicht. Die Durchlassigkeit durfte nicht so hoch sein, dass der
erweichte Kunststoff die Poren der Pressform durchdringen und die Oberflache keine
Verbindung mit dem aufzuschaumenden Kunststoff eingehen konnte. Somit war eine
problemlose Ablésung zwischen Implantat und Hohlform mdglich. Die Form im Gesamten
bestand aus zwei voneinander trennbaren PTFE-Platten, die Ubereinander gelegt wurden.
Eine der Platten hatte Mulden, die der Formgebung der Implantate dienten. Um
beiderseits ein Ausbeulen der PTFE-Platten wahrend des Sch&umungsvorganges zu
verhindern, wurde die Form unabdingbar zur Gewahrleistung der Formstabilitat der
Implantatkorper jeweils nach auf3en durch Metallplatten aus Edelstahl verstarkt. Wegen
der Gefahr der gegenseitigen akzidentellen Verunreinigung wurden fur das Bestlicken der

Formen insgesamt drei Formen, fir die jeweiligen Gruppen je eine, verwendet.

Abbildung 2: Fotografie der Formen.

PTFE-Hohlformen fir die Herstellung der porésen PDLLA-Implantate durch das Begasungsverfahren
mit CO,. Der Begasungsdruck von 100 bar erfordert stabile Konterplatten aus Edelstahl. Lécher in den
Platten dienten der dichten Verschraubung der einzelnen Formbestandteile. Deutlich zu sehen die
Vertiefungen der zweiten Platte von links. Diese Mulden (3 mm x 8 mm) dienten der Formgebung der
Probenkdrper.
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2.6.2 Begasungsprozess

In der Vergangenheit wurden bereits verschiedene Gase (He, N2, CO,) zur Begasung des
Polylaktids getestet, jedoch ist bislang die Herstellung eines Kunststoffs mit dem
entsprechenden Porenvolumen von 200 - 400 um nur bei der Verwendung von CO,
erfolgreich gelungen (SCHILLER et al. 2004). Porengrof3en von 240 um stellten sich als
rechnerisches Optimum dar (ASCHERL et al. 2006). Einerseits stand das Porenvolumen
der Implantate in Abhangigkeit zum Begasungsdruck, denn je geringer der Druck, desto
geringer der Porositatsgrad. Andererseits konnte die Dekompressionszeitspanne das
Porenvolumen beeinflussen: durch eine schnellere Dekompression wurde das
Porenvolumen grofRer. AuRerdem war es erforderlich, dass die Temperatur wéahrend des
Begasungsvorgangs oberhalb der kritischen Temperatur von CO, lag, jedoch nicht héher
als die Glasubergangstemperatur des PDLLA, um das Zusammenfallen des fertigen
Polymerschaums zu verhindern. Es ergab sich somit ein Temperaturfenster zwischen
35 °C und 55 °C, bei dem der gesamte Prozess stattfand. Diese Vorgaben wurden
eingehalten.

Das exakt abgewogene gefriergetrocknete Granulat wurde unter der Sicherheitswerkbank
in die einzelnen Mulden eingebracht. Im Anschluss wurden die Formen mittels Schrauben
dicht verschlossen und in die CO,-Gaskammer eingebracht. Der Autoklav erreichte
wahrend des Prozesses einen Eigendruck von 100 bar, der fir 2 Stunden gehalten wurde,
um eine homogene Gaskonzentration im Kunststoff zu gewahrleisten. Der Vorgang wurde
mit einer sich anschlieBenden linearen Entspannung auf den Umgebungsdruck fir eine
Dauer von 20 Minuten abgeschlossen. Es entstanden 3 mm dicke und im Durchmesser
8 mm breite zylindrische Implantate (s. Abbildung 3). Die in dieser Arbeit erreichte
PorengroRe betrug etwa 400 um (s. Abbildung 4).

Abbildung 3: Fotografie des Implantatkdrpers.

Ein aus der PTFE- Form geldster Implantatkdrper in der Detailaufnahme. 8 mm x 3 mm (Durchmesser x
Hohe).
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Abbildung 4: Mikro- Computertomographie des Implantatkérpers.

Darstellung des Probekdrpers im Querschnitt bereitgestellt von Dr. C. Dullin (Institut far
Diagnostische und Interventionelle Radiologie der Universitatsmedizin Goéttingen). Gerat: Explore
locus SP (GE Healthcare). Bildparameter: 1000 Projektionen / 360°, Belichtungszeit 5 Sekunden,
Auflésung 8 pum, Rekonstruktion 16 um, 72 KVp, 110 pA. Das Ergebnis war ein Kunststoffkérper mit
Uberwiegend isolierten Poren, einzelne Verbindungen traten jedoch auf.

2.7 Bestimmung der Wachstumsfaktorfreisetzung

2.7.1 Vorbehandlung der Zellkulturplatten

Die verwendeten Zellkulturplatten bestanden aus hydrophobem Polystyrol und
Polyethylenterephthalat. Die Oberflachen der Kunststoffprodukte wurden jedoch vom
Hersteller mit einem speziellen physikalischen Verfahren behandelt. Dadurch wurde die
Oberflache hydrophilisiert und folglich die Adh&sion von Zellen an der Kunst-
stoffoberflache wesentlich verbessert. Trotzdem konnten unspezifische Bindungen zu
Proteinen auftreten. Aufgrund dessen wurden die Multiwellplatten mit inerten Proteinen,
wie zum Beispiel BSA (Bovine Serum Albumin oder Rinderserumalbumin), blockiert. Die
verwendeten 24-Well-Platten (Multiwellplatten) wurden mit 800 pl der verwendeten
Blockierungslosung (1% Albumin Fraktion V in Phosphate- Buffered Saline (PBS)) fir
24 Stunden bei 4 °C inkubiert. Danach wurde die Blockierungslosung entfernt. Jedes Loch
wurde zweimal mit 800 yl PBS und abschlielend einmal mit 400 ul des fir den
nachfolgenden Versuch bendtigten Basalmediums gewaschen. Zwischen den
Waschschritten wurden die Losungen durch Absaugen und Ausschlagen der Platten auf
sterilem Zellstoff mdglichst vollstandig aus den Vertiefungen entfernt.

Des Weiteren wurden beschichtete low binding-Reagenzgefal3e und Réhrchen genutzt.

2.7.2 Vorbereitung der Medien
Das fetale Kalberserum (FKS) stammte von einer gewahlten Charge und wurde in
Portionen aliquotiert, um haufige Auf- und Abtauprozesse zu vermeiden, und bei -20 °C

tiefgefroren gelagert. Vor der Zugabe zum jeweiligen Medium (2%) fand ein langsamer
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Auftauprozess im Wasserbad statt, im Anschluss daran wurde das Serum fiir 30 min bei
56 °C inaktiviert.

Als Basalmedium wurden fiur die Versuche der Implantate der Gruppe 1 und die der
Gruppe 3- BMP des rhBMP-2-Nachweisversuchs DMEM Medium (Dulbecco's Modified
Eagle Medium, low glucose, GlutaMAX™ pyruvate, 500 ml) genutzt. Das Medium wurde
mit 2% FKS und 2% Gentamycin versetzt.

Das EBM®-2 (Endothelial Basal Medium-2, 500 ml) wurde fur die Versuche der
Implantatgruppen 2 und 3- VEGF des rhVEGF¢s-Nachweisversuchs mit den Singlequots
(EGM®-2 Single Quots, Kit® Supplements & Growth Factor) nach Herstellerangaben
versetzt (EGM®-2 BulletKit®). Einer dieser Faktoren war der Wachstumsfaktor VEGF, der
aufgrund des Versuchsaufbaus und der Fragestellung nicht zum Medium gegeben wurde,
da er fur die Proliferation der HUVEC-Zellen essentiell war und als Nachweis der
biologischen Aktivitat des aus den Implantaten freigesetzten VEGF dienen sollte. Wenn
im Folgenden nicht ausdriicklich erwéhnt, war das EBM®-2 Medium VEGF frei.
Ausnahme bildete jedoch die Kultivierung der HUVEC-Zellen, wofiir das vollstandig
angesetzte Medium bis 24 Stunden vor Versuchsbeginn verwendet wurde. Einen Tag vor
dem Ausplattieren der Zellen fur den Versuchsaufbau wurde das Medium abgezogen, um

durch wachstumsfaktorfreies Medium ersetzt zu werden.

2.7.3 Releaseversuch

Je eine vorbehandelte (vgl. Kapitel 2.7.1) 24-Multiwellplatte wurde pro Gruppe verwendet.
Bevor die Implantate in die Wells gegeben wurden, waren diese mit Medium versetzt
worden. Die Wells, in die die Implantate der Gruppe 1 und die der Gruppe 3- BMP des
rhBMP-2-Versuchs gesetzt werden sollten, wurden mit 2 ml DMEM Medium versetzt. Die
Wells, welche die Implantatgertiste der Gruppe 2 und Gruppe 3- VEGF des rhVEGF g5
Versuchs gesetzt werden sollten, wurden mit je mit 2 ml EGM®-2 Medium
(wachstumsfaktorfrei) beflllt. Pro Gruppe und Konzentration wurden je drei identische
Implantate fur den Versuch verwendet. Die Implantate wurden mit Hilfe einer sterilen
Pinzette aus der entsprechenden Mulde der PTFE-Form entfernt und in das Medium
gegeben (s. Abbildung 5 und Abbildung 6). Entsprechend des Versuchsaufbaus wurden
die Uberstande nach 1, 12 und 24 Stunden und weiterhin nach 3, 6, 9, 12, 15, 18, 21, 24
und 27 Tagen komplett aus den Wells entfernt und in je zwei ReaktionsgefalRe gegeben,
hierbei 1,5 ml fir die Zellkultur, und einmal 0,5 ml fur die ELISA (Enzym- Linked
Immonosorbent Assay)- Auswertung. Die Cups wurden fest verschlossen und bei -20 °C
tiefgefroren. Die Implantatkdrper wurden zu den jeweiligen Zeitpunkten in neue 24-Multi-
wellplatten Ubergesetzt, nachdem in diesen neues Medium entsprechend dem

Versuchsaufbau vorgelegt worden war.
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Abbildung 5: rhBMP-2-Releaseversuchsaufbau.

Ausschnitt aus der 24-Multiwellplatte. In den Vertiefungen 2 ml des DMEM Mediums. Darin enthalten
die Implantate zum Zeitpunkt 144 Std der BMP Gruppe 1.

Abbildung 6: rhVEGFies-Releaseversuchsaufbau.

Ausschnitt aus der 24-Multiwellplatte. In den Vertiefungen 2 ml des EGM®-2 Mediums. Darin enthalten
die Implantate zum Zeitpunkt 144 Std der VEGF Gruppe 2.

2.7.4 BMP-2-Elisa

Der in dieser Studie verwendete Enzymimmunoassay diente der Bestimmung von
bakteriellem rhBMP-2 in Zellkulturmedium. Dieser ,Enzym Linked Immonosorbent Assay”
wurde eigens fur die Bestimmung des rhBMP-2-Proteins entwickelt (ELISA-Entwicklung
GmbH & Co. KG). Hierbei handelte es sich um einen kompetitiven Test mit einem zweiten
Antikérper und einem Biotin-Streptavidinsystem (Abbildung 7). Bei den Antikorpern
handelte es sich um polyklonale Kaninchenantikdrper. Die untere Nachweisgrenze lag bei
< 100 pg/ml bei optimalen Inkubationsbedingungen. Die Menge der gebundenen

Antikdrper war umgekehrt proportional zur Farbentwicklung.



Material und Methoden 40

Zunéchst wurden 100 pl der Standards, der Kontrollen und der entsprechend
vorverdunnten Proben in die mit einem zweiten Antikorper beschichteten Mikrotiterwells
pipettiert. Ab diesem Schritt sollte laut Herstellerangaben darauf geachtet werden, dass
die Vertiefungen ab diesem Zeitpunkt nicht austrocknen. Des Weiteren wurde nach jedem
Pipettierschritt und wahrend der Inkubationszeiten die Mikropipettierplatte mit einer
adhésiven Klebefolie abgedeckt. Darauf folgte das Hinzufligen von 50 pl Antiserumlésung
mit einer Mehrkanalpipette. Die Platte wurde fur 120 Minuten bei Raumtemperatur (21 °C)
im Mikroplatteninkubator unter Schitteln (300 U/min) inkubiert. Es bildete sich bei
Vorhandensein von rhBMP-2 ein rhBMP-2-Antikérperkomplex, der durch seine hohe
Affinitat an den zweiten Antikdérper am Boden der Mikrotiterwells gebunden wurde. In
einem nachsten Schritt wurde die Platte mit 50 ul der Tracerlésung versetzt. Die
Inkubationszeit im Mikroplatteninkubator betrug 30 min, sodass sich Biotinyl-rhBMP-2
bildete. Es folgte im Anschluss an einen manuellen Waschprozess mit einer
Waschldsung, der viermal wiederholt wurde, die Zugabe von 100 pl der Enzymldsung
(Streptavidin-Peroxidase Konjugat). Die Platte wurde fur 30 min auf dem Plattenschiittler
inkubiert. Es wurden vier manuelle Waschprozesse angeschlossen. Danach wurden
100 ul der chromogenen TMB (3,5,3",5 -Tetramethylbenzidine)- Substratiésung in die
Vertiefungen pipettiert. Die Zugabe sollte laut Gebrauchsanweisung unter méglichst wenig
Lichteinstrahlung durchgefiihrt werden. Dieser Vorgabe wurde Rechnung getragen. Die
Inkubation erfolgte im Dunkeln bei Raumtemperatur im Thermoshaker fur 15 Minuten. Die
im Folgenden stattgefundene Farbreaktion wurde durch Zugabe von je 100 pl
Stoppreagenz (1 M Salzsaure, HCI) pro Vertiefung beendet.
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Abbildung 7: Schematische Darstellung des BMP-Elisa-Prinzips.

Schematische Darstellung des Testprinzips (Eigene Darstellung modifiziert nach der Testbe-
schreibung der Firma ELISA-Entwicklung GmbH & Co. KG).
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Im Anschluss fand die sofortige Extinktionsbestimmung im Plattenphotometer (ELISA-
Reader) bei 450 nm und einer Referenzwellenlange von 620 nm statt, wobei die Differenz
die Nettoextinktion ergab. Die Standardkurve wurde durch die Darstellung einer 4-Para-
metermethode erstellt. Die Absorption war umgekehrt proportional zu der rhBMP-2-
Konzentration in der Probe.

2.7.5 VEGF-Elisa

Der humane VEGF-A-Elisa war ein Antikorper basiertes Nachweisverfahren fir die
gquantitative Bestimmung von VEGF-A. Es handelte sich um einen nicht-kompetitiven
Sandwich-Elisa. Die minimal messbare Dosis lag bei 7,9 pg/ml. Die Testverdiinnung war
1:2.

In einem ersten Schritt wurde die 96-Well-Mikrotiterplatte zweimal mit 400 pl des
angesetzten Waschpuffers gewaschen, wobei der Waschpuffer je fir 10 bis 15 Sekunden
einwirken sollte. Ab diesem Schritt sollten die Vertiefungen laut Gebrauchsanweisung
wahrend des gesamten Versuchs nicht austrocknen. Diese Vorgabe wurde eingehalten.
Als nachstes wurden je 100 pl der Standardverdiinnungen, die nach Herstellerangaben
extern in Cups hergestellt worden waren, in die Vertiefungen pipettiert. Die so
hergestellten Verdinnungsreihen dienten zur Erstellung der Standardkurve. Im folgenden
Schritt wurden 50 pl der Verdiinnungslésung in die Probenvertiefungen und darauf 50 pl
der jeweiligen Probe dazugegeben. Die Mikrotiterplatte wurde mit einer Klebefolie
abgedeckt und bei Raumtemperatur (21 °C) flr 120 min unter Verwendung des Schiittlers
(100 U/min) inkubiert. Die in den Proben vorhandenen rhVEGF-Ajgs-Molekile
konjugierten an die am Boden der Mikrotiterwells gebundenen Antikdrper. Es wurden
sechs manuelle Waschprozesse angeschlossen, sodass nicht gebundene biologische
Komponenten entfernt werden konnten. AnschlieRend wurden 100 pl des Biotin-
Konjugats in jedes der Wells pipettiert und die Platte wieder mit der Klebefolie
verschlossen. Wéahrend der Inkubationszeit (60 min, 100 U/min, 21 °C im Thermoshaker)
band ein Biotin- konjugierter Antikdrper an das im letzten Schritt gebundene VEGF. Nach
Ablauf der Zeit wurde der Inhalt der Wells entfernt, und es folgte erneut ein
Waschprozess, der sechsmal wiederholt werden musste. Es folgte die Zugabe von 100 pl
Streptavidin-HRP in jedes der Wells. Die Klebefolie wurde erneut auf die Mikrotiterplatte
geklebt und wiederum fir 60 min mit den vorherigen Einstellungen auf dem
Plattenschuttler inkubiert. Das Streptavidin-HRP konjugierte an den Biotin-markierten
Antikorper. Es folgte nach Ablauf der Inkubationszeit erneut der bereits beschriebene
Waschprozess. In alle Vertiefungen wurde daran anschlieend 100 pl TMB-Substrat-
[6sung unter mdoglichst wenig Lichteinstrahlung zlgig pipettiert. Die Inkubation der

Mikrowellplatte erfolgte bei Raumtemperatur (21 °C) fur 30 min. Unter Vermeidung starker
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Lichteinstrahlung reagierte das Substrat mit HRP und bildete proportional zur rhVEGF-
Aies-Menge der Probe ein chromogenes Produkt, welches mit dem Photometer nach
Abstoppen der Reaktion mit 1 M Phosphorsaure detektiert werden konnte. Die Messung
erfolgte mit einem Plattenphotometer bei 450 nm mit einer Referenzwellenlange von
620 nm. Die Darstellung der Standardkurve erfolgte mit der 5-Parameterdarstellung.

2.8 Zellkultur

2.8.1 C2C12

Die C2Cl12-Mausmyoblasten wurden von der Deutschen Sammlung von Mikro-
organismen und Zellkulturen GmbH als Cryopresered Cells in einem Umfang von 2 x 10°
Zellen geliefert (70% Medium, 20%FBS, 10% DMSO). Die C2C12-Zellen sind Subklone
der Mausmyoblasten, Zelllinie des Mausstranges C31+. Die Zellen differenzieren sehr
schnell und waren daher fur In-vitro-Untersuchungen besonders geeignet. Die
Behandlung mit BMP-2 leitete die reversible Differenzierung in die Osteoblastenzelllinie
ein und induzierte die Produktion von alkalischer Phosphatase (BLAU et al. 1985;
KATAGIRI et al. 1994). Die Bestimmung alkalischer Phosphatase diente als positiver

Nachweis aktiver BMP-2-Molekiile aus den Implantaten.

2.8.1.1 Kultivierung

Vor Kultivierung der Zellen wurde die Anzahl der zur Aussaat benétigten Kulturflaschen
berechnet. Es wurde eine Aussaatdichte von 4500 Zellen pro cm? Kulturflaschen-
oberflache verwendet. Die Kulturflaschen wurden mit 1 ml DMEM Medium (10% FKS, 2%
Gentamycin) pro 5 cm? Oberflache befillt und anschlie@end fur 30 min bei 37 °C und
5% CO, im Brutschrank fir die Aufnahme der Zellen vorbereitet.

Die Cryovials wurden unter sterilen Bedingungen gedffnet, sofort wieder verschlossen und
danach im 37 °C Wasserbad zlgig aufgetaut. Sobald sich die Eiskristalle geldst hatten,
wurden die Roéhrchen aus dem Wasserbad genommen. Die Zellen wurden nun in den
Cryovials mittels einer Mikropipette resuspendiert und in die Kulturflaschen (75 cm2)
pipettiert. Zur gleichméaRigen Verteilung wurden die Kulturflaschen geschwenkt. Die
mikroskopische Kontrolle der mit den C2C12-Zellen gefillten Kulturflaschen wurde
durchgefuhrt und die Kulturflaschen in den Brutschrank (37 °C, 5% CO,) gestellt.

2.8.1.2 Mediumwechsel
Vor jedem Mediumwechsel wurden alle Zellkulturplatten mikroskopisch auf bakterielle und
fungizide Kontamination untersucht. Als Kultivierungsmedium fir die C2C12-Zellen wurde

DMEM (10% FKS, 2% Gentamycin) verwendet. Das Medium wurde am ersten Tag nach
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der Aussaat und dann im Turnus von 2 Tagen gewechselt. Das Volumen betrug 1 ml
Medium pro 5 cm?. Zum Mediumwechsel wurde das entsprechende Volumen (25 ml)
Medium der vorher vorbereiteten Aliquots im Wasserbad auf 37 °C erwarmt. Das
verbrauchte Medium aus den Kulturflaschen wurde mittels einer Pasteurpipette
abgezogen. Dabei wurde eine Verletzung des Zell-Monolayers verhindert. Das frische
Medium wurde mit einer Einwegpipette in die Kulturflasche pipettiert. Dieser Vorgang fand

nur einmal vor Versuchsansatz statt.

2.8.1.3 Subkultivierung

Die Subkultivierung fand bei einer semikonfluenten Zelldichte unter mikroskopischer
Kontrolle 4 Tage nach Auftauen der Zellen statt. Die erwarmte Trypsinlésung (37 °C, 2 ml)
wurde nach sorgfaltigem Abziehen des verbrauchten Mediums und nach einmaligem
Waschen der Kultur mit 10 ml PBS auf die Zellen gegeben. Es folgte ein vorsichtiges
Schwenken der Kulturflasche und das Inkubieren fir 3 bis 5 min bei 37 °C im Inkubator.
Bei der mikroskopischen Betrachtung der Kultur waren 90% der Zellen abgerundet und
nicht mehr adhéarent, sodass das Trypsin mit 10 ml Medium (DMEM, 10% FKS)
neutralisiert wurde. Die Zellsuspension wurde in ein Zentrifugenréhrchen pipettiert und die
Zellzahl sowie die Vitalitdit mittels CASY (s. u.) ermittelt. Im Anschluss fand das
Zentrifugieren der Zellsuspension bei 220 x g fur eine Dauer von 5 min statt. Der
Uberstand wurde bis auf 100 - 200 pl aspiriert. Es folgte das Verdiinnen der Zellen mit
Medium (DMEM, 2% FKS) auf 2 x 10* Zellen pro 100 pl, sodass je 100 pl mit je
20000 C2C12-Zellen in eines der mit bereits 1 ml Medium des Releaseversuchs befillten
Wells der Multiwellplatte ausplatiert werden konnte. Die Zellen wuchsen fir 3 Tage mit
taglicher mikroskopischer Kontrolle. Es erfolgte im Anschluss die Bestimmung der

alkalischen Phosphatase.

2.8.1.4 Zellzahlbestimmung mittels CASY

Das automatisierte Zahlen der Zellen erfolgte nach dem Widerstandsmessprinzip mit Hilfe
des Zellzahlgerdts CASY (Gerat CASY® Model TT, Messkapillare 150 ym, Roche).
Hierbei wurde die zu messende Zellsuspension gut vermischt, eine Probe von 100 pl
entnommen und in eine isotone Elektrolytldsung (CASYton) suspendiert. Die Suspension
wurde durch eine Messkapillare definierter Geometrie mit konstanter Strdmungs-
geschwindigkeit gesaugt. An dieser ist Uber Platinelektroden ein elektrisches
Spannungsfeld angelegt, das durch die elektrolytgefiillte Kapillare definiert war. Beim
Durchtritt der Probe durch eine Prézisionsmesspore veranderte sich aufgrund der Isolator-
Wirkung intakter Zellen der definierte Widerstand der Kapillare. Es wurde ein

klassifizierbarer, elektrischer Impuls generiert. Durch die Anzahl der gemessenen Impulse
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konnte die Zellzahl der Probe quantifiziert werden. Moderne elektrisch- basierte
Zellzahlgerate kombinieren dieses Widerstandsmessprinzip mit dem Verfahren der
Pulsflachenanalyse, wobei die jeweilige Pulsflache, die durch Abtasten mit 1 MHz
generiert wird, proportional zum Zellvolumen ist. Auf diese Weise erfolgte neben der
Zellzahlbestimmung die Berechnung der durchmesserlinearen Gro3enverteilung mittels
der volumenlinearen Originalverteilung. Je nach ZellgréRe wurden individuelle Impulse
verursacht, sodass eine Differenzierung verschiedener Zellpopulationen sowie die
Abgrenzung vitaler von devitalen Zellen méglich waren.

Die Zellzahlungen erfolgten jeweils nach der Trypsinierung bei Aussaat und Ansatz der
Kulturanséatze und nach Ablauf der jeweiligen Kulturdauer von drei beziehungsweise
entsprechend sechs Tagen. Jede Messung wurde dreifach wiederholt. So wurde mit Hilfe

der automatisierten Zellzahlung jeweils die exakte Anzahl an Zellen bestimmt.

2.8.1.5 Alkalische Phosphatase

Alle verwendeten Chemikalien wurden von der Firma Sigma bezogen (s. Tabelle im
Anhang).

Das verbrauchte Medium wurde vorsichtig von den Zellen in den Wells abgezogen und
der Zelllayer mit 600 ul PBS gewaschen. Es folgte die Zugabe von 200 pl Lysepuffer pro
Vertiefung und Inkubation bei Raumtemperatur (RT) fir 60 Minuten. Die Losung wurde
durch Auf- und Abpipettieren resuspendiert, in 1,5 ml Reagenzgefal3e gegeben und bei
1000 U/min zentrifugiert. 100 pl des jeweiligen Uberstandes wurden in eine 96-Well-
Platte Uberfuhrt, sofort mit 100 ul der Substratlésung versetzt und im Dunkeln inkubiert.
Nach 15 min erfolgte die erste Messung der optischen Dichte (OD) bei 405 nm am
Plattenphotometer (Referenzwellenlange: 650 nm). Hier wurde der Substratumschlag mit
Hilfe einer chromogenen Substanz (p-NPP, Para-Nitrophenylphosphat) gemessen. Nach
weiteren 15 min Inkubationszeit wurde der Substratumschlag erneut bestimmt
(Gesamtinkubation 30 min). Abhangig von der Farbintensitat wurde nach 45 min Gesamt-
inkubationszeit die OD noch einmal gemessen. Zur Auswertung diente der Mittelwert der
jeweiligen OD-Werte nach 15, 30 und 45 Minuten.

2.8.1.6 BCA-Assay

Die Proteinbestimmung erfolgte anhand einer standardisierten Labormethode mit Hilfe
des Bicinchoninsaure (BCA)- Test (Pierce Thermoscientific) und diente der Gesamt-
proteinbestimmung fur die Berechnung der alkalischen Phosphatase (s. dazu Tabelle im
Anhang). Der Nachweis beruht darauf, dass Proteine mit Cu?*-lonen in alkalischer Lésung
einen Komplex bilden (Biuret-Reaktion). Die Cu?*-Molekiile dieses Komplexes werden zu

Cu'" reduziert und bilden nach Inkubation mit Bicinchoninsdure einen violetten
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Farbkomplex. Die Absorption dieses Farbkomplexes wurde bei 595 nm gemessen. Als
Proteinreferenz diente BSA in einer Standardkonzentrationsreihe von 0.025, 0.125, 0.25,
0.5, 0.75, 1.0, 1.5 und 2.0 mg/ml. Als Leerkontrolle dienten 20 pl des Lysepuffers mit
200 pl des BCA-Reagenzes.

Dazu wurden an Tag 0 der Aussaat der C2C12-Zellen ebenfalls je 20000 C2C12-Zellen in
4 Vertiefungen einer 24-Well-Platte ausgeséat. Die Zellen wurden fir drei Tage unter
Mangelmedium (DMEM, low glucose, 2% FKS, 2% Gentamycin) im Brutschrank (37 °C,
5% CO,) neben den Zellen des Versuchsansatzes inkubiert. Bei Ende des Versuchs
wurde das verbrauchte Medium entnommen, die Zellen mit 600 pl PBS gewaschen und
fur 1 Stunde mit Lysepuffer bei RT inkubiert. Durch Auf- und Abpipettieren wurde die
Ldsung resuspendiert, in ein Reaktionsgefal? gegeben und bei 1000 U/min zentrifugiert.
20 pl des Uberstandes wurden mit 200 ul BCA-Reagenz fiir 30 min bei 37 °C im
Thermomixer inkubiert. Die Messung erfolgte nach Abkihlen der Probe auf RT innerhalb
von 10 min im BioPhotometer bei einer Wellenlange von 562 nm. Der Proteingehalt der zu
bestimmenden Probe ergab sich aus dem Vergleich der Extinktion der Probe mit der aus
den Standardwerten ermittelten Eichgeraden.

Die Berechnung erfolgte anhand folgender Formel:

ODProbe - ODSubstrat

U tz =
MSatz = mine 18,5 * 10731 * umol~1 * cm™1 % 0,62cm * MGgesameprotein
mol,_
[Umsatz] — T poner
min* Mygesamtprotein
2.8.2 HUVEC

Die humanen vaskularen Endothelzellen (HUVEC-Zellen oder Human Umbilical Vein
Endothelial Cells) und die folgenden Materialien zur Kultivierung wurden von der Firma
Lonza bezogen (s. Tabelle im Anhang). Die HUVEC-Zellproliferation diente der Kontrolle
von intaktem rhVEGF. Das rhVEGF wirkt auf Endothelzellen mitogen und diente somit als
Nachweis fur die biologisch aktive Form des Proteins (FERRARA et al. 1992).

2.8.2.1 Kultivierung

Die humanen vaskularen Endothelzellen wurden als Cryopresered Cells in einem Umfang
von 1,5 x 10° Zellen geliefert. Vor Kultivierung der Zellen wurde die Anzahl der zur
Aussaat bendétigten Kulturflaschen berechnet. Es wurde eine Aussaatdichte von
4000 Zellen pro cm? Kulturflaschenoberflache verwendet. Die Kulturflaschen wurden mit
1 ml EGM®-2 Medium pro 5 cm? Oberflache befillt und anschlieRend fur 30 min bei 37 °C

und 5% CO, im Brutschrank fir die Aufnahme der Zellen vorbereitet.
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Die Cryovials, welche die HUVEC-Zellen enthielten, wurden unter sterilen Bedingungen
zur Druckentlastung geoffnet und sofort wieder verschlossen, um danach im 37 °C
Wasserbad zlgig aufgetaut zu werden. Sobald sich die letzten sichtbaren Eiskristalle
aufgelost hatten, wurden die Rohrchen aus dem Wasserbad genommen. Die Zellen
wurden nun in den Cryovials mittels einer Mikropipette resuspendiert und in die
vorbereiteten Kulturflaschen pipettiert. Zur gleichm&Rigen Verteilung wurden die
Kulturflaschen anschliel3end vorsichtig geschwenkt. Die mit den HUVEC-Zellen befillten
Kulturflaschen (25 cm2) wurden unter Standardlaborbedingungen bei 37 °C und 5% CO,
in den Brutschrank gestellt. Es sollten flr den gesamten Zellversuch nur Zellen einer
Charge verwendet werden, um eventuelle Wachstumsunterschiede der einzelnen
Chargen auszuschlieRen. Aufgrund dessen musste eine fir den gesamten Versuchs-

aufbau ausreichende Menge an Zellen kultiviert werden.

2.8.2.2 Mediumwechsel

Als Kultivierungsmedium fur die HUVEC-Zellen wurde EGM-2® der Firma Lonza
verwendet. Das Medium wurde am ersten Tag nach der Aussaat und dann im Turnus von
2 Tagen gewechselt. Das Volumen wurde entsprechend der beobachteten Konfluenz der
Zellkultur gewahlt: 1 ml Medium pro 5 cm? Kulturflasche bei einer Konfluenz kleiner als
25%, 1,5 ml Medium pro 5 cm2 Kulturflasche bei einer Konfluenz von 25 bis 45% und 2 ml
Medium pro 5 cm? Kulturflasche bei einer Konfluenz von mehr als 45%.

Zum Mediumwechsel wurde das entsprechende Volumen Medium im Wasserbad auf
37 °C erwarmt. Dabei wurde Wert darauf gelegt, immer nur das jeweils bendétigte Volumen
zu erwarmen, um wiederholtes Erwdrmen der gesamten Vorratsflasche und eine etwaige
daraus folgende Schadigung des Mediums zu vermeiden. Zu diesem Zweck wurden
Aliquots in den entsprechenden Volumina (15 ml) angelegt und bei 4 °C gelagert. Vor
jedem Mediumwechsel wurden alle Zellkulturplatten mikroskopisch auf bakterielle und
fungizide Kontamination untersucht. Unter sterilen Bedingungen wurde das verbrauchte
Medium aus den Kulturflaschen mittels einer an einer Absaugvorrichtung
angeschlossenen Pasteurpipette vorsichtig abgezogen. Dabei wurde peinlichst darauf
geachtet, eine Verletzung des Zell-Monolayers zu verhindern. Das frische auf 37 °C
erwarmte Medium wurde anschlieBend mit einer Einwegpipette in die Kulturflasche

appliziert.

2.8.2.3 Subkultivierung
Die Human Umbilical Vein Endothelial Cells wurden subkultiviert, sobald sie eine
Konfluenz von 70 - 80% erreicht hatten, sowie sich Mitosestadien der Zellen in der

gesamten Kulturflasche zeigten. Beim Mediumwechsel zeigte sich bei Inspektion mit dem
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Phasenkontrastmikroskop, dass kleine Kulturen gewachsen waren. Nach einem Tag des
Wachstums zeigte sich bereits eine nahezu ausreichende Dichte an Zellen. Das Medium
wurde abgesaugt und durch wachstumsfaktorfreies EGM®-2 Medium ersetzt, um die
Zellen 24 Stunden vor Versuchsbeginn zu ,verarmen®, damit diese besser auf die
Wachstumsfaktorstimulation aus dem Implantatmedium reagieren konnten. Nach zwei
Tagen hatten die Zellen eine Konfluenz von etwa 70%, sodass der Proliferationsversuch
angesetzt werden konnte.

Nach Absaugen des verbrauchten Mediums unter Vakuum wurde die Kultur mit 5 ml
vorgewarmten (37 °C) HEPES-BSS gespiilt und der Uberstand wieder abgesaugt. Es
folgte das Bedecken der Kultur mit 2 ml Trypsin/EDTA, welches ebenfalls vorgewarmt
(37 °C) wurde. Die Kulturflasche wurde wéahrend der Inkubationszeit fir 3 - 5 min bei
37 °C in den Brutschrank gestellt. Nach anschlieRender mikroskopischer Betrachtung der
Kultur mussten 90% der Zellen abgerundet sein. Ein kurzes Anschlagen der Kulturflasche,
um weitere Zellen zu l6sen, konnte je nach Bedarf alle 30 Sekunden wiederholt werden,
bis nahezu alle Zellen frei flottieren. Das Neutralisieren des Trypsins erfolgte mit 4 ml
Trypsin Neutralization Solution (TNS). Die Zellensuspension wurde in ein steriles 15 ml
Zentrifugenréhrchen transferiert und es folgte die mikroskopische Beurteilung der leeren
Kulturflasche. Nur 5% der Ausgangszellen sollten maximal verblieben sein. Die
Zellzahlbestimmung und Kontrolle der Vitalitdt fand mit Hilfe des Zellzahlgerates (CASY)
statt. Die in der Suspension vorhandenen Zellen wurden zentrifugiert (5 min bei 220x g)
und der Uberstand bis auf 100 - 200 pl dekantiert. Es folgte das Resuspendieren der
Zellen mit Medium (EGM-2® + VEGF-A) auf 3 x 10° Zellen/ml, sodass je 100 pl mit je
30000 Zellen in eines der mit 1 ml Medium (EGM-2® + VEGF-A) befiiliten Kammern einer
24-Well-Platte eingesat werden konnten. Die Mehrwellplatten wurden fir 4 Stunden in den
Inkubator bei Standardbedingungen gestellt. Die restlichen 1,2 Mio. Zellen wurden je
400000 Zellen in reinem FKS mit 10% DMSO (Dimethylsulfoxid) eingefroren. Sie wurden
direkt nach dem Alliquotieren auf Eis gestellt, danach in einen Cryo Freezing Container
gegeben. Dieser kihlte die Proben in 1 °C - Schritten auf die gewlinschte Temperatur
langsam herunter. Zur Lagerung wurden die Zellen in einen -80 °C TiefkUhlschrank

gestellt.

2.8.2.4 Proliferationsassay

Als Nachweis der biologischen Aktivitat des freigesetzen rhVEGFss diente der
Proliferationsassay der HUVEC-Zellen. Im Anschluss an die 4 Stunden Anheftungszeit
wurde der Prozess mikroskopisch kontrolliert. Es folgten das Abnehmen des Mediums
aus den jeweiligen Kammern der Multiwellplatte und ein Waschvorgang mit 500 pl
HEPES-BSS. Es erfolgte die Zugabe von 750 ul des EGM-2® Mediums der Gruppen 2



Material und Methoden 48

und 3- VEGF des vorhergegangenen Releaseversuchs. Hierbei wurde das Medium von
funf verschiedenen, fur den Verlauf charakteristischen Zeitpunkten des Releaseversuchs
ausgewahlt. Nach téaglicher Kontrolle unter dem Mikroskop fand an Tag 3 ein
Mediumwechsel statt. Das verbrauchte Medium wurde vorsichtig abgezogen, ohne den
Zelllayer zu zerstoren und verworfen. Im Anschluss wurden erneut 750 pl des
Releasemediums auf die Zellen gegeben. Nach weiteren drei Tagen der Inkubation unter
Standardlaborbedingungen und téaglicher mikroskopischer Wachstumskontrolle wurde der
Versuch beendet, indem die Zellen nach dem oben beschriebenem Protokoll trypsiniert
wurden. Im Anschluss daran wurde mittels Zellzahlgerat (CASY) die Zellzahl und Vitalitat
bestimmt, um Rickschliisse auf die biologische Aktivitat des rhVEGF-A¢s der Proben zu
ermitteln. Die Proliferation der HUVEC-Zellen, die mit Releasemedium von beladenen
Implantaten behandelt wurden, stand im Vergleich zur Proliferation von denjenigen Zellen,
die mit Medium von Implantaten ohne rhVEGF45 behandelt wurden (Kontrollgruppe). Die
Angabe des Wachstums der Zellen erfolgte in der Auswertung der biologischen Aktivitat

des rhVEGF-A¢s in Prozent zur Kontrollgruppe.

2.9 Statistische Auswertung

Zur statistischen Auswertung der Hauptversuche wurde die Software SAS Version 9.3
verwendet. Deskriptive Merkmale und Grafiken wurden mit STATISTICA Version 10.0
erstellt.

Die Auswertungen der Elisa-Versuche sowie die der biologischen Aktivitat des rhVEGF g5
erfolgten mit der Zwei-faktoriellen ANOVA (Varianzanalyse), wobei der Faktor Zeit sowie
der Faktor Konzentration als abhéangige Variablen modelliert wurden. Die Werte wurden
als Mittelwerte + Standardabweichung angegeben. Fir die Versuche wurden die
Mittelwerte aus den jeweiligen Einzelmessungen der jeweils unabhangigen Stichproben
herangezogen.

Die kumulierten Gesamtrelease-Werte bis zum Zeitpunkt 648 Stunden der Implantate
wurden in Relation zu der mdglichen Freisetzungsmenge des Implantats anhand der
Release-Ergebnisse ermittelt.

Die Auswertung der biologischen Aktivitdt des rhBMP-2 durch die alkalische Phosphatase
erfolgte rein deskriptiv, da die Stichprobenanzahl fiir die statistische Auswertung als zu
gering angesehen wurde.

Dabei wurde die maximale Irrtumswahrscheinlichkeit mit dem Signifikanzniveau a =
< 0,05 festgelegt. Diesbezuglich ging aus einem p-Wert, welcher kleiner als das
festgelegte Signifikanzniveau war, eine statistische Signifikanz zum Niveau a hervor
(BENDER und LANGE 2007). P-Werte von < 0,05 wurden als signifikant bezeichnet.
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3 Ergebnisse

3.1 Wachstumsfaktorfreisetzung

3.1.1 rhBMP-2-Release
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Abbildung 8: rhBMP-2- Gesamtrelease der mit rhBMP-2 beladenen Implantate (Gruppe 1).

Ergebnisse des BMP-ELISA in ng/ml. Angaben zu den jeweiligen Zeitpunkten (Stunden) nach
Versuchsansatz.

Implantate, welche mit rhBMP-2 allein beladen worden waren, zeigten eine
konzentrationsabhangige Freisetzung mit einer maximalen Freisetzung von 1587,1 ng/ml
der hochsten Dosisgruppe (1600 pg/g rhBMP-2) und einer minimalen Menge von
5,7 ng/ml in der Dosisgruppe mit 400 pg/g rhBMP-2. Alle Konzentrationen zeigten ein
ahnliches Freisetzungsmuster, jedoch auf einem unterschiedlichen Niveau. Die
Freisetzung des rhBMP-2 stieg in den ersten 3 Tagen auf ein maximales Freisetzungs-
niveau an, verblieb auf diesem Freisetzungspeak etwa 1 Woche, um darauffolgend fir
etwa 1 Woche stetig zu sinken. Bis zum Ende der Beobachtungszeit verblieb das
Freisetzungslevel auf dem niedrigen Level. Zum Ende der Beobachtungszeit zeigte sich
ein geringflgiger Anstieg. Dieses Phdnomen ist umso geringer ausgepragt, je weniger die

Implantate mit BMP-2 beladen worden waren.
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Tabelle 3: Mittlere Freisetzungslevel des rhBMP-2 liber den gesamten Verlauf (Gruppe 1).

Konzentration Mittelwert (ng/ml) Standardabweichung (ng/ml)
200 pg/g rhBMP-2 45,33 39,00

400 pg/g rhBMP-2 60,48 51,01

800 pg/g rhBMP-2 200,24 174,27

1600 pg/g rhBMP-2 688,83 594,85

Kontrolle 1,92 1,80

Der Verlauf Gber den gesamten Beobachtungszeitraum unterscheidet sich zwischen der
200 pg/g rhBMP-2 und 400 pg/g rhBMP-2 Dosisgruppe nicht signifikant (p = 0.1692), der
400 pg/g rhBMP-2 und 800 pg/g rhBMP-2 Dosisgruppe signifikant (p = 0.0022) sowie der
800 pg/g rhBMP-2 und der von 1600 pg/g rhBMP-2 Dosisgruppe signifikant (p = 0.0001).

Der Verlauf von 400 ug/g rhBMP-2, 800 pg/g rhBMP-2 und 1600 pg/g rhBMP-2
unterschiedet sich zu den Zeitpunkten zwischen 24 Std und 288 Std nicht signifikant

(p=0.2).
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Abbildung 9: Kumulierter Release in Prozent (Gruppe 1).

Die Prozentzahl ergibt sich in Bezug auf die mdgliche Gesamtfreisetzung der verschiedenen
Konzentrationen.

Wahrend der gesamten Beobachtungszeit sind Mengen zwischen 8,6% und 3,0% der
anfanglich in die Implantate inkorporierten Menge des rhBMP-2 freigesetzt worden. Dies

geschah in einem sattigungsformigen Verlauf, wobei der hdchste Anstieg zwischen Tag 3
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und Tag 9 stattfand. Bis zu Tag 1 gab es keine signifikanten Unterschiede (p = 0.1373) in
der Menge des bis dahin freigesetzten rhBMP-2 in Bezug auf die anfanglich in die
Implantate inkorperierten rhBMP-2 Menge. Die Dosisgruppe mit 1600 pg/g rhBMP-2
setzte signifikant mehr rhBMP-2 frei als jede andere Gruppe (im Vergleich zu 800 pg/g
rhBMP-2 p = 0.0003, p = <0.0001 fur die 400upg/g rhBMP-2, p = <0.0001 fir die 200 ug/g
rhBMP-2 Gruppe).

3.1.2rhBMP-2-Release der Kombinationsimplantate
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Abbildung 10: rhBMP-2-Gesamtrelease der mit rhBMP-2 und rhVEGFi¢s beladenen Implantate (Gruppe
3- BMP).

Ergebnisse des BMP- ELISA in ng/ml. Angaben zu den jeweiligen Zeitpunkten (Stunden) nach
Versuchsansatz.

Die Freisetzungskinetik der Implantate beider Wachstumsfaktoren (Gruppe 3- BMP) aus
den Implantaten unterschied sich nur wenig in Bezug auf das rhBMP-2. Es wurde jedoch
zu Beginn der Beobachtungszeit in einer schlagartigen Kinetik mit héheren Mengen an
rhBMP-2 freigesetzt im Vergleich zu den entsprechenden Implantaten, die mit 400 ug/g
und 800 pg/g rhBMP-2 alleine beladen wurden. Der nachfolgende Verlauf der rhBMP-2-
Freisetzungen war ahnlich dem der Gruppe 1 (Abbildung 8), obgleich auf einem

durchschnittlich hdheren Niveau.
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Tabelle 4: Mittlere Freisetzungslevel des rhBMP-2 liber den gesamten Verlauf (Gruppe 3- BMP).

Konzentration Mittelwert (ng/ml) | Standardabweichung (ng/ml)
400 pg/g rhBMP-2 / 25 pg/g rhVEGF 65 245,88 157,04

400 pg/g rhBMP-2 / 100 pg/g hVEGF1es | 231,328 181,78

800 pg/g rh BMP-2 / 25 pg/g rhVEGFi6s 569,93 341,66

800 pg/g rh BMP-2 / 100 ug/g rhVEGF165 | 460,46 322,92

Kontrolle 4,89 3,35

Es wurde ein maximaler Freisetzungswert von 1127,6 ng/ml zum Zeitpunkt 144 Std in der

Dosisgruppe 800 upg/g rhBMP-2 und 25 pg/g rhVEGF 45 erreicht. Die Freisetzungskinetik

Uber die gesamte Beobachtungszeit der Implantate mit 400 ug/g rhBMP-2 und 25 ug/g

rhVEGFs5 unterschied sich nicht signifikant von denen, die mit zusatzlich 100ug/g

rhVEGFs5 beladen worden waren (p= 0.6006). Ebenfalls unterschieden sich die

Implantate, die mit 800 pg/g rhBMP-2 und den entsprechenden Mengen rhVEGF g5

beladen worden waren, Uber den gesamten Beobachtungszeitraum nicht signifikant

voneinander (p= 0.2873).
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Abbildung 11: Kumulierter Release in Prozent (Gruppe 3- BMP).

Die Prozentzahl ergibt sich in Bezug auf die mdgliche Gesamtfreisetzung der verschiedenen

Konzentrationen.

Es wurde aus den Implantaten zwischen 11,5% und 14,2% der urspriinglich in die

Implantate inkorporierten Menge an rhBMP-2 bis zum Zeitpunkt 648 Std freigesetzt.

Auffallig ist, dass die Implantate, welche zusatzlich mit der niedrigeren Menge an
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rhVEGF6s (25 pg/g) beladen worden waren, jeweils hohere Mengen an rhBMP-2 tber
den Beobachtungszeitraum freigesetzt haben (12, 3% 400 pg/g rhBMP-2 und 14,2% bei
800 ng/g rhBMP-2) (siehe dazu ebenfalls Tabelle 4))im Vergleich zu den entsprechenden
Implantaten in Verbindung mit 100 pg/g rhVEGF6s (11,6% 400 pg/g rhBMP-2 und 11,5%
bei 800 pg/g rhBMP-2). Der Verlauf ahnelt dem Verlauf der Gruppe 1. Im Vergleich zur
Gruppe 1 liegen die Werte um 7,9% bei der Dosisgruppe mit 800 pug/g rhBMP-2 und 8,9%
bei der Dosisgruppe mit 400 pug/g rhBMP-2 héher (vgl. Abbildung 9).

3.1.3rhVEGFs5-Release
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Abbildung 12: rhVEGFies- Gesamtrelease der mit rhVEGF65 beladenen Implantate (Gruppe 2).

Ergebnisse des VEGF- ELISA in ng/ml. Angaben zu den jeweiligen Zeitpunkten (Stunden) nach
Versuchsansatz.

Aus den Implantaten der Dosisgruppe 400 pg/g rhVEGF 5 I6ste sich innerhalb der ersten
12 Stunden die Maximalmenge von 1429,29 ng/ml rhVEGFes. Flr weitere 3 Tage
verblieb die Freisetzung des rhVEGF ¢S auf einem etwa gleichbleibenden Level, im Mittel
von 1301,16 ng/ml und fiel in der Folge fiir etwa 1 Woche auf ein relativ niedriges Niveau
von 72,64 ng/ml. Im Vergleich dazu setzten die Implantate, die mit 100 pug/g rhVEGF 45
beladen worden waren, das rhVEGFes in einem ahnlichen Muster frei, wohingegen die
niedrige Dosisgruppe (4 pg/g rhVEGFg5) nur Mengen an rhVEGF 45 freisetzte, die nahe
denen der Kontrollgruppe lagen (Tabelle 5) und damit nahe tUber dem detektierbaren

Mengen des Testsystems. Der Gesamtverlauf jeder rhVEGFs- Konzentration
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unterschied sich im Gesamtverlauf jeweils signifikant von dem der Kontrollgruppe (p=
<.0001). Das Freisetzungsmuster unterschied sich unabhéngig von der rhVEGF g
Konzentration gegen Ende des Versuchs, zwischen Zeitpunkt 432 Stunden und 648
Stunden, nicht signifikant voneinander (p= 0.1070). Die Dosisgruppe 400 pg/g setzte
signifikant mehr rhVEGFs frei als die zwei niedrigsten Vergleichsgruppen (25 pg/g
rhVEGF4s5: p= 0.0129, 4 ng/g rhVEGF65: p= 0.0011), jedoch nicht signifikant mehr als die
Dosisgruppe 100 ug/g rhVEGF65 (p= 0.079).

Tabelle 5: Mittlere Freisetzungslevel des rhVEGFg5 Uber den gesamten Verlauf (Gruppe 2).

Konzentration Mittelwert (ng/ml) | Standardabweichung (ng/ml)
4 ng/g rhVEGF16s 1,90 2,51
25 Hg/g I’hVEGFlss 5,57 6,08
100 pg/g rhVEGF1es | 187,92 156,99
400 pg/g rhVEGF1es | 440,17 539,13
Kontrolle 0,33 0,33
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Abbildung 13: Kumulierter Release in Prozent (Gruppe 2).

Die Prozentzahl ergibt sich in Bezug auf die mdgliche Gesamtfreisetzung der verschiedenen
Konzentrationen.

Die Implantate jeder Konzentration setzten das rhVEGF 45 in Form einer Sattigungskurve

frei, in Bezug auf die Gesamtmenge des in den Implantaten enthaltenen
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Wachstumsfaktors rhVEGFss. Der Anstieg der Freisetzungsmenge der Implantate
400 pg/g rhVEGFgs ist bis zum dritten Tag am grofldten, geht dann jedoch in die
Sattigungsphase Uber mit einer Gesamtfreisetzung von 22,0% bis zum Ende der
Beobachtungszeit. Im Gegensatz dazu setzten die Implantate der 100 pg/g rhVEGF 45
Dosisgruppe bis zum Zeitpunkt 360 Std, nachdem die Implantate in L6sung gelegt worden
sind, ansteigend rhVEGFs frei und erst dann folgt der Ubergang in ein
Sattigungsverhalten, sodass bis zum Ende der Beobachtungszeit 37,6% der
Gesamtmenge freigesetzt wurden. Im Unterschied dazu setzten die Implantate der
Gruppen mit niedrigem rhVEGFg5-Gehalt Mengen zwischen 4,5% (25 pg/g rhVEGF¢5)
und 9,5% (4 pg/g rhVEGF¢5) im Verlauf der Versuche frei.

3.1.4 rhVEGF45-Release der Kombinationsimplantate
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Abbildung 14: rhVEGFi6s- Gesamtrelease der mit rhVEGF165 und rhBMP-2 beladenen Implantate
(Gruppe 3-VEGF).

Ergebnisse des VEGF- ELISA in ng/ml. Angaben zu den jeweiligen Zeitpunkten (Stunden) nach
Versuchsansatz.

Die rhVEGF¢5 Freisetzung der Implantate der Gruppe 3- VEGF zeigten einen sehr friihen
Anstieg wahrend der ersten drei Tage und einen darauffolgenden Rickgang der
Freisetzung in der folgenden Woche, ahnlich dem Freisetzungsmuster der Implantate,

welche mit rhVEGF¢s allein beladen waren. Auffallig ist, dass die Implantate der
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Dosisgruppe mit 100 pg/g rhVEGF65 in Kombination mit 400 pg/g rhBMP-2 signifikant

groRere Mengen bereits zu den frihen Zeitpunkten freisetzen (p= 0.0372) im Vergleich zu

den Implantaten, welche mit zuséatzlich mit 800 pg/g rhBMP-2 beladen worden waren. Die

maximale Freisetzung ergab 334,21 ng/ml zum Zeitpunkt 72 Std fir die mit 100 pg/g

rhVEGF 5 in Kombination mit 400 pg/g rhBMP-2 beladenen Implantate. Vergleicht man

die Implantate der beiden niedrigeren rhVEGF55 Konzentrationen (25 pg/g rhVEGF g5 in
Kombination mit 400 ug/g rhBMP-2 bzw. 800 ug/g rhBMP-2), so ergibt sich Uber den

gesamten Beobachtungsverlauf kein signifikanter Unterschied in der Freisetzung des

rhVEG Figs (p= 07627) .

Tabelle 6: Mittlere Freisetzungslevel des rhVEGFss tiber den gesamten Verlauf (Gruppe 3- VEGF).

Konzentration Mittelwert (ng/ml) | Standardabweichung (ng/ml)
25 ug/g rhVEGF 165 / 400 pg/g rhBMP-2 53,46 67,76

25 pg/g rhVEGF16s5 / 800 pg/g rhBMP-2 45,29 58,95

100 pg/g rhVEGFies / 400 pg/g rhBMP-2 | 104,41 109,06

100 pg/g rhVEGF16s5 / 800 pg/g rhBMP-2 | 62,78 73,78

Kontrolle 0,15 0,13
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Abbildung 15: Kumulierter Release in Prozent (Gruppe 3- VEGF).

Die Prozentzahl ergibt sich in Bezug auf die mdgliche Gesamtfreisetzung der verschiedenen

Konzentrationen.
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Bei der Auswertung der prozentual aus den Implantaten freigesetzten Menge des
rhVEFG45 konnte festgestellt werden, dass die Implantate mit der niedrigen rhVEGF g5
Konzentration (25 pg/g) zum Ende der Beobachtungszeit bei 42,8% beziehungsweise
36,2% und damit im Mittel um 22,8% hoher als bei den Implantaten mit der hohen
rhVEGFs5s Konzentration (100 pg/g) waren. Weiterhin auffallig war, dass jeweils die
niedrigere zugefugte Menge das rhBMP-2 zu hoheren Werten bei der Gesamtfreisetzung
fuhrte (s. Tabelle 6).

Im Vergleich zu den Ergebnissen der Gruppe mit Implantaten, die mit rhVEGF 45 alleine
beladen worden waren (Gruppe 2), ergibt sich ein inhomogener Effekt. Im Gegensatz zur
Kombination war hier die Gruppe mit 100 ug/g rhVEGF¢s mit der hochsten freigesetzten
Menge (37,6%) und im Gegensatz dazu, die Gruppe mit 25 ug/g rhVEGF ¢ die mit der
niedrigsten prozentualen Freisetzung (4,5%), der bei der Herstellung in die Implantate

gegebenen Menge.
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3.2 Biologische Aktivitat

3.2.1 Alkalische Phosphatase
3.2.1.1 rhBMP-2-Implantate
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Abbildung 16: Alkalische Phosphatase-Aktivitat der C2C12-Zellen (Gruppe 1).

Auswertung nach 3 Tagen Inkubation der Gabe des Gesamtreleasemediums der Implantate mit
rhBMP-2 (Gruppe 1).

Die Bewertung der biologischen Aktivitat des aus den Implantaten freigesetzten rhBMP-2
zeigte, dass der osteogene Wachstumsfaktor in der Lage war, bis zum Ende der
Beobachtungsperiode die Produktion der alkalischen Phosphatase (AP) zu induzieren
(Abbildung 16). Die vom Faktor rhBMP-2 allein induzierte Aktivitat war eng mit der Menge
an freigesetztem Wachstumsfaktor zu den gewahlten Zeitpunkten assoziiert (Abbildung
8). Besonders deutlich ist dies in den Gruppen mit 1600 pug/g rhBMP-2 und 800 ug/g
rhBMP-2, wobei der Zeitpunkt 432 Std eine Ausnahme bildet.
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Tabelle 7: Mittlere AP Bildung der C2C12-Zellen (Gruppe 1).

Ergebnisse nach Behandlung mit rhBMP-2 Releasemediums fiir 3 Tage liber den gesamten Verlauf
(Gruppe 1).

Konzentration Mittelwert (mmol/(min*mg)) | Standardabweichung (mmol/(min*mg))
200 pg/g rhBMP-2 3,17 2,24

400 pg/g rhBMP-2 3,87 3,27

800 pg/g rhBMP-2 18,51 12,06

1600 pg/g rhBMP-2 | 38,31 25,19

Kontrolle 2,81 2,78

Uber den gesamten Beobachtungszeitraum zeigte sich eine konzentrationsabhangige
Bildung der AP. Eine statistische Auswertung war wegen der geringen Stichprobenanzahl

nicht moglich.

3.2.1.2 Kombinationsimplantate
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Abbildung 17: Alkalische Phosphatase-Aktivitat der C2C12-Zellen (Gruppe 3- BMP).

Auswertung nach 3 Tagen Inkubation der Gabe des Gesamtreleasemediums der Implantate mit
rhBMP-2 (Gruppe 3- BMP).
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Die kombinierte Freisetzung beider Faktoren ergab einen bemerkenswerten Effekt in
Bezug auf die osteogene Aktivitat. Im Durchschnitt erreichte die 400 pg/ml rhBMP-2
Konzentrationsgruppe, unabhdngig von der rhVEGF;,-Menge, einen Umsatz von
25,10 mmol/(min*mg), die Dosisgruppe mit 800 pg/ml rhBMP-2 einen etwa doppelt so
hohen Umsatz von 49,23 mmol/(min*mg) (Tabelle 7 und Tabelle 8). Im Vergleich zu den
Ergebnissen der Implantate der Gruppe 1, die alleinig rhBMP-2 enthielt, ergab sich im
Durchschnitt ein etwa sechsfach (6,48) hoherer Wert in der 400 ug/g rhBMP-2
Konzentrationsgruppe und ein etwa dreifach (2,66) héherer Wert in der Konzentrations-
gruppe mit 800 pg/ml rhBMP-2. Die Wirksamkeit des freigesetzten rhBMP-2 scheint in der
Kombinationsgruppe (Gruppe 3- BMP) hoéher zu sein, als das Durchschnittslevel der
induzierten alkalischen Phosphatase der mit rhBMP-2 allein beladenen Implantate
(11,19 mmol/(min*mg) der Gruppe 1 im Unterschied zu 37,16 mmol/(min*mg) der Gruppe
3- BMP). Die Menge des rhVEGF 45 flihrte zu inkonsistenten Ergebnissen: in der 400 ug/g
rhBMP-2 Gruppe fiihrte die niedrigere Menge an inkorperiertem rhVEGFgs zu
verbesserten Ergebnissen, in der 800 ug/g rhBMP-2 Gruppe jedoch zu niedrigeren
Mengen alkalischer Phosphatase.

Tabelle 8: Mittlere AP Bildung der C2C12-Zellen (Gruppe 3- BMP).

Ergebnisse nach Behandlung mit rhBMP-2 Releasemediums fur 3 Tage uber den gesamten Verlauf
(Gruppe 3- BMP).

Konzentration Mittelwert (mmol/(min*mg)) | Standardabweichung
(mmol/(min*mag))

400pg/g rhBMP-2 / 251g/g rhVEGF 165 28,75 14,95

400pg/g rhBMP-2 / 100 pg/g rhVEGF1es | 21,45 10,70

800 pg/g rh BMP-2 / 25ug/g rhVEGF16s5 44,21 20,41

800 pg/g rh BMP-2 /100 pg/g rhVEGF65 | 54,24 20,446

Kontrolle 2,91 1,41

Eine statistische Auswertung war aufgrund der geringen Stichprobenanzahl nicht méglich.

Dennoch sollten die Ergebnisse in die Bewertung einbezogen werden.
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3.2.2 HUVEC-Proliferation
3.2.2.1 rhVEGF65- Implantate

240
220
200
180 t
160 t :
T 140t
N
e
& 120t f
100 t
80
rhVEGF /
60 | h 165 (M9/Q)
[E25
40 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ H100
12 72 216 360 576 400
Zeitpunkt (in Stunden)

Abbildung 18: HUVEC-Zellzahl nach 6 Tagen Inkubation mit rhVEGFies-Releasemedium (Gruppe 2).

Gabe des Mediums von ausgewédhlten Zeitpunkten des Releaseversuchs der Implantate Gruppe 2 —
ausgegeben in Prozent zur Kontrolle der jeweiligen Zeitpunkte.

Die Analyse der HUVEC-Zellproliferation zeigte, dass bei der Zellproliferation zu jedem
Zeitpunkt und in jeder Konzentration ein Uberlegenes Wachstum gegenlber der
Kontrollgruppe festgestellt werden konnte (Abbildung 18). Ausnahme bildet der Zeitpunkt
72 Std in der Konzentrationsgruppe 100 pg/g rhVEGFes. Insgesamt konnte eine
Erhohung der Zellzahl auf bis zu 170,31% zum Zeitpunkt 216 Std erreicht werden,
welcher den im Durchschnitt proliferationsstarksten Zeitpunkt im Vergleich zur
Kontrollgruppe darstellte (152,51%). Vergleicht man die Konzentrationsgruppen
untereinander, so ergibt sich, dass die mit 25 pg/g rhVEGF45 beladenen Implantate im
Mittel 44,46% oberhalb der Kontrolle lagen. Die Zellpopulationen, denen Medium aus der
100 pg/g rhVEGFiss Implantatgruppe zugefiihrt wurde, erreichte durchschnittlich
Zellzahlen, welche 38,89% oberhalb der Kontrollgruppe lagen. Insgesamt konnten keine

signifikanten Unterschiede innerhalb des Versuchs festgestellt werden (p = 0.0954).
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3.2.2.2 Kombinationsimplantate
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Abbildung 19: HUVEC-Zellzahl nach 6 Tagen Inkubation mit rhVEGFies/ rhBMP-2-Releasemedium
(Gruppe 3- VEGF).

Gabe des Mediums von ausgewéahlten Zeitpunkten des Releaseversuchs der Implantate Gruppe 3-
VEGF — ausgegeben in Prozent zur Kontrolle der jeweiligen Zeitpunkte.

In der rhVEGFss/ rhBMP-2 Kombinationsgruppe (Gruppe 3- VEGF) ergab sich zum
Zeitpunkt 360 Std nahezu eine Verdopplung der Zellzahl auf 191,14% (Abbildung 19).
Statistisch lieR sich jedoch zwischen den Konzentrationen zu keinem Zeitpunkt eine
Signifikanz feststellen (p = 0.3185). Durchschnittlich ergaben sich die hdchsten
Proliferationszahlen zum Zeitpunkt 360 Std, der innerhalb dieses Versuchs den
proliferationsstéarksten Zeitpunkt darstellt (177,1%). Im Vergleich zum Zellwachstum des
rhVEGFs5 Versuchs (Abbildung 18) ist dieser um 6 Tage spater. Insgesamt ist die
HUVEC- Zellpopulation um 51,88% in der 25 ug/g rhVEGF65 Gruppe mit jeweils 400 ug/g
bzw. 800 pg/g rhBMP-2 gewachsen, aber in der Gruppe mit 100 pg/g rhVEGF65 und den
entsprechenden Mengen an rhBMP-2 nur um durchschnittlich 37,43% gewachsen. Fir die
25 ug/g rhVEGFss Gruppe in Kombination mit rhBMP-2 ergibt sich im Vergleich zur
25 pg/g rhVEGF 45 allein beladenen Implantaten, dass das rhBMP-2 das Wachstum der
HUVEC-Zellen insgesamt um 7,42% positiv beeinflusst hat, im Gegensatz dazu in der
100 pg/g rhVEGF65 Gruppe das rhBMP-2 einen negativen Effekt um 1,46% auf die
HUVEC-Zellpopulation ausibte.
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4 Diskussion

In der aktuellen Literatur findet man eine Vielfalt an unterschiedlichen Studien zum Thema
Wachstumsfaktoren und ihren Tragermaterialien. Je mehr der Fokus jedoch auf die
knécherne Regeneration der kraniomaxillofazialen Chirurgie gelegt wird, desto mehr
reduziert sich die Literaturmenge drastisch auf einen geringen Bruchteil. Momentane
Ansatze erfordern das Beladen sehr grolR3er Mengen teurer rekombinant hergestellter
Wachstumsfaktoren, deren Freisetzung in Menge sowie Muster die naturliche
Knochenheilung nur sehr begrenzt begunstigen kdnnen. Es besteht folglich grof3er
Forschungsbedarf auf diesem Gebiet.

In der hier vorliegenden Arbeit ist das Verhalten eines neuen Tragermaterials aus Poly-
DL-Laktid in Kombination mit Calciumcarbonat getestet worden. Dieses wurde mit
unterschiedlichen rekombinanten Wachstumsfaktoren (rhBMP-2; rhVEGF45), jeweils im
Einzelnen und in Kombination, in einem definierten Verfahrensprozess beladen.

Es sollte das Freisetzungsmuster der inkorporierten Wachstumsfaktoren untersucht
werden. AulRerdem sollte festgestellt werden, ob das Beladen mit einem osteogenen und
einem angiogenen Wachstumsfaktor eine abweichende Freisetzungskinetik hervorruft.
Des Weiteren war von besonderem Interesse, ob die freigesetzten Wachstumsfaktoren
biologisch aktiv sind. Der Verfahrensprozess des Beladens wurde auf das Einbringen von
biologisch aktiven Substanzen abgestimmt. Auch das Sterilisationsverfahren (y-
Bestrahlung) sollte die Faktoren in ihrer biologischen Aktivitat nicht einschréanken. Dies
wurde anhand von Zellkulturversuchen untersucht. Hierzu wurde nach festgelegten
Zeitpunkten Uber einen definierten Zeitraum sowohl die Induktion einer osteogenen
Differenzierung mesenchymaler Zellen als auch die proliferationsfordernde Wirkung fur
das Endothelzellwachstum In-vitro der aus den Implantaten freigesetzten Faktoren an

etablierten Zelllinien untersucht.

4.1 Diskussion der Methode

4.1.1 Tragermaterial

An Knochenersatzmaterial wird eine Reihe von Anforderungen gestellt, die die Suche
nach einem idealen Knochenersatzmaterial erschweren. In der Literatur gilt
dementsprechend nach wie vor das autologe Knochentransplantat als ,Goldstandard in
der rekonstruktiven Knochenchirurgie (FRIEDLAENDER 1987). Ziel der Forschung sollte
es jedoch sein, neue Materialien zu entwickeln, die diesen Idealen weitestgehend
entsprechen oder sie sogar Ubertreffen. Aufgrund mehrerer individueller Vorteile, wie der

o fehlenden Notwendigkeit eines zweiten Eingriffs,
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e dem breiteren Anwendungsspektrum auch bei im Wachstum befindlichen
Patienten,

e der Mdoglichkeit nicht nur einer Beschichtung, sondern der Inkorporierung von
biologisch aktiven Substanzen, oder die

o Erweiterbarkeit im Sinne des Tissue Engeneering (zusatzliche Besiedlung mit

mesenchymalen Vorlauferzellen),

ist die Wahrscheinlichkeit hoch, dass resorbierbare Implantate fir den Ersatz verloren
gegangener Knochensubstanz klinisch erfolgreich eingesetzt werden kénnen. Die geringe
Formkonstanz bereits vorhandener resorbierbarer Materialien wie beispielsweise
Kollagene, die fur den Bereich des knéchernen Gewebeersatzes unabdingbar ist, lenkte
die Forschung in Richtung der resorbierbaren Polymere, insbesondere Polylaktid. Dieses
zeichnet sich durch reproduzierbare sowie kontrollierbare chemische und physikalische
Eigenschaften aus. Weitere wichtige Voraussetzungen wie geeignete Porositét,
Porenstruktur und PorengrofRe konnten verwirklicht werden (ASCHERL et al. 2006; KLEIN
et al. 2010).

Die im Korper stattfindende Degradation resorbierbarer Poly-D,L-Laktid-Knochen-
ersatzmaterialien erfolgt bis hin zu Produkten, welche im Citratzyklus verstoffwechselt
werden konnen. Dieses konnte an den in der vorliegenden Studie verwendeten
individuellen Probekdrper nur bedingt Gberpruft werden. Das Losen in Zellkulturmedium
simuliert unter den In-vitro-Bedingungen keineswegs die Bedingungen wéhrend der
naturlichen Degradation eines implantierten Ersatzmaterials. Die Dauer von 28 Tagen
entspricht nicht der Dauer der vollstdndigen kndchernen Wundheilung, sodass an den in
den Versuchen verwendeten Implantaten kaum sichtbare Zeichen der Degradation
vorzufinden waren. Die zu diesem Zeitpunkt erforderliche Stabilitat scheint demnach
gewahrleistet zu sein. Es sollten weitere tierexperimentelle Untersuchungen
angeschlossen werden, um valide Aussagen zur Degradation und den mechanischen
Eigenschaften des Materials wahrend der Degradation In-vivo treffen zu kénnen.

Das in dieser vorliegenden Studie weiterentwickelte Polylaktidmaterial besitzt zur
Pufferung eventuell freiwerdender saurer Valenzen alkalische Bestandteile aus
Calciumcarbonat im Verhaltnis 1:4 (SCHLIEPHAKE et al. 2015). Die damit verbundene
Anwendung von Ldsungsmitteln kann durch das hier gewdahlte Herstellungsverfahren
umgangen werden. So ergeben sich Vorteile fir die Beladung mit Wachstumsfaktoren, da
diese bei der Verwendung von Ldsungsmittel zerstort werden konnten (CHANG et al.
2007; JEON et al. 2007). Die wahrend eines parallel laufenden Langzeitversuchs (150 Ta-
ge) durchgefiihrten pH-Messungen waren nicht Bestandteil dieser Dissertation, zeigten
jedoch konstante pH-Werte wahrend der gesamten Versuchsdurchfiihrung, sodass die

Zugabe von CaCO; dem Effekt einer moglichen sauren Degradation erfolgreich
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entgegenzuwirken scheint (SCHLIEPHAKE et al. 2015). Der Nachweis sollte jedoch auch
in einem In-vivo-Modell mit Ausbleiben einer immunologischen Antwort auf den
Zerfallsprozess des PDLLA/Calciumcarbonat-Implantat erbracht werden.

Biologisch passive Knochenersatzmaterialien haben eine rein osteokonduktive Wirkung
und dienen dem einwachsenden Knochen lediglich als Leitschiene. Dieses Konzept ist fur
kleine kndcherne Defekte ausreichend, jedoch bleibt bei grél3eren Knochendefekten eine
kntcherne Durchbauung aus. Durch Inkorporation osteoinduktiver Cytokine in diese Art
von Materialien, im Sinne eines zusatzlichen Drug-Delivery-Systems, kann das
regenerative Potential des ortsstandigen Knochens unterstiitzt werden (BURG et al.
2000). Hierbei ist die groRe Herausforderung, dass die Inkorporation biologisch aktiver
Wachstumsfaktoren besondere Voraussetzungen an den Herstellungsprozess erfordert
(REZWAN et al. 2006).

Der in dieser Studie angewendete Verfahrensprozess zur Beladung aktiver Molekdile ist in
der Lage, die gleichmaRige Verteilung der Faktoren in dem Tragermaterial und gleich-
zeitig eine offene Porenstruktur sicherzustellen. Dieses wurde in Vorstudien untersucht
(GRUBER et al. 2009; SCHLIEPHAKE et al. 2008; SCHLIEPHAKE et al. 2007).
Verschiedene Forschungsgruppen fanden heraus, dass andere Formen der Beladung
beispielsweise durch Eintauchen der Implantate in entsprechende LOsungen zu einer
Freisetzung des beladenen Faktors innerhalb kirzester Zeit (Burst Release) fuhrten
(ULUDAG et al. 2000; YANOSO-SCHOLL et al. 2010). Auch eine Bolusinjektion in leere
Tragermaterialien ist aufgrund der geringen Halbwertszeit der Faktoren nicht erfolgreich
(RICHARDSON et al. 2001; SMITH et al. 2004). So wird die Herausforderung aus
einerseits Inkorporation aktiver Faktoren in das Material und andererseits der moglichst
anhaltenden Freisetzung der Faktoren bei der Anwendung des Tragermaterials deutlich
(HILE et al. 2000). Die in dieser Studie angewandte Methode der Herstellung des
Polylaktid- Tragermaterials ermdglicht zusatzlich eine individuelle Formgebung des
Tragermaterials. Die PTFE-Formen konnen komplexe dreidimensionale Strukturen
nacharmen und erweitern das Anwendungsspektrum in der rekonstruktiven Chirurgie
(WEIHE et al. 2001).

Zusammenfassend betrachtet erfillt Poly-D-L-Laktid als Knochenersatzmaterial
weitestgehend alle an ein Trégermaterial gestellten Anforderungen in Bezug auf
Biofunktionalitdt und Biokompatibilitat und erfillt folglich die Voraussetzungen fir eine

erfolgreiche Inkorporation von biologisch aktiven Substanzen.

4.1.2 Wachstumsfaktoren

Das in der Arbeit verwendete rhBMP-2 gilt als osteogener Wachstumsfaktor und soll die
Regenerationsfahigkeit knocherner Defekte férdern. Hierbei macht man sich zu Nutze,

dass die fur die In-vivo-Knochenheilung notwendigen mesenchymalen Vorlauferzellen
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chemotaktisch angelockt werden und durch den Einfluss von Bone Morphogenetic
Proteins zu reifen Osteoblasten differenzieren (LIND 1996). Kein anderer Wachstums-
faktor besitzt vergleichbare morphogenetische Eigenschaften (KUEBLER 1997). BMP
wird seit Jahren in der Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie erforscht, wobei derzeit
jedoch nur zwei Subtypen fir die Anwendung am Menschen von der FDA zugelassen
sind: BMP-2 und BMP-7 (OP-1) (BESSA et al. 2008; GAUTSCHI et al. 2007). In der
vorliegenden Studie kommt rekombinantes humanes BMP-2, das aus dem Bakterium E.
coli gewonnen wird, zur Anwendung. Durch die hohe Proteinausbeute und die gut
etablierte Herstellungsart ergeben sich Vorteile gegenlber der Herstellung durch Chinese
hamster ovary cells (CHO-Zellen) (HOFFMANN et al. 2001; VALLEJO et al. 2002).
Reinigungsprozesse sorgen fiur ein hohes Mal} an biologischer Potenz der rekombinant
hergestellten BMP-2-Molekile (WENDLER et al. 2005).

Die im Knochen vorkommende Menge an BMPs wird anndhernd mit 1 ug/g beziffert
(BLUM et al. 2004; KUEBLER 1997). In der vorliegenden Arbeit wurde die Applikation des
BMPs in relativ geringen Konzentrationen (200 pg/g - 1600 pg/g) getestet. Allerdings sind
unerwunschte Nebenwirkungen wie toxische Reaktionen oder eine Immunisierung selbst
bei hohen Mengen kaum nachweisbar (HARWOOD und GIANNOUDIS 2005). Die
klinische Uberwachung dieser Aussagen wird aufgrund der noch neuen Anwendungen als
unerlasslich angesehen.

Als Nachweismethode des aus den Implantaten freigesetzten rhBMP-2 diente der
Sandwich-ELISA-Test. Dieser Test wurde eigens fur rekombinantes humanes BMP-2
entwickelt und stellte sicher, dass nur funktionell intaktes BMP-2 detektiert wird, da die
Antikorper spezifisch nur fir BMP-2-Dimere entwickelt wurden (ELISA-Entwicklung GmbH
& Co. KG).

Als weiteren Nachweis schloss sich der Zellkulturversuch mit C2C12-Zellen an, um die
biologische Aktivitéat festzustellen. Die C2C12-Zelllinie stammt aus sich regenerierendem
Muskelgewebe von Mausen. Sie unterliegt einer hohen Empfindlichkeit gegeniber der
Handhabung unter Versuchsbedingungen. Untersuchungen haben belegt, dass C2C12-
Zellen unter Einfluss von Bone Morphogenetic Protein tber eine Aktivierung des ALK-1-
Rezeptors in Osteoblasten differenzieren (HAN et al. 2003). Diese Art der Trans-
differenzierung scheint einzigartig zu sein. BMP stimuliert die Proliferation sowie die
Differenzierung der Mausmyoblasten etwa bis zum 6. Tag. Zu diesem Zeitpunkt sind die
Zellen differenziert und die Proliferationsrate nimmt ab (KATAGIRI et al. 1994). So scheint
der Versuchsaufbau Uber etwa 3 Tage sehr sinnvoll (PEEL et al. 2003). Da die
Differenzierung durch Zell-Zell-Kontakte beschleunigt beziehungsweise ausgeldst wird,
ergibt sich die Notwendigkeit, die Zellen wahrend der Versuche moglichst subkonfluent

wachsen zu lassen, um den genauen Einfluss der BMP-Molekile ermitteln zu kénnen.
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Zudem kann eine zu hohe Zelldichte in den mit BMP-2 behandelten Kulturen eine
Kontaktinhibition verursachen. Alle Ausgangszellen der vorliegenden Versuche lagen
grundsatzlich in subkonfluenten Bereichen. Eine konzentrationsbedingte Hemmung der
Proliferation konnte folglich in den vorgestellten Untersuchungen durch licht-
mikroskopische Uberwachung ausgeschlossen werden.

Die Zellen produzieren wahrend der Reifung in Osteoblasten alkalische Phosphatase, die
wiederum als Nachweis einer Stimulierung durch biologisch aktives BMP dienen kann
(WENDLER et al. 2005). Die alkalische Phosphatase ist in der Lage, den Phosphatrest
vom sonst farblosen Chromogen p-Nitrophenylphosphat abzuspalten. Das entstandene
p-Nitrophenol ist schwach gelb. Die Intensitat der Farbe steigt mit der Konzentration des
Nitrophenols, sodass mittels der Standardreihe Rickschlisse auf die Konzentration der in
der Probe vorhandenen AP geschlossen werden kann. Diese Art des Tests wird flr In-
vitro-Untersuchungen genutzt. Die Inkubationszeit von 3 - 4 Tagen wurde in unseren
Versuchen eingehalten (FUJII et al. 1999).

Da die Knochenregeneration von mehreren Faktoren abhéngig ist, besteht
Forschungsinteresse an der kombinierten Applikation verschiedener Wachstumsfaktoren.
Rekombinantes BMP-2 wurde wie bereits oben beschrieben aufgrund der
herausragenden osteoinduktiven Eigenschaften gewahlt. Als kritischer Kofaktor der
Heilung groRerer Knochendefekte wird die Angiogenese und damit die Perfusion des
Defekts angesehen. Die Blutversorgung stellt Sauerstoff und die fir die Osteogenese
notwendigen undifferenzierten mesenchymalen Zellen zur Verfugung. Der Vascular
Endothelial Growth Factor- A ist einer der wichtigsten Angiogenesefaktoren (FERRARA
und GERBER 2001). Studien belegen bereits die erfolgreiche kontrollierte Freisetzung
von VEGF im Rahmen der Angiogenese (KAIGLER et al. 2006; WERNIKE et al. 2010).
Das in der vorliegenden Studie eingesetzte rhVEGF-Aygs5 ist aus dem E. coli- Bakterium
gewonnen worden. Die Detektion des aus den individuellen Implantaten freigesetzten
rhVEGF-A wurde mittels Sandwich- ELISA durchgefihrt.

Die biologische Aktivitat der freigesetzten rhVEGF55-Cytokine wurde mittels eines
Zellkultur- Tests mit HUVEC-Zellen (Human Umbilical Vein Endothelial Cells) untersucht.
Basierend auf den Erkenntnissen, dass VEGF hauptsachlich auf Endothelzellen wirkt,
stellt dieser Versuchsaufbau ein adaquates Instrument der Uberpriifung der biologischen
Aktivitdt beider Wachstumsfaktoren dar und wurde bereits in Studien anderer
Forschungsgruppen angewandt (ITO et al. 2005; Q LI et al. 2011). VEGF-A stimuliert,
sofern dieser durch den Herstellungsprozess der Implantate nicht denaturiert wurde, die
Proliferation der HUVEC-Zellen (WANG et al. 1997). So dient die Zellzahl als indirekter

Marker. Folglich konnten die Ergebnisse der rein mit rhVEGF-A beladenen Implantate
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(Gruppe 2) mit denen, die mit zwei Wachstumsfaktoren in Kombination beladen worden
waren, verglichen werden (Gruppe 3- VEGF).

Studien zeigten zwar, dass VEGF alleine die Knochenregeneration nicht verbessert
(RICHARDSON et al. 2001; WERNIKE et al. 2010). Jedoch steigert es in Verbindung mit
anderen Wachstumsfaktoren, beispielsweise BMP-4, synergistisch die Rekrutierung
mesenchymaler Stammzellen und fuhrt zu signifikant besserer Verknécherung (HUANG
et al. 2005; PENG et al. 2002; SAMEE et al. 2008).

Des Weiteren zeigte sich, dass die Relation zwischen der BMP-Menge und der VEGF-
Menge entscheidende Auswirkungen hatte. Hohe Mengen BMP-2 in Kombination mit
relativ geringen Mengen VEGF scheinen die besten Effekte auf die knocherne
Regeneration aufzuweisen (PENG et al. 2005). Die Kombination von VEGF und rhBMP-2
wurde an PLGA-Mikrospharen bereits ebenfalls mit Erfolg getestet (MATTAR et al. 2013).
Auch Gelatine als Trager zeigte eine Verbesserung der knéchernen Durchbauung durch
die Kombination von VEGF und BMP im Vergleich zu BMP allein (PATEL et al. 2008).
Aufgrund der fehlenden Stabilitat dieser Ersatzmaterialien kénnen diese jedoch nur bei
mehrwandigen kndchernen Defekten im klinischen Alltag eine Rolle spielen.

Eine Kombination beider Faktoren scheint aufgrund der starken gegenseitigen
Beeinflussung sogar eine uUberadditive Wirkung zu besitzen (BOULETREAU et al. 2002;
DECKERS et al. 2002; PENG et al. 2005). Das Auftreten der Wachstumsfaktoren
wahrend der Wundheilung folgt einem zeitlichen Muster (GERSTENFELD et al. 2007;
KIDD et al. 2010; KURODA et al. 2005). VEGFs werden zu Beginn der Wundheilung
ausgeschuttet, wahrend BMPs im gesamten Verlauf eine wichtige Rolle zu spielen
scheinen (GERSTENFELD et al. 2003). Diese Reihenfolge sollte moglichst auch bei der
Freisetzung aus den Polylaktidimplantaten eingehalten werden.

Wachstumsfaktoren sind sehr gut l6slich und brauchen aus diesem Grund ein
Tragermaterial, damit deren Halbwertszeit im Empfangergewebe verlangert wird
(HINSENKAMP und COLLARD 2015). Ebenfalls verhindert man durch lokale Applikation
der biologisch aktiven Substanz unnétig hohe systemische Konzentrationen und damit
unerwinschte Nebenwirkungen. Etliche klinische Studien zeigten bereits positive Effekte
der Cytokine, jedoch ist das ideale Tragermaterial noch nicht gefunden (HOFFMANN et
al. 2001). Aufgrund dessen widmet sich diese vorliegende Arbeit der Optimierung eines

Tragermaterials.

4.2 Bewertung der Ergebnisse

Die Releaseversuche der vorliegenden Arbeit zeigten eine verzdgerte dosisabhangige
Freisetzung in Bezug auf die Beladung mit rhBMP-2. Der Freisetzungspeak ist bei den mit
BMP alleine beladenen Implantaten bereits an Tag 3 (Abbildung 8) in der Kombination
(Gruppe 3- BMP) bezogen auf die freigesetzte rhBMP-2-Menge an Tag 6 (Abbildung 10),
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wobei sich hier jedoch zuséatzlich nach einer Stunde eine deutlich erhdhte Freisetzung
darstellte. Die Kombination mit einem weiteren Faktor fihrt folglich zu einer Verzégerung
der freigesetzten Menge an BMP, jedoch ist dies nicht abhangig von der Konzentration
des rhVEGF, da sich in der Freisetzungskinetik innerhalb der Konzentrationsgruppen
keine signifikanten Anderungen ergaben (Abbildung 10). Insgesamt fuihrte die Zugabe von
VEGF ebenfalls etwa zu einer Vervierfachung der mit 400 pg/g rhBMP-2 beladenen
Implantate bzw. Verdopplung der insgesamt freigesetzten BMP- Menge der entsprech-
enden 800 ug/g rhBMP-2 Gruppen (Tabelle 3 und Tabelle 4).

Eine Freisetzung von mindestens 100 ng/ml Uber einen Zeitraum von 28 Tagen scheint
fur die kndcherne Heilung notwendig zu sein (GRUBER et al. 2009). Dieses konnte
lediglich bei den Implantaten die mit 200 ug/g und 400 pg/g rhBMP-2 beladen wurden
nicht erreicht werden (Tabelle 3), wohingegen durch Zugabe von rhVEGF g5 dieses Ziel
fur alle Konzentrationsgruppen Uber den gesamten Versuchsverlauf verwirklicht werden
konnte (Tabelle 4). In der Literatur variiert die Angabe dieses Werts jedoch je nach
Forschungsgruppe erheblich auf bis zu 50 g (LIANG et al. 2005; SAITO et al. 2001).
Insgesamt lag die Menge des freigesetzten rhBMP-2 bei der Beladung mit rhBMP-2
alleine (Gruppe 1) zwischen 3% und 9% in einer Sattigungskurve férmigen Art (Abbildung
9). Im Gegensatz dazu steigerte sich bei der Kombination die Freisetzungsmenge stetig
auf etwa 12% bis 14% des inkorporierten rhBMP-2 (Abbildung 11). Dies ist im Vergleich
zu anderen Studien nach einer Beobachtungszeit von 27 Tagen relativ gering. Mit
Kollagen beschichtete PLGA-Implantate erreichten Werte von mehr als 95% innerhalb der
ersten 12 Stunden (YANOSO-SCHOLL et al. 2010). Andere Forschungsgruppen
erreichten ca. 30% Freisetzung aus Kollagen-beschichtetem PLGA wahrend des
Versuchsverlaufs (HW LIU et al. 2006). Nach der Beobachtungszeit von 648 Stunden ist
die Wundheilung in Bezug auf die kndcherne Regeneration nicht abgeschlossen. Folglich
konnten zu diesem Zeitpunkt verbliebene Cytokine einen fortreichenden Einfluss auf die
anschlieBenden Modelling Prozesse austiben. Dieser sollte in weiteren Studien erforscht
werden. Eine ahnliche Gesamtfreisetzung von unter 10%, wie sie in dieser Studie erzielt
wurde, zeigten vorhergehende Studien mit geschdumten PDLLA ohne Zusatz von
Calciumcarbonat, sodass das CaCOs; in den Implantaten dieser Studie keinen Einfluss auf
die Freisetzungskinetik zu besitzen scheint (SCHLIEPHAKE et al. 2007).

Der Gesamtverlauf der Gruppe 2 unterschied sich, betrachtet man den gesamten
Versuchsablauf, in jeder Konzentration signifikant voneinander und auch von der
Kontrollgruppe. Betrachtet man jedoch die Freisetzung der mit 400 pg/g rhVEGF s
beladenen Implantate, erkennt man das Muster eines Burst Release, was als Misserfolg
gewertet werden kann (Abbildung 12). Andere Forschungsgruppen erkannten ein
ahnliches Phanomen bei der Beladung von Keramik mit rhVEGF (WERNIKE et al. 2010),
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oder der Beladung von beispielsweise Gelatinekiigelchen mit rhVEGF (YOUNG et al.
2009). Bei den anderen Konzentrationen (Abbildung 12) und auch bei Gruppe 3- VEGF
(Abbildung 14) ist dieses Phanomen nicht mehr so deutlich ausgepragt. Die Freisetzung
scheint folglich von der Menge des beladenen Faktors abzuhangen. So sind die Verlaufe
ahnlich, jedoch in der Gruppe der Kombination auf einem wesentlich héheren
Freisetzungslevel. Welchen Einfluss das rhBMP-2 hierbei spielt, sollte in zuséatzlichen
Studien untersucht werden. Im Durchschnitt lag die Menge der mit 4 pg/g rhVEGF 65
beladenen Implantate nur minimal oberhalb der noch zu detektierenden Menge
(Abbildung 12) und scheint somit fir den Klinischen Alltag keine Relevanz zu besitzen.
Interessanterweise anderte der Zusatz von rhBMP-2 das Freisetzungsmuster nicht
deutlich, jedoch verédnderte der Zusatz von rhBMP-2 die bis zum Ende der
Beobachtungszeit insgesamt freigesetzte Menge des inkorporierten rhVEGFg im
Gegensatz dazu deutlich. Wahrend die mit 100 pg/g rhVEGF5 alleine beladenen
Implantate prozentual mit zirka 40% am meisten rhVEGF¢5 freisetzten und die mit
25 pg/g rhVEGF g5 am wenigsten freisetzten (ca. 5%) (Abbildung 13), kehrte sich dieses
Verhaltnis durch Zugabe von rhBMP-2 (Gruppe 3- VEGF) nahezu um (Abbildung 15).
Dieser Effekt muss allerdings nach den vorliegenden Ergebnissen nicht konsistent sein
und sollte in weiteren Untersuchungen nochmals tberpruft werden.

Mdogliche Einflisse von Bestandteilen der eingesetzten Medien, die fur die spatere
Untersuchung der biologischen Aktivitat unabdingbar waren, kdnnen in Bezug auf die
Elisa-Tests nicht vollstéandig ausgeschlossen werden.

Aus den Implantaten wurden in Bezug auf das inkorporierte rhBMP-2 aktive Cytokine tber
den gesamten Versuchszeitraum freigesetzt. Es zeigte sich ein bemerkenswerter Effekt
der osteogenen Aktivitat bei kombinierter Freisetzung (Abbildung 17) verglichen mit der
Freisetzung von rhBMP-2 alleine (Abbildung 16). Zu erklaren ist dieses Ergebnis durch
den positiven Effekt von VEGF auf die C2C12-Zellen (SASSOLI et al. 2012). Leider war
es aufgrund der Stichprobenanzahl nicht méglich, eine statistische Auswertung des
Versuchs durchzufuhren. Aufgrund dessen sollte der Versuchsaufbau fur die kommenden
Untersuchungen in einer abgewandelten Form wiederholt werden.

Die Bewertung der biologischen Aktivitat der aus den individuellen Probenkdrpern
freigesetzten rhVEGF-Molekile zeigte einen offensichtlichen Misserfolg verglichen zu den
Leerkontrollen. Die Kombination der beiden Faktoren (Abbildung 19) fuhrt im Gegensatz
dazu in Bezug auf die Proliferationszahlen zu einer deutlichen Verbesserung. Diese
Wechselwirkungen der beiden Faktoren sind im Rahmen der komplexen Wundheilung zu
erwarten. Bekannt ist, dass HUVEC-Zellen ebenfalls durch BMP stimuliert werden kdnnen
(ZHOU et al. 2007). BMP fordert Proliferation und Migration von Endothelzellen durch
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Ausschittung von VEGF und die Expression und Phosphorylierung von VEGFR2
(SUZUKI et al. 2008).

AuRBerdem scheint die Relation von VEGF zu BMP eine entscheidende Rolle zu spielen.
Andere Gruppen fanden heraus, dass eine Relation von BMP zu VEGF von 5:1 bessere
Ergebnisse brachte als umgekehrt (PENG et al. 2005). Im Vergleich zu den vorliegenden
Ergebnissen konnte sich dieser Effekt auch bei der Proliferation der HUVEC-Zellen
bestatigen. Die niedrigen Konzentrationen (25 ug/g rhVEGFe5) mit den entsprechenden
Mengen an BMP flhrte zu einer Verbesserung um 7,4%, wahrend das BMP bei den
100 pg/g rhVEGF45 Implantaten zu einer Verschlechterung der Ergebnisse um etwa 1%
fuhrte, verglichen mit den 100 pg/g rhVEGF¢5 alleine beladenen Implantaten (Abbildung
18 und Abbildung 19).

In den Untersuchungen zeigte sich fir die individuellen Trager, welche mit jeweils zwei
Faktoren beladen waren, fir das jeweilige Untersuchungsmedium eine Verbesserung der

Ergebnisse. Die Beladung mit zwei unterschiedlichen Faktoren war mdglich.

4.3 Ausblick

Der Bedarf im Hinblick auf Weiterentwicklung und Verbesserung vorhandener Knochen-
ersatzmaterialien wird dadurch deutlich, dass der autologe Knochen nach wie vor die
erste Wahl darstellt, wenn verlorengegangene Substanz ersetzt werden soll. Eine
Steigerung der ossaren Regeneration durch Modifikationen von Knochenersatzmaterialien
im Sinne einer Biofunktionalisierung ist ein Ansatz, durch den sich die Materialien zu einer
vollwertigen Alternative zu autologem oder auch allogenem Knochen entwickeln kénnten.

Wahrend der Wiederherstellung kndcherner Strukturen im menschlichen Organismus
stellen die Vielzahl von komplexen intra- und extrazellularen Signalwegen und Stimuli die
Forschung immer noch vor gro3e Aufgaben. Diese Strukturen in ihrer Ganze nach-
vollziehen zu kénnen, oder sogar gezielt in diese Prozesse einzugreifen, ist Gegenstand
intensiver Forschung. Folglich ist zum jetzigen Zeitpunkt der Einsatz dieser neuen
Knochenersatzmaterialien klinisch noch sehr beschrénkt, da die Fragen nach der
physiologischen Anwendbarkeit nicht ausreichend geklart sind. Hinzu kommt es zu
Interaktionen mit dem Biomaterial In-vivo, deren Prozesse sich im Labor kaum abbilden
lassen. Weiterhin stehen vereinheitlichte Testverfahren zur besseren Vergleichbarkeit
verschiedener Materialien und deren biologischer Wertigkeit aus (CHAIKOF et al. 2002).
Dennoch stellt die vorliegende In-vitro-Studie eine Grundlage fir die Verbesserung der
Materialkompositionen des Tragermaterials und die Optimierung der erforderlichen Menge
an inkorporierten Cytokinen dar. Die Ergebnisse kénnten dazu beitragen, zukinftig Alter-
nativen fur kérpereigenes Material im klinischen Alltag zu entwickeln. Weiterhin erfordert
die Interdisziplinaritdt des Themenbereiches Bioimplantate eine verstarkte

Zusammenarbeit zwischen Medizin, Biotechnologie und pharmazeutischen Disziplinen.
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5 Zusammenfassung

Der Ersatz knocherner Strukturen gehoért zum klinischen Alltag der Mund-Kiefer-
Gesichtschirurgie. Die Wahl der Methode und des Ersatzmaterials ist von mehreren
Faktoren abhangig: Hierzu gehoren die aktuelle und langfristige mechanische
Beanspruchbarkeit des Materials, die Verfigbarkeit, der technische Aufwand, die Kosten,
die Morbiditat des Patienten, die Komplikationsrate und die gesamte Behandlungsdauer
(SCHIEKER und MUTSCHLER 2006). Aus diesem Grund ist die Suche nach dem idealen
Knochenersatzmaterial von grof3er Bedeutung. Die vorliegende Arbeit beschaftigt sich mit
der Weiterentwicklung eines resorbierbaren Poly-D-L-Laktidmaterials, welches
synthetischen Ursprungs ist. Die rein osteokonduktiven Eigenschaften sollen durch die
Beladung mit osteoinduktiven Cytokinen erweitert werden. Hierfir wurde rekombinantes
humanes BMP-2, rekombinantes humanes VEGF;s; sowie deren Kombination in unter-
schiedlichen Konzentrationen durch einen CO,-Begasungsprozess in die aufge-
schaumten individuellen Polymerkorper eingebracht.

In einem ersten Versuch sollte die Freisetzungskinetik der inkorporierten Faktoren alleine
sowie deren Kombination untersucht werden. Mittels ELISA-Tests wurde dies tUber einen
Zeitraum von 648 Stunden zu zwolf verschiedenen Zeitpunkten untersucht. Hierbei sollten
konzentrationsabhangige Unterschiede miteinander verglichen werden.

In einem zweiten Versuch sollte die biologische Aktivitdt der Faktoren getestet werden.
Die biologische Aktivitdt des freigesetzten rhBMP-2 wurde durch die Induktion von
alkalischer Phosphatase in C2C12-Zellen gemessen.

Die biologische Aktivitdit des freigesetzten rhVEGFes wurde durch Anregung der
Proliferation von HUVEC-Zellen bestimmt.

Insgesamt stellt das in der vorliegenden Studie getestete Polylaktidmaterial aus
PDLLA/Calciumcarbonat ein mit dem bisherigem Stand der Wissenschaft der wahrend
der Knochenheilung ausgeschitteten Cytokine kompatibles Freisetzungsmuster zur
Verfiigung, und zwar unabhangig davon, ob diese alleine oder in Kombination inkorporiert
wurden. Die Kombination der Faktoren zeigte in Bezug auf die prozentuale Freisetzung
innerhalb der Beobachtungszeit in beiden Gruppen deutlich verédnderte Ergebnisse. Die
biologische Aktivitat des rhBMP-2 und des rhVEGF45 war gewahrleistet. Die Kombination

beider Faktoren fuhrte in den biologischen Tests zu einer Verbesserung der Ergebnisse.
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7.3 Abkurzungsverzeichnis

3-D
uCT
aFGF
ALK-1-Rezeptor
AP
BCA
bFGF
Biolisa
BMP
BSA
BSE
C2H402
Co- Smad
CO-
DMEM
DMSO
DOPC
ECM
FDA
FKS

9

HA
HAP
HCI
HIF
IGF
IGFBP
IOPC
kDa

LN>
max.
min
MIP-1
ng

nm
oD
PBS
PDGF
PGA
PLA
PLGF

dreidimensional

Mikro- Computertomographie

acidic Fibroblast Growth Factor
Aktivin Receptor-like Kinase-1-Rezeptor
Alkalische Phosphatase
2,2'-Biquinoline -4,4'-dicarboxylic acid
basic Fibroblast Growth Factor
biological immunosorbant assay
Bone Morphogenetic Protein

Bovine Serum Albumin oder Rinderserum-Albumin
bovine spongiforme Enzephalopathie
Essigsaure

Common mediator SMAD
Kohlenstoffdioxid

Dulbecco's Modified Eagle Medium
Dimethylsulfoxid

Determined Osteogenetic Precursor Cell
Extrazellularmatrix

Food and Drug Administration

fetales Kalberserum
Erdbeschleunigung

Hydroxylapatit

Hydroxylapatit

Salzséaure

Hypoxia Inducible Factor

Insulin- Like Growth Factor

Insulin- Like Growth Factor Binding Protein
Inducible Osteogenetic Precursor Cell
Kilodalton

Liter

Stickstoff flussig

maximal

Minute

Macrophage Inflammatory Protein-1
Nanogramm

Nanometer

optische Dichte

Phosphate Buffered Saline

Platelet- Derived Growth Factor
Polyglycolsaure

Polymilchsaure

Plazenta- Like Growth Factor
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PNM polymorphkernige neutrophile Granulozyten
p-NPP Para-Nitrophenylphosphat

pO2 Sauerstoffpartialdruck

PRP Platelet- Rich Plasma

PTFE Polytetraflourethylen

R- SMAD Receptor-activated SMAD oder Rezeptorabhéngiger SMAD
rh rekombinant

rpm rotations per minute

RT Raumtemperatur

SMAD Similar to Mothers against Decapentaplegic
Std Stunde

TCP Tricalciumphosphat

TGF-B8 Transforming Growth Factor- beta

TIMP Tissue Inhibitor of Metallo Proteinase

TMB Tetramethylbenzidine

TNS Trypsin Neutralization Solution

TTCP Tetracalciumphosphat

U/min Umdrehung pro Minute

UMG Universitédtsmedizin Géttingen

VEGF Vascular Endothelial Growth Factor

VEGFR Vascular Endothelial Growth Factor- Rezeptor
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7.4 Losungen und Chemikalien

Tabelle: EGM®-2 BulletKit®.

hEGF (h Epidermal Growth Factor)

Hydrocortison

GA-1000 (Gentamycin, Amphotericin- B)

FBS 10ml

hFGF- B (h Fibroblast Growth Factor)

R3-IGF-1

Ascorbinsaure

Heparin

VEGF

Tabelle: BMP ELISA.

Standard

Bac-rhBMP-2-Standard, lyophilisiert, 1 ml, 10 ng/ml

Waschpuffer

30 ml Konzentrat auf 1500 ml deionisiertes
(destilliertes) Wasser

Antiserumlésung

Bac-rhBMP-2-Antiserum, in Glycerin-Puffer, 6 ml
Testpuffer mit 60 pl der Stammldsung

Tracerldsung

Biotinyl-Bac-rhBMP-2 ist in Glycerin-Puffer geldst, 6
ml Testpuffer mit 30 pl der Glycerinhaltigen

Stammldsung versetzen

Substrat Tetramethylbenzidine (TMB)- Substrat,
gebrauchsfertig
Stopplésung 1M Salzsaure (HCI)

Enzymldsung

Streptavidin-Peroxidase-Konjugat, gebrauchsfertig

Tabelle: VEGF Elisa: Puffer und Losungen.

Waschpuffer

50 ml PBS, 1% Tween 20 + 950 ml Aqua dest.

Stopplésung

1 M Phosphorséaure

Biotin- Konjugat

0,12 ml Biotin-Konjugat + 11,88 ml Probenpuffer

Streptavidin- HRP

0,12 ml Streptavidin- HRP + 11,88 ml Probenpuffer

Substratlésung

Tetramethylbenzidin

Probenpuffer

5 ml PBS mit 1% Tween 20 und 10% BSA + 95 ml
Aqua dest.
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Tabelle: Puffer und Lésungen fir Durchfiihrung des Biolisa.

Waschpuffer

50 ml PBS, 1% Tween 20 + 950 ml Aqua. dest.

Probenpuffer

5 ml PBS mit 1% Tween 20 und 10% BSA + 95 ml Aqua dest.

Biotin- Konjugat

0,06 ml Biotin-Konjugat + 5,94 ml Probenpuffer

Streptavidin- HRP

0,06 ml Streptavidin- HRP + 11,94 ml Probenpuffer

Substratlésung

Tetramethylbenzidin (TMB)- Substrat

Stopplésung

1 M Phosphorsaure

Tabelle: ALP- Assay.

Mangelmedium

DMEM, low glucose (1 g/l), 2% FKS, 2% Gentamycin

ALP- Puffer: 100 mM Glycin, 1 mM MgClz, 1 mM ZnCl,

pH 9,6
Lysepuffer: 1%-ige Lésung von IGEPAL® Ca-630
Substratlésung: 1 Tablette 4- Nitrophenylphosphat (pNPP, 20mg) in

10ml ALP Puffer I6sen

Tabelle: BCA- Assay.

BCA- LOosung 1

enthalt Natriumcarbonat, Natriumbicarbonat, BCA-

Detektionsreagenz und Natriumtartrat in 0.1 M NaOH

BCA- Lésung 2

4%ige Kupfersulfatldsung

BCA- Arbeitsreagenz

10 ml von BCA-L8sung 1 werden kurz vor dem

Versuch mit 0.2 ml von BCA-L6sung 2 vermischt

Standard

BSA (2 mg/ml) in 0.9% Salzlésung und 0.5%

Natriumazid

7.5 Rohdaten

Tabelle: BMP Release.

Ver- Zeit- Relativ/ :

such tpunk KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Gesamt Kumuliert
gr;/IAP - g(tJj 200 200 \1NeII 4219,28 34,414 41,848 2,3003487 2,3003487
(le:/IAP - g(tJéL 200 200 \ZNeII 20,68 38,696 44,6895 2,3003724 2,3003724
(B.;.,:AAP - g(tJéL 200 200 \3Ne|| 10,54 42,937 41,739 2;5003478 2;5003478
(B;I;/IAP - (S)CtJdl 400 400 \{Vell 23,71 50,703 57,2005 3,3002383 3,3002383
gl;/IAP - (S)Cth} 400 200 \éVeII 27,60 62,324 59,963 2,6002498 2,6002498
gl:/IAP - g?c.’jl. 400 400 \éVeII 38,97 54.835 56,9035 85002370 85002370
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Ver- zeit Relativ/

punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Kumuliert
such t Gesamt
BMP - 001 Well | 188,3 0,003593 0,003593
GrA Std 800 800 1 3 156,68 172,505 85 85
BMP - 001 Well | 143,0 0,003464 0,003464
GrA Std 800 800 5 5 189,55 166,3 58 58
BMP - 001 Well | 123,5 0,003018 | 0,003018
GrA Std 800 800 3 1 166,2 144,87 13 13
BMP - 001 Well 0,002979 | 0,002979
GrA Std 1600 1600 1 292,6 | 279,52 286,06 79 79
BMP - 001 Well | 408,0 0,004192 0,004192
GrA Std 1600 1600 2 1 396,93 402,47 4 4
BMP - 001 Well | 215,8 0,002530 0,002530
GrA Std 1600 1600 3 4 269,96 2429 21 21
BMP - 001 Well | 2,104
GrA Std 0 0 1 5 1,5793 1,8419
BMP - 001 Well | 3,545
GrA Std 0 0 5 2 3,1784 3,3619
BMP - 001 Well | 1,739
GrA Std 0 0 3 7 3,0949 2,4173
BMP - 012 Well | 34,97 0,002291 | 0,005778
GrA Std 200 200 1 9 20,006 27,4925 04 38
BMP - 012 Well | 35,36 0,002025 | 0,005749
GrA Std 200 200 5 3 13,255 24,309 75 88
BMP - 012 Well 0,001523 | 0,005001
GrA Std 200 200 3 25,65 | 10,903 18,2765 04 29
BMP - 012 Well | 34,19 0,001556 | 0,003940
GrA Std 400 400 1 6 40,523 37,3595 65 38
BMP - 012 Well | 45,78 0,001770 | 0,004269
GIA Std 400 400 2 1 39,216 42,4985 77 23
BMP - 012 Well | 57,37 0,002227 | 0,004598
GrA Std 400 400 3 5 49,557 53,466 75 73
BMP - 012 Well | 126,8 0,002895 | 0,006489
GrA Std 800 800 1 9 151,1 138,995 73 58
BMP - 012 Well | 189,3 0,003119 | 0,006584
GrA Std 800 800 2 3 110,16 149,745 69 27
BMP - 012 Well | 200,7 0,004124 | 0,007142
GrA Std 800 800 3 9 195,19 197,99 79 92
BMP - 012 Well | 177,8 0,002467 0,005447
GrA Std 1600 1600 1 8 295,96 236,92 92 71
BMP - 012 Well | 399,2 0,005599 | 0,009792
GrA Std 1600 1600 2 9 675,89 537,59 9 29
BMP - 012 Well | 354,4 0,004256 | 0,006786
GrA Std 1600 1600 3 3 462,87 408,65 77 08
BMP - 012 Well | 1,887
GrA Std 0 0 1 9 1,3963 1,6421
BMP - 012 Well | 1,439
GrA Std 0 0 5 9 2,303 1,87145
BMP - 012 Well | 0,287
GrA Std 0 0 3 6 0,67048 0,47904
BMP - 024 Well | 29,59 0,002770 | 0,008548
GrA Std 200 200 1 8 36,885 33,2415 13 5
BMP - 024 Well | 25,34 0,002354 | 0,008104
GIA Std 200 200 ° 9 31,158 28,2535 6 33
BMP - 024 Well | 106,4 0,008910 | 0,013911
GrA Std 200 200 3 1 107,41 106,925 42 71
BMP - 024 Well | 38,32 0,001768 | 0,005709
GrA Std 400 400 1 5 46,573 42,449 71 08
BMP - 024 | 400 400 Well | 41,29 | 46,167 43,7295 0,001822 | 0,006091
GrA Std 2 2 06 29
BMP - 024 | 400 400 Well | 132,9 | 142,18 137,545 0,005731 | 0,010329
GrA Std 3 1 04 77
BMP - 024 | 800 800 Well | 141,2 | 138,47 139,88 0,002914 | 0,009403
GrA Std 1 9 17 75
BMP - 024 | 800 800 Well | 164,2 | 190,51 177,365 0,003695 | 0,010279
GrA Std 2 2 1 38
BMP - 024 | 800 800 Well | 164,3 | 156,52 160,45 0,003342 | 0,010485
GrA Std 3 8 71 63
BMP - 024 1600 1600 Well | 378,3 | 400,62 389,46 0,004056 0,009504
GrA Std 1 88 58
BMP - 024 1600 1600 Well | 1302, | 1498,7 1400,4 0,014587 0,024379
GrA Std 2 1 5 79
BMP - 024 | 1600 1600 Well | 753,1 | 668,64 710,89 0,007405 | 0,014192
GrA Std 3 4 1 08
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Ver- Zeit- Relativ/ )
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean kumuliert

such t Gesamt

BMP - 024 0 0 Well 1,946 | 1,249 1,5975

GrA Std 1

BMP - 024 0 0 Well | 4,132 | 1,4892 2,81105

GrA Std 2 9

BMP - 024 0 0 Well | 8,299 | 2,1625 5,2309

GrA Std 3 3

BMP - 072 200 200 Well | 111,6 | 112,94 112,305 0,009358 0,017907

GrA Std 1 7 75 25

BMP - 072 200 200 Well 121,0 | 122,04 121,545 0,010128 0,018233

GrA Std 2 5 75 08

BMP - 072 200 200 Well 116,3 | 115,93 116,16 0,00968 0,023591

GrA Std 3 9 71

BMP - 072 400 400 Well | 142,2 | 183,23 162,725 0,006780 0,012489

GrA Std 1 2 21 29

BMP - 072 400 400 Well | 145,9 | 145,93 145,93 0,006080 0,012171

GrA Std 2 3 42 71

BMP - 072 400 400 Well 163,2 | 180,22 171,74 0,007155 0,017485

GrA Std 3 6 83 6

BMP - 072 800 800 Well | 425,8 | 429,36 427,61 0,008908 0,018312

GrA Std 1 6 54 29

BMP - 072 800 800 Well | 640,5 | 628,61 634,58 0,013220 0,023499

GrA Std 2 5 42 79

BMP - 072 800 800 Well | 469,0 | 456,16 462,62 0,009637 0,020123

GrA Std 3 8 92 54

BMP - 072 1600 1600 Well | 1048, | 1098,6 1073,75 0,011184 0,020689

GrA Std 1 9 9 48

BMP - 072 1600 1600 Well | 1965, | 1872,3 1918,7 0,019986 0,044366

GrA Std 2 1 46 25

BMP - 072 1600 1600 Well | 1772, | 1765,1 1768,9 0,018426 0,032618

GrA Std 3 7 04 13

BMP - 072 0 0 Well 9,349 | 4,7947 7,07185

GrA Std 1

BMP - 072 0 0 Well 6,391 | 2,364 4,37785

GrA Std 2 7

BMP - 072 0 0 Well | 7,682 | 2,1098 4,8961

GrA Std 3 4

BMP - 144 200 200 Well | 103,3 | 114,88 109,135 0,009094 0,027001

GrA Std 1 9 58 83

BMP - 144 200 200 Well | 110,2 | 97,036 103,653 0,008637 0,026870

GrA Std 2 7 75 83

BMP - 144 200 200 Well | 105,6 | 110,72 108,165 0,009013 0,032605

GrA Std 3 1 75 46

BMP - 144 400 400 Well | 104,1 | 135,92 120,035 0,005001 0,017490

GrA Std 1 5 46 75

BMP - 144 400 400 Well 115,1 | 147,83 131,51 0,005479 0,017651

GrA Std 2 9 58 29

BMP - 144 400 400 Well 159,5 | 176,15 167,86 0,006994 0,024479

GrA Std 3 7 17 77

BMP - 144 800 800 Well | 345,8 | 313,95 329,905 0,006873 0,025185

GrA Std 1 6 02 31

BMP - 144 800 800 Well | 761,0 | 675,3 718,195 0,014962 0,038462

GrA Std 2 9 4 19

BMP - 144 800 800 Well | 475,5 | 523,76 499,66 0,010409 0,030533

GrA Std 3 6 58 13

BMP - 144 1600 1600 Well | 1746, | 1920,9 1833,75 0,019101 0,039791

GrA Std 1 6 56 04

BMP - 144 1600 1600 Well 1542, 1278,8 1410,45 0,014692 0,059058

GrA Std 2 1 19 44

BMP - 144 1600 1600 Well 1430, 1396,4 1413,5 0,014723 0,047342

GrA Std 3 6 96 08

BMP - 144 0 0 Well | 8,243 | 3,2238 5,7335

GrA Std 1 2

BMP - 144 0 0 Well | 6,353 | 1,3591 3,85615

GrA Std 2 2

BMP - 144 0 0 Well 6,758 | 1,7674 4,2627

GrA Std 3

BMP - 216 200 200 Well 118,5 | 89,852 104,181 0,008681 0,035683

GrA Std 1 1 75 58

BMP - 216 200 200 Well 6,358 | 15,52 10,9393 0,000911 0,027782

GrA Std 2 6 61 44

BMP - 216 200 200 Well | 14,36 | 9,3085 11,83675 | 0,000986 0,033591

GrA Std 3 5 4 85
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Ver- Zeit- Relativ/ .
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Kumuliert

such t Gesamt

BMP - 216 400 400 Well 108,3 | 126,42 117,405 0,004891 0,022382

GrA Std 1 9 88 63

BMP - 216 400 400 Well 94,51 | 97,82 96,1655 0,004006 0,021658

GrA Std 2 1 9 19

BMP - 216 400 400 Well | 93,04 | 101,04 97,0425 0,004043 0,028523

GrA Std 3 5 44 21

BMP - 216 800 800 Well | 187,3 | 278,43 232,905 0,004852 0,030037

GrA Std 1 8 19 5

BMP - 216 800 800 Well 372,9 | 410,9 391,945 0,008165 0,046627

GrA Std 2 9 52 71

BMP - 216 800 800 Well 305,9 | 336,38 321,165 0,006690 0,037224

GrA Std 3 5 94 06

BMP - 216 1600 1600 Well | 1844, | 1343,9 1594,4 0,016608 0,056399

GrA Std 1 9 33 38

BMP - 216 1600 1600 Well | 1456, | 1290,1 1373,45 0,014306 0,073365

GrA Std 2 8 77 21

BMP - 216 1600 1600 Well | 1434, | 1381,7 1408,15 0,014668 0,062010

GrA Std 3 6 23 31

BMP - 216 0 0 Well 1,307 | 1,3802 1,344

GrA Std 1 8

BMP - 216 0 0 Well | 0,173 | 0,20181 0,18768

GrA Std 2 55

BMP - 216 0 0 Well | 0,863 | 0,72914 0,79616

GrA Std 3 18

BMP - 288 200 200 Well | 37,65 | 28,498 33,076 0,002756 0,038439

GrA Std 1 4 33 92

BMP - 288 200 200 Well | 25,27 | 25,18 25,227 0,002102 0,029884

GrA Std 2 4 25 69

BMP - 288 200 200 Well | 15,65 | 19,21 17,43 0,001452 0,035044

GrA Std 3 5 35

BMP - 288 400 400 Well | 45,69 | 38,957 42,327 0,001763 0,024146

GrA Std 1 7 63 25

BMP - 288 400 400 Well | 48,79 | 41,96 45,375 0,001890 0,023548

GrA Std 2 63 81

BMP - 288 400 400 Well | 34,95 | 39,47 37,21 0,001550 0,030073

GrA Std 3 42 63

BMP - 288 800 800 Well | 105,2 | 102,76 103,985 0,002166 0,032203

GrA Std 1 1 35 85

BMP - 288 800 800 Well | 139,5 | 180,45 159,985 0,003333 0,049960

GrA Std 2 2 02 73

BMP - 288 800 800 Well | 193,1 | 235,44 214,315 0,004464 0,041688

GrA Std 3 9 9 96

BMP - 288 1600 1600 Well | 424,7 | 454,72 439,735 0,004580 0,060979

GrA Std 1 5 57 95

BMP - 288 1600 1600 Well | 1568, | 1456,8 1512,6 0,015756 0,089121

GrA Std 2 4 25 46

BMP - 288 1600 1600 Well | 875,8 | 924,07 899,935 0,009374 0,071384

GrA Std 3 32 64

BMP - 288 0 0 Well 1,197 | 1,1521 1,17475

GrA Std 1 4

BMP - 288 0 0 Well | 0,282 | 0,30201 0,29229

GrA Std 2 57

BMP - 288 0 0 Well | 0,389 | 0,19874 0,29394

GrA Std 3 14

BMP - 360 200 200 Well | 38,98 | 21,325 30,157 0,002513 0,040953

GrA Std 1 9 08

BMP - 360 200 200 Well | 29,75 | 27,64 28,695 0,002391 0,032275

GrA Std 2 25 94

BMP - 360 200 200 Well | 24,93 | 26,76 25,845 0,002153 0,037198

GrA Std 3 75 1

BMP - 360 400 400 Well | 6,096 | 5,34 5,7182 0,000238 0,024384

GrA Std 1 4 26 51

BMP - 360 400 400 Well | 5,197 | 4,99 5,0935 0,000212 0,023761

GrA Std 2 23 04

BMP - 360 400 400 Well | 6,940 | 5,46 6,2001 0,000258 0,030331

GrA Std 3 2 34 96

BMP - 360 800 800 Well 25,04 | 40,827 32,935 0,000686 0,03289

GrA Std 1 3 15

BMP - 360 800 800 Well 33,49 | 36,71 35,1 0,000731 0,050691

GrA Std 2 25 98

BMP - 360 800 800 Well | 29,99 | 27,98 28,985 0,000603 0,042292

GrA Std 3 85 81
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Ver- Zeit- Relativ/ .
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Kumuliert

such t Gesamt

BMP - 360 1600 1600 Well 158,4 | 192,15 175,295 0,001825 0,062805

GrA Std 1 4 99 94

BMP - 360 1600 1600 Well | 483,9 | 499,6 491,785 0,005122 0,094244

GrA Std 2 7 76 22

BMP - 360 1600 1600 Well | 251,0 | 245,36 248,19 0,002585 0,073969

GrA Std 3 2 31 95

BMP - 360 0 0 Well | 1,660 | 1,7459 1,70335

GrA Std 1 8

BMP - 360 0 0 Well 0,96 1,184 1,072

GrA Std 2

BMP - 360 0 0 Well 0,175 | 0,11 0,14266

GrA Std 3 32

BMP - 432 200 200 Well | 14,68 | 16,47 15,575 0,001297 0,042250

GrA Std 1 92 92

BMP - 432 200 200 Well | 13,11 | 12,93 13,0225 0,001085 0,033361

GrA Std 2 5 21 15

BMP - 432 200 200 Well | 11,29 | 14,22 12,755 0,001062 0,038261

GrA Std 3 92 02

BMP - 432 400 400 Well 11,44 | 20,722 16,083 0,000670 0,025054

GrA Std 1 4 13 63

BMP - 432 400 400 Well | 8,269 | 16,252 12,26065 | 0,000510 0,024271

GrA Std 2 3 86 9

BMP - 432 400 400 Well | O 13,043 6,5215 0,000271 0,030603

GrA Std 3 73 69

BMP - 432 800 800 Well | 59,81 | 20,621 40,2185 0,000837 0,033727

GrA Std 1 6 89 89

BMP - 432 800 800 Well | 129,3 | 58,54 93,93 0,001956 0,052648

GrA Std 2 2 88 85

BMP - 432 800 800 Well | 50,82 | 29,453 40,138 0,000836 0,043129

GrA Std 3 3 21 02

BMP - 432 1600 1600 Well | 211,5 | 159,46 185,485 0,001932 0,064738

GrA Std 1 1 14 07

BMP - 432 1600 1600 Well | 435,6 | 510,16 472,88 0,004925 0,099170

GrA Std 2 83 05

BMP - 432 1600 1600 Well 203,0 | 131,3 167,17 0,001741 0,075711

GrA Std 3 4 35 3

BMP - 432 0 0 Well | 1,649 | 1,0873 1,3686

GrA Std 1 9

BMP - 432 0 0 Well 0,141 | 0,167 0,15422

GrA Std 2 44

BMP - 432 0 0 Well 0,170 | 0,133 0,15161

GrA Std 3 22

BMP - 504 200 200 Well | 16,75 | 13,325 15,039 0,001253 0,043504

GrA Std 1 3 25 17

BMP - 504 200 200 Well 17,11 | 15,24 16,175 0,001347 0,034709

GrA Std 2 92 07

BMP - 504 200 200 Well | 18,16 | 16,566 17,3655 0,001447 0,039708

GrA Std 3 5 13 15

BMP - 504 400 400 Well 13,17 | 24,711 18,944 0,000789 0,025843

GrA Std 1 7 33 97

BMP - 504 400 400 Well | 11,64 | 17,34 14,49 0,000603 0,024875

GrA Std 2 75 65

BMP - 504 400 400 Well | 18,99 | 40,729 29,8635 0,001244 0,031848

GrA Std 3 8 31

BMP - 504 800 800 Well | 28,75 | 31,474 30,1145 0,000627 0,034355

GrA Std 1 5 39 27

BMP - 504 800 800 Well | O 56,139 28,0695 0,000584 0,053233

GrA Std 2 78 64

BMP - 504 800 800 Well | 50,57 | 88,886 69,729 0,001452 0,044581

GrA Std 3 2 69 71

BMP - 504 1600 1600 Well | 164,0 | 63,727 113,8685 | 0,001186 0,065924

GrA Std 1 1 13 2

BMP - 504 1600 1600 Well 218,1 | 123,08 170,625 0,001777 0,100947

GrA Std 2 7 34 4

BMP - 504 1600 1600 Well | 117,6 | 89,641 103,6405 | 0,001079 0,076790

GrA Std 3 4 59 89

BMP - 504 0 0 Well 1,615 | 1,4868 1,5509

GrA Std 1

BMP - 504 0 0 Well 0 0 0

GrA Std 2

BMP - 504 0 0 Well | 0,233 | 1 0,61652

GrA Std 3 04




Anhang 100

Ver- Zeit- Relativ/ .
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Kumuliert

such t Gesamt

BMP - 576 200 200 Well 14,64 | 14,914 14,779 0,001231 0,044735

GrA Std 1 4 58 75

BMP - 576 200 200 Well 24,32 | 12,22 18,2705 0,001522 0,036231

GrA Std 2 1 54 61

BMP - 576 200 200 Well | 29,62 | 12,167 20,8965 0,001741 0,041449

GrA Std 3 6 38 52

BMP - 576 400 400 Well | 26,78 | 32,916 29,848 0,001243 0,027087

GrA Std 1 67 63

BMP - 576 400 400 Well 27,52 | 28,709 28,119 0,001171 0,026047

GrA Std 2 9 63 28

BMP - 576 400 400 Well 19,79 | 31,717 25,7535 0,001073 0,032921

GrA Std 3 06 07

BMP - 576 800 800 Well | 92,87 | 59,253 76,0625 0,001584 0,035939

GrA Std 1 2 64 91

BMP - 576 800 800 Well | 106,1 | 95,257 100,7135 | 0,002098 0,055331

GrA Std 2 7 2 83

BMP - 576 800 800 Well 126,7 | 117,2 121,955 0,002540 0,047122

GrA Std 3 1 73 44

BMP - 576 1600 1600 Well | 184,7 | 146,46 165,61 0,001725 0,067649

GrA Std 1 6 1 31

BMP - 576 1600 1600 Well | 324,7 | 266,39 295,57 0,003078 0,104026

GrA Std 2 5 85 25

BMP - 576 1600 1600 Well | 238,4 | 171,08 204,76 0,002132 0,078923

GrA Std 3 4 92 81

BMP - 576 0 0 Well | 1,486 | 2,1569 1,82165

GrA Std 1 4

BMP - 576 0 0 Well | 0,428 | 2,0012 1,21481

GrA Std 2 42

BMP - 576 0 0 Well 0,653 | 1,2275 0,940745

GrA Std 3 99

BMP - 648 200 200 Well | 31,60 | 35,297 33,451 0,002787 0,047523

GrA Std 1 5 58 33

BMP - 648 200 200 Well | 29,41 | 9,8634 19,6392 0,001636 0,037868

GrA Std 2 5 6 21

BMP - 648 200 200 Well | 100,3 | 119,49 109,915 0,009159 0,050609

GrA Std 3 4 58 1

BMP - 648 400 400 Well | 11,69 | 23,775 17,7355 0,000738 0,027826

GrA Std 1 6 98 61

BMP - 648 400 400 Well | 71,51 | 28,454 49,9835 0,002082 0,028129

GrA Std 2 3 65 92

BMP - 648 400 400 Well | 41,47 | 46,858 44,1685 0,001840 0,034761

GrA Std 3 9 35 42

BMP - 648 800 800 Well | 113,1 | 116,8 114,955 0,002394 0,038334

GrA Std 1 1 9 8

BMP - 648 800 800 Well | 93,03 | 90,163 91,597 0,001908 0,057240

GrA Std 2 1 27 1

BMP - 648 800 800 Well | 515,6 | 202,34 359 0,007479 0,054601

GrA Std 3 6 17 6

BMP - 648 1600 1600 Well | 235,8 | 182,28 209,045 0,002177 0,069826

GrA Std 1 1 55 86

BMP - 648 1600 1600 Well | 378,2 | 229,13 303,69 0,003163 0,107189

GrA Std 2 5 44 69

BMP - 648 1600 1600 Well | 242,5 | 213,02 227,765 0,002372 0,081296

GrA Std 3 1 55 36

BMP - 648 0 0 Well 1,655 | 1,2704 1,4627

GrA Std 1

BMP - 648 0 0 Well 0,520 | 1,1628 0,84171

GrA Std 2 62

BMP - 648 0 0 Well | 0,764 | 0,083851 0,424210

GrA Std 3 57 5

BMP - 001 400,025 | 025/400 | Well | 35,67 | 36,516 36,0935 0,001503 0,001503

GrC Std 1 1 9 9

BMP - 001 400,025 025/400 Well 288,2 | 293,14 290,68 0,012111 0,012111

GrC Std 2 2 67 67

BMP - 001 400,025 | 025/400 | Well | 259,1 | 390,59 324,875 0,013536 0,013536

GrC Std 3 6 46 46

BMP - 001 400,1 100/400 Well 308,7 | 298,81 303,755 0,012656 0,012656

GrC Std 1 46 46

BMP - 001 400,1 100/400 Well 269,4 | 265,13 267,27 0,011136 0,011136

GrC Std 2 1 25 25

BMP - 001 400,1 100/400 | Well | 83,95 | 73,364 78,661 0,003277 0,003277

GrC Std 3 8 54 54




Anhang 101

Ver- Zeit- Relativ/ )
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean kumuliert

such t Gesamt

BMP - 001 800,025 025/800 Well 682,6 | 693,16 687,92 0,014331 0,014331

GrC Std 1 8 67 67

BMP - 001 800,025 025/800 Well 553,1 | 484,84 518,99 0,010812 0,010812

GrC Std 2 4 29 29

BMP - 001 800,025 | 025/800 | Well | 599,4 | 888,38 743,915 0,015498 0,015498

GrC Std 3 5 23 23

BMP - 001 800,1 100/800 | Well | 795,4 | 692,13 743,8 0,015495 0,015495

GrC Std 1 7 83 83

BMP - 001 800,1 100/800 Well 611,8 | 595,35 603,6 0,012575 0,012575

GrC Std 2 5

BMP - 001 800,1 100/800 Well 1199, 1161,4 1180,6 0,024595 0,024595

GrC Std 3 8 83 83

BMP - 001 0 0/0 Well | 5,023 | 5,4819 5,25245

GrC Std 1

BMP - 001 0 0/0 Well | 7,595 | 7,8062 7,7007

GrC Std 2 2

BMP - 001 0 0/0 Well 10,75 | 14,394 12,573

GrC Std 3 2

BMP - 012 400,025 | 025/400 | Well | 38,19 | 49,058 43,6285 0,001817 0,003321

GrC Std 1 9 85 75

BMP - 012 400,025 | 025/400 | Well | 184,2 | 185,11 184,68 0,007695 0,019806

GrC Std 2 5 67

BMP - 012 400,025 | 025/400 | Well | 276,3 | 154,21 215,275 0,008969 0,022506

GrC Std 3 4 79 25

BMP - 012 400,1 100/400 Well 186,7 | 186,14 186,425 0,007767 0,020424

GrC Std 1 1 71 17

BMP - 012 400,1 100/400 Well 140,5 | 146,39 143,455 0,005977 0,017113

GrC Std 2 2 29 54

BMP - 012 400,1 100/400 | Well | 59,90 | 53,916 56,9085 0,002371 0,005648

GrC Std 3 1 19 73

BMP - 012 800,025 | 025/800 | Well | 451,1 | 588,33 519,755 0,010828 0,025159

GrC Std 1 8 23 9

BMP - 012 800,025 | 025/800 | Well | 473,8 | 410,37 442,125 0,009210 0,020023

GrC Std 2 8 94 23

BMP - 012 800,025 | 025/800 | Well | 320,2 | 263,21 291,74 0,006077 0,021576

GrC Std 3 7 92 15

BMP - 012 800,1 100/800 | Well | 423,8 | 385,12 404,495 0,008426 0,023922

GrC Std 1 7 98 81

BMP - 012 800,1 100/800 | Well | 195,3 | 253,28 224,32 0,004673 0,017248

GrC Std 2 6 33 33

BMP - 012 800,1 100/800 | Well | 453,2 | 499,18 476,22 0,009921 0,034517

GrC Std 3 6 25 08

BMP - 012 0 0/0 Well 5,177 | 6,1355 5,6564

GrC Std 1 3

BMP - 012 0 0/0 Well | 7,383 | 8,6392 8,01125

GrC Std 2 3

BMP - 012 0 0/0 Well | 10,47 | 6,7816 8,6303

GrC Std 3 9

BMP - 024 400,025 | 025/400 | Well | 58,43 | 62,899 60,6645 0,002527 0,005849

GrC Std 1 69 44

BMP - 024 400,025 | 025/400 | Well | 118,2 | 121,39 119,84 0,004993 0,0248

GrC Std 2 9 33

BMP - 024 400,025 | 025/400 | Well | 221,8 | 180,31 201,07 0,008377 0,030884

GrC Std 3 3 92 17

BMP - 024 400,1 100/400 | Well | 194,6 | 174,29 184,445 0,007685 0,028109

GrC Std 1 21 38

BMP - 024 400,1 100/400 | Well | 110,6 | 106,36 108,515 0,004521 0,021635

GrC Std 2 7 46

BMP - 024 400,1 100/400 | Well | 91,07 | 89,189 90,1325 0,003755 0,009404

GrC Std 3 6 52 25

BMP - 024 800,025 | 025/800 | Well | 707,4 | 903,92 805,68 0,016785 0,041944

GrC Std 1 4 9

BMP - 024 800,025 | 025/800 | Well | 305,7 | 512,59 409,15 0,008523 0,028547

GrC Std 2 1 96 19

BMP - 024 800,025 | 025/800 | Well | 359,5 | 360,42 359,965 0,007499 0,029075

GrC Std 3 1 27 42

BMP - 024 800,1 100/800 Well 190,9 | 330,06 260,525 0,005427 0,029350

GrC Std 1 9 6 42

BMP - 024 800,1 100/800 Well 281,2 | 342,39 311,825 0,006496 0,023744

GrC Std 2 6 35 69

BMP - 024 800,1 100/800 | Well | 321,3 | 363,07 342,2 0,007129 0,041646

GrC Std 3 3 17 25




Anhang 102

Ver- Zeit- Relativ/ .
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Kumuliert

such t Gesamt

BMP - 024 0 0/0 Well | 4,207 | 4,8792 4,54325

GrC Std 1 3

BMP - 024 0 0/0 Well 5,365 | 6,1053 5,73515

GrC Std 2

BMP - 024 0 0/0 Well | 5,738 | 6,4956 6,1169

GrC Std 3 2

BMP - 072 400,025 | 025/400 | Well | 192,6 | 179,98 186,31 0,007762 0,013612

GrC Std 1 4 92 35

BMP - 072 400,025 025/400 Well 222,6 | 213,73 218,175 0,009090 0,033890

GrC Std 2 2 63 63

BMP - 072 400,025 025/400 Well | 472,1 | 467,39 469,755 0,019573 0,050457

GrC Std 3 2 13 29

BMP - 072 400,1 100/400 | Well | 289,0 | 306,11 297,565 0,012398 0,040507

GrC Std 1 2 54 92

BMP - 072 400,1 100/400 | Well | 244,8 | 226,09 235,49 0,009812 0,031447

GrC Std 2 9 08 08

BMP - 072 400,1 100/400 | Well | 333,4 | 325,13 329,27 0,013719 0,023123

GrC Std 3 1 58 83

BMP - 072 800,025 | 025/800 | Well | 575,9 | 565,75 570,84 0,011892 0,053837

GrC Std 1 3 5 4

BMP - 072 800,025 | 025/800 | Well | 1284, | 1262 1273,45 0,026530 0,055077

GrC Std 2 9 21 4

BMP - 072 800,025 | 025/800 | Well | 990,0 | 987,88 988,955 0,020603 0,049678

GrC Std 3 3 23 65

BMP - 072 800,1 100/800 | Well | 800,8 | 702,95 751,905 0,015664 0,045015

GrC Std 1 6 69 1

BMP - 072 800,1 100/800 | Well | 887,2 | 890,4 888,81 0,018516 0,042261

GrC Std 2 2 88 56

BMP - 072 800,1 100/800 | Well | 865,6 | 950,66 908,155 0,018919 0,060566

GrC Std 3 5 9 15

BMP - 072 0 0/0 Well | 4,938 | 4,3232 4,6307

GrC Std 1 2

BMP - 072 0 0/0 Well | 6,129 | 6,4482 6,289

GrC Std 2 8

BMP - 072 0 0/0 Well | 10,11 | 9,7392 9,9281

GrC Std 3 7

BMP - 144 400,025 025/400 Well | 490,5 | 546,95 518,76 0,021615 0,035227

GrC Std 1 7 35

BMP - 144 400,025 | 025/400 | Well | 317,5 | 316,78 317,185 0,013216 0,047106

GrC Std 2 9 04 67

BMP - 144 400,025 | 025/400 | Well | 635,5 | 721,61 678,56 0,028273 0,078730

GrC Std 3 1 33 63

BMP - 144 400,1 100/400 | Well | 472,4 | 481,63 477,035 0,019876 0,060384

GrC Std 1 4 46 38

BMP - 144 400,1 100/400 | Well | 478,0 | 460,31 469,165 0,019548 0,050995

GrC Std 2 2 54 63

BMP - 144 400,1 100/400 Well 1163, 1093,4 1128,25 0,047010 0,070134

GrC Std 3 1 42 25

BMP - 144 800,025 | 025/800 | Well | 1175, | 1190 1182,55 0,024636 0,078473

GrC Std 1 1 46 85

BMP - 144 800,025 | 025/800 | Well | 923,1 | 958,36 940,765 0,019599 0,074676

GrC Std 2 7 27 67

BMP - 144 800,025 | 025/800 | Well | 1379, | 1139,1 1259,4 0,026237 0,075916

GrC Std 3 7 5 15

BMP - 144 800,1 100/800 | Well | 653,6 | 639,07 646,345 0,013465 0,058480

GrC Std 1 2 52 63

BMP - 144 800,1 100/800 | Well | 578,2 | 631,83 605,02 0,012604 0,054866

GrC Std 2 1 58 15

BMP - 144 800,1 100/800 | Well | 1606, | 1526 1566,15 0,032628 0,093194

GrC Std 3 3 13 27

BMP - 144 0 0/0 Well | 4,047 | 4,0555 4,05165

GrC Std 1 8

BMP - 144 0 0/0 Well | 4,487 | 5,575 5,0312

GrC Std 2 4

BMP - 144 0 0/0 Well 12,47 | 12,53 12,504

GrC Std 3 8

BMP - 216 400,025 025/400 Well 161,8 | 141,28 151,555 0,006314 0,041542

GrC Std 1 3 79 15

BMP - 216 400,025 025/400 Well 257,4 | 241,23 249,34 0,010389 0,057495

GrC Std 2 5 17 83

BMP - 216 400,025 | 025/400 | Well | 544,9 | 464,34 504,645 0,021026 0,099757

GrC Std 3 5 88 5




Anhang 103

Ver- Zeit- Relativ/ .
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Kumuliert

such t Gesamt

BMP - 216 400,1 100/400 Well 307,3 | 311,59 309,47 0,012894 0,073278

GrC Std 1 5 58 96

BMP - 216 400,1 100/400 Well 168,1 | 165,78 166,94 0,006955 0,057951

GrC Std 2 83 46

BMP - 216 400,1 100/400 | Well | 170,1 | 134,42 152,295 0,006345 0,076479

GrC Std 3 7 63 88

BMP - 216 800,025 | 025/800 | Well | 1050 | 902,09 976,045 0,020334 0,098808

GrC Std 1 27 13

BMP - 216 800,025 025/800 Well 1478 1622,8 1550,4 0,0323 0,106976

GrC Std 2 67

BMP - 216 800,025 025/800 Well 789,3 | 720,68 755,01 0,015729 0,091645

GrC Std 3 4 38 52

BMP - 216 800,1 100/800 | Well | 520,5 | 566,44 543,505 0,011323 0,069803

GrC Std 1 7 02 65

BMP - 216 800,1 100/800 | Well | 633,8 | 518,5 576,175 0,012003 0,066869

GrC Std 2 5 65 79

BMP - 216 800,1 100/800 | Well | 889,4 | 993,32 941,37 0,019611 0,112806

GrC Std 3 2 88 15

BMP - 216 0 0/0 Well | 1,934 | 1,7785 1,85635

GrC Std 1 2

BMP - 216 0 0/0 Well | 0,824 | 0,74276 0,78375

GrC Std 2 74

BMP - 216 0 0/0 Well | 4,505 | 4,9327 4,71925

GrC Std 3 8

BMP - 288 400,025 | 025/400 | Well | 262,2 | 316,43 289,34 0,012055 0,053597

GrC Std 1 5 83 98

BMP - 288 400,025 | 025/400 | Well | 165,6 | 183,81 174,75 0,007281 0,064777

GrC Std 2 9 25 08

BMP - 288 400,025 | 025/400 | Well | 280,0 | 293,15 286,615 0,011942 0,111699

GrC Std 3 8 29 79

BMP - 288 400,1 100/400 Well 270,6 | 277,22 273,925 0,011413 0,084692

GrC Std 1 3 54 5

BMP - 288 400,1 100/400 | Well | 299,1 | 285,57 292,38 0,012182 0,070133

GrC Std 2 9 5 96

BMP - 288 400,1 100/400 | Well | 195,9 | 188,04 192,015 0,008000 0,084480

GrC Std 3 9 63 5

BMP - 288 800,025 | 025/800 | Well | 483,5 | 498,36 490,945 0,010228 0,109036

GrC Std 1 3 02 15

BMP - 288 800,025 | 025/800 | Well | 382,7 | 315,16 348,965 0,007270 0,114246

GrC Std 2 7 1 77

BMP - 288 800,025 | 025/800 | Well | 289,2 | 246,17 267,685 0,005576 0,097222

GrC Std 3 77 29

BMP - 288 800,1 100/800 | Well | 373,3 | 274,77 324,06 0,006751 0,076554

GrC Std 1 5 25 9

BMP - 288 800,1 100/800 | Well | 409,8 | 362,51 386,16 0,008045 0,074914

GrC Std 2 1 79

BMP - 288 800,1 100/800 | Well | 419,8 | 367,26 393,53 0,008198 0,121004

GrC Std 3 54 69

BMP - 288 0 0/0 Well | 1,167 | 1,6245 1,3958

GrC Std 1 1

BMP - 288 0 0/0 Well | 2,685 | 3,7831 3,23445

GrC Std 2 8

BMP - 288 0 0/0 Well | 2,349 | 9,5343 5,94165

GrC Std 3

BMP - 360 400,025 | 025/400 | Well | 198,3 | 221,8 210,085 0,008753 0,062351

GrC Std 1 7 54 52

BMP - 360 400,025 | 025/400 | Well | 154,4 | 152,69 153,545 0,006397 0,071174

GrC Std 2 71 79

BMP - 360 400,025 | 025/400 | Well | 236,5 | 235,67 236,12 0,009838 0,121538

GrC Std 3 7 33 13

BMP - 360 400,1 100/400 | Well | 213,2 | 165,35 189,285 0,007886 0,092579

GrC Std 1 2 88 38

BMP - 360 400,1 100/400 | Well | 278,7 | 206,97 242,855 0,010118 0,080252

GrC Std 2 4 96 92

BMP - 360 400,1 100/400 | Well | 176,4 | 146,07 161,25 0,006718 0,091199

GrC Std 3 3 75 25

BMP - 360 800,025 025/800 Well 296,5 | 295,63 296,11 0,006168 0,115205

GrC Std 1 9 96 1

BMP - 360 800,025 025/800 Well 529,1 | 481,79 505,465 0,010530 0,124777

GrC Std 2 4 52 29

BMP - 360 800,025 | 025/800 | Well | 410,7 | 370,33 390,525 0,008135 0,105358

GrC Std 3 2 94 23




Anhang 104

Ver- Zeit- Relativ/ )
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean kumuliert

such t Gesamt

BMP - 360 800,1 100/800 Well 202,9 | 176,77 189,865 0,003955 0,080510

GrC Std 1 6 52 42

BMP - 360 800,1 100/800 Well 276,0 | 269,28 272,655 0,005680 0,080595

GrC Std 2 3 31 1

BMP - 360 800,1 100/800 | Well | 144,2 | 121,92 133,075 0,002772 0,123777

GrC Std 3 3 4 08

BMP - 360 0 0/0 Well | 0,167 | 0,34768 0,25764

GrC Std 1 6

BMP - 360 0 0/0 Well 2,366 | 2,5942 2,48025

GrC Std 2 3

BMP - 360 0 0/0 Well 9,554 | 9,3393 9,44695

GrC Std 3 6

BMP - 432 400,025 | 025/400 | Well | 259,1 | 281,66 270,415 0,011267 0,073618

GrC Std 1 7 29 81

BMP - 432 400,025 | 025/400 | Well | 100,9 | 109,6 105,25 0,004385 0,075560

GrC Std 2 42 21

BMP - 432 400,025 | 025/400 | Well | 106,9 | 110,42 108,685 0,004528 0,126066

GrC Std 3 5 54 67

BMP - 432 400,1 100/400 | Well | 145,6 | 115,15 130,4 0,005433 0,098012

GrC Std 1 5 33 71

BMP - 432 400,1 100/400 | Well | 152,7 | 120,26 136,495 0,005687 0,085940

GrC Std 2 3 29 21

BMP - 432 400,1 100/400 Well 153,1 | 140,44 146,775 0,006115 0,097314

GrC Std 3 1 63 88

BMP - 432 800,025 | 025/800 | Well | 336,4 | 358,31 347,36 0,007236 0,122441

GrC Std 1 1 67 77

BMP - 432 800,025 | 025/800 | Well | 229,6 | 197,29 213,46 0,004447 0,129224

GrC Std 2 3 08 38

BMP - 432 800,025 | 025/800 | Well | 273,9 | 270,42 272,2 0,005670 0,111029

GrC Std 3 8 83 06

BMP - 432 800,1 100/800 | Well | 133,0 | 116,12 124,6 0,002595 0,083106

GrC Std 1 8 83 25

BMP - 432 800,1 100/800 | Well | 192,2 | 187,94 190,1 0,003960 0,084555

GrC Std 2 6 42 52

BMP - 432 800,1 100/800 | Well | 194,7 | 189,68 192,23 0,004004 0,127781

GrC Std 3 8 79 88

BMP - 432 0 0/0 Well | 0,243 | 0,30735 0,27553

GrC Std 1 71

BMP - 432 0 0/0 Well | 2,956 | 1,7932 2,37495

GrC Std 2 7

BMP - 432 0 0/0 Well | 6,978 | 5,4651 6,2216

GrC Std 3 1

BMP - 504 400,025 | 025/400 | Well | 593,1 | 631,58 612,38 0,025515 0,099134

GrC Std 1 8 83 65

BMP - 504 400,025 | 025/400 | Well | 183,5 | 182,38 182,975 0,007623 0,083184

GrC Std 2 7 96 17

BMP - 504 400,025 | 025/400 | Well | 123,8 | 92,621 108,2455 | 0,004510 0,130576

GrC Std 3 7 23 9

BMP - 504 400,1 100/400 | Well | 132,8 | 118,47 125,645 0,005235 0,103247

GrC Std 1 2 21 92

BMP - 504 400,1 100/400 | Well | 231,0 | 245,07 238,055 0,009918 0,095859

GrC Std 2 4 96 17

BMP - 504 400,1 100/400 | Well | 293,7 | 296,59 295,145 0,012297 0,109612

GrC Std 3 71 58

BMP - 504 800,025 | 025/800 | Well | 285,6 | 258,7 272,19 0,005670 0,128112

GrC Std 1 8 63 4

BMP - 504 800,025 | 025/800 | Well | 256,9 | 322,97 289,945 0,006040 0,135264

GrC Std 2 2 52 9

BMP - 504 800,025 | 025/800 | Well | 485,6 | 260,56 373,11 0,007773 0,118802

GrC Std 3 6 13 19

BMP - 504 800,1 100/800 | Well | 211,6 | 234,09 222,86 0,004642 0,087749

GrC Std 1 3 92 17

BMP - 504 800,1 100/800 | Well | 350,8 | 359,77 355,29 0,007401 0,091957

GrC Std 2 1 88 4

BMP - 504 800,1 100/800 | Well | 410,8 | 365,39 388,115 0,008085 0,135867

GrC Std 3 4 73 6

BMP - 504 0 0/0 Well 0,967 | 0,1243 0,5461

GrC Std 1 9

BMP - 504 0 0/0 Well 3,033 | 2,3155 2,67435

GrC Std 2 2

BMP - 504 0 0/0 Well | 6,150 | 4,9968 5,5736

GrC Std 3 4




Anhang 105

Ver- Zeit- Relativ/ )
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean kumuliert

such t Gesamt

BMP - 576 400,025 025/400 Well 531,9 | 474,3 503,115 0,020963 0,120097

GrC Std 1 3 13 77

BMP - 576 400,025 025/400 Well 189,7 | 165,37 177,56 0,007398 0,090582

GrC Std 2 5 33 5

BMP - 576 400,025 | 025/400 | Well | 209,7 | 209,48 209,595 0,008733 | 0,139310

GrC Std 3 1 13 02

BMP - 576 400,1 100/400 | Well | 164,2 | 153,65 158,965 0,006623 | 0,109871

GrC Std 1 8 54 46

BMP - 576 400,1 100/400 Well 147,4 | 118,59 133,01 0,005542 0,101401

GrC Std 2 3 08 25

BMP - 576 400,1 100/400 Well 141,5 | 137,28 139,435 0,005809 0,115422

GrC Std 3 9 79 38

BMP - 576 800,025 | 025/800 | Well | 402,8 | 421,27 412,065 0,008584 | 0,136697

GrC Std 1 6 69 08

BMP - 576 800,025 | 025/800 | Well | 342,0 | 336,07 339,05 0,007063 | 0,142328

GrC Std 2 3 54 44

BMP - 576 800,025 | 025/800 | Well | 346,6 | 408,29 377,46 0,007863 | 0,126665

GrC Std 3 3 75 94

BMP - 576 800,1 100/800 | Well | 161,7 | 146,97 154,35 0,003215 | 0,090964

GrC Std 1 3 63 79

BMP - 576 800,1 100/800 | Well | 294,4 | 272,85 283,67 0,005909 0,097867

GrC Std 2 9 79 19

BMP - 576 800,1 100/800 | Well | 298,6 | 317,5 308,06 0,006417 0,142285

GrC Std 3 2 92 52

BMP - 576 0 0/0 Well | 0,648 | 0,5839 0,61609

GrC Std 1 28

BMP - 576 0 0/0 Well | 2,266 | 2,1184 2,1924

GrC Std 2 4

BMP - 576 0 0/0 Well | 9,994 | 8,9697 9,4819

GrC Std 3 1

BMP - 648 400,025 025/400 Well 130,7 | 101,81 116,275 0,004844 0,124942

GrC Std 1 4 79 56

BMP - 648 400,025 | 025/400 | Well | 158,6 | 173,53 166,065 0,006919 0,097501

GrC Std 2 38 88

BMP - 648 400,025 025/400 Well 165,5 | 173,43 169,475 0,007061 0,146371

GrC Std 3 2 46 48

BMP - 648 400,1 100/400 Well 119,6 | 104,94 112,275 0,004678 0,114549

GrC Std 1 1 13 58

BMP - 648 400,1 100/400 | Well | 210,4 | 190,04 200,25 0,008343 | 0,109745

GrC Std 2 6 75

BMP - 648 400,1 100/400 Well 167,8 | 177,87 172,845 0,007201 0,122624

GrC Std 3 2 88 25

BMP - 648 800,025 | 025/800 | Well | 348,6 | 378,72 363,695 0,007576 | 0,144274

GrC Std 1 7 98 06

BMP - 648 800,025 | 025/800 | Well | 261,7 | 310,53 286,16 0,005961 0,148290

GrC Std 2 9 67 1

BMP - 648 800,025 | 025/800 | Well | 407,7 | 381,03 394,385 0,008216 | 0,134882

GrC Std 3 4 35 29

BMP - 648 800,1 100/800 Well 174,3 | 172,45 173,42 0,003612 0,094577

GrC Std 1 9 92 71

BMP - 648 800,1 100/800 | Well | 317,7 | 306,51 312,115 0,006502 0,104369

GrC Std 2 2 4 58

BMP - 648 800,1 100/800 | Well | 253,8 | 140,71 197,295 0,004110 | 0,146395

GrC Std 3 8 31 83

BMP - 648 0 0/0 Well | 1,460 | 0,93361 1,197105

GrC Std 1 6

BMP - 648 0 0/0 Well | 2,333 | 2,0852 2,20935

GrC Std 2 5

BMP - 648 0 0/0 Well | 5,746 | 5,892 5,8191

GrC Std 3 2

Tabelle: VEGF Release.

ver Zen_k KonzV | KonzT | Well | Wertl | wert2 Wert3 Relatv/ 1y imuliert

such {)un onz onz e er er er mean Gesamt umulie

VEGF - 001 Well 0,049 0,000288 0,000288

GIB Std 0,004 4 1 246 0,089286 0,069266 61 61

VEGF - 001 Well 0,662 0,002309 0,002309

GB Std 0,004 4 2 a4 0,446 0,55422 o5 o5




Anhang 106

Ver- Zeit- Relativ/ )
such tpunk KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Gesamt kumuliert
VEGF- [ 001 [0, | 4 Well [ 238 | ¢ oors s57ass | 002 | O0Z3ZZ
VEGF- [ 00L [ opr | 55 Well 2338 |, e 24456 | 000L630 | 0,001630
VEGE- [ 00L [ 0pr | 25 Well 0860 | ¢ 5710 oaeses | 0000577 | 0000577
CECF- 1 o002 | 25 \3’\’9” 9499 | 053421 0516655 | 5000344 | 0000344
VEGE- (001 [ 100 Well [ 8350 [ 1) e a0z | 000773 | O007IT3
VEGF- Q0L [ o 100 Well 2825 | 4 555 20075 | 0004845 | 0,004845
VEGF- Q0L [y 100 Well 49,05 | g e s0.3585 | 0008393 | 0,008303
VEGE- 001 [ o, 200 Well 2779 | o6 65 267305 | QOTHI37 | 0OILI3T
VEGE-[001 [, 200 Well 3862 | 565 67 35444 | ODL4TS8 | 00TATES
VEGE- 001 [, 200 Well [ 3012 516,64 305035 | O0LZT4T | 00IZ7AT
\éEBG’F - (S’?dl 0 0 ‘1"’9” 3'70882 0,09625 0,089514

YESF- 1 o 0 ‘2"’9” 9427 | 0,13442 0,13095

S B 0 ‘3’\’9” 457 1 016644 0,16175

VEGE- |01z [ 500, | 4 Well 4489 | ¢ o 4go725 | OUZ08ZL | 00ZII0
VEGE- |01 [ 500, | 4 Well |37 ¢ oo 520335 | 0021680 | 0023989
VEGE- 012 00, |4 Well 5584 | 7 1505 oas71s | 0076488 | 004971
UECF- 192 oo | 25 ‘l’ve” 37 | 10667 12213 | 0008142 | 0009772
VEGE- |01 [ 0pc | Well (1247 | 17 76, 16114 | 0010742 | 0011319
VEGE- |01 [ o5 | 5 Well [ 1614 [ 16 445 16207 | 000864 | 0011209
VEGF- (012 [y, 100 Well 2460 | 546 54 2615 | QOYI0ZL | 0048195
S e 100 ‘ZNe” 1826 1 2308 207,705 | 293417 1 0030463
VEGE- [0z | 100 Well | 2214 | 57503 207,605 | Q041282 | 0048675
VEGE- |01z [, 200 Well [ 1134 [ 11505 114735 | 0047805 | 0,058943
VEGF- (012 | o, 200 Well 1687, | 17156 170055 | 0070856 | 0085624
VEGE-[01z [, 200 Well [1585. [ 105 5 1aargs | 000077 | 0072624
P e 0 el 9956 11,0403 0,098575

\é'rfF - g}j 0 0 yell 19838 | 0,90086 0,874135

YGRS 192 o 0 \3’\"9” 2288 | 11880 1,2387

VEGE- 1024 500, | 4 Well 0950 [ 51706 0 asasos | 000384 | 002475
\é'rEBGF - gfc‘;' 0,004 |4 yel gf 59 | 0,48085 0,470245 3’5001959 2’3025949
\é'rfF - gfj' 0004 |4 ‘sf"e” 2,8452 0,45515 0,453915 2’1001891 g’60516°2
VEGE- 024 [0 o | o5 Well 4038 5 oog 402075 | 000280 | 0012452
VEGE- 024 [0 0oc | o5 Well 4533 [ ca0 asate | 0003027 | 00A3T
VEGE- |02 [0 0pe | 5 Well [ 3842 | 5 7064 37745 | 0002516 | 00T3725
VEGE-[024 | 100 Well [ 1885 | 15059 164,565 | 0030760 | 0,078956
VEGF- 024 [y 100 Well [ 2879 | 54 5 261135 | 004522 | 0.082985




Anhang 107

Ver- Zeit- Relativ/ )
such tpunk KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Gesamt kumuliert
VEGF- [02¢ | o0 Well [ 2887 | 555 6 27571 | 00O | 00621
YESF- 1924 o4 400 well | 1382 | 13097 1300,85 | 2037952 | 0116896
VEGE- (024 | o, 200 Well [ T116, |01, 1064z | 00H3L | 0129968
VEGE- (024 | o, 200 Well 8909 | 50 o5 o0s.955 | 0037748 | 0110572
USRS 12 o 0 ‘1"’6” 0395 | 042018 0,362895

YEGE- 1 %24 g 0 well 1 9267 026441 0,26593

YEGE- 1 %24 o 0 well | 9597 1 ¢ 69751 0,697335

VEGE- 072 00, |4 Well 5780 | g 7556 72665 | Q030277 | 0055072
VEGE- 1072 500, |4 Well 6088 [/ oc, 70214 | 0029755 | 0.055205
VEGE- 1072 500, | 4 Well [S41 [ 5 610 717505 | 0029899 | 0081502
VEGE- [ 072 [0 pc | o5 Well [ 2178 55 0 210185 | O0L4612 | 0027065
VEGFE- 072 |00 | 55 Well 2276 | 1 505 22,1335 | Q04755 | 0,029103
UECF- 1972 o025 | 25 ‘3’\’9” 2120 1 16,904 190545 | 0,012703 | 9020428
VEGE- (072 || 100 Well 4858 | 176.3, 4049 | QOB00BT | O.I59037
VEGE-[072 || 100 Well (4117|115 47 412105 | 0060684 | 0151669
A B 100 ‘3"’9” 2383 | 448,12 44325 | 0073875 | 9109502
VEGE- 07z [, 200 Well 1548 [ 150 5 1ag05 | 006209 | 0178935
VEGE- |07z [, 200 Well 11485, | 1176 5 1307 | 0059528 | 0185495
VEGE- |07z [, 200 Well | 1482 503 9 1237905 | 0051563 | 0,162155
YEGF- 1972 o 0 ‘{"e” 0,067 | 1,2731 1,12005

YEGF- 1972 o 0 ‘ZNe” 0999 | 0,84001 0,76952

e B 0 ‘éve” 9486 | 0,73256 0,60948

VEGE- 144 500, | 4 Well (0799 | gz oazss | 0003427 | 0056489
CESFE- 11 | oo0a |4 ‘2"’6” 741 79272 76692 | 0031955 | 0087180
VEGE- 14 500, | Well 0812 | ) 51467 0oL | 000339 | 0084897
VEGE- |18 [0 oc | o5 Well [[8425 ['g 517, 572135 | 0005814 | 0032879
VEGE- |14 [ 0oc | o5 Well 1289 | 1 3006 1204g5 | 0000863 | 0,076966
VEGE- 18 [0 oe | o5 Well [ 8563 5 coug a5aa05 | 0005689 | 0032117
VEGE- [144 [, 100 Well 4215 [ 41500 419705 | 0069965 | 0.229003
\é'rfF ey | o2 100 yel 228'8 324,07 326,45 2’3054408 0,206078
VEGE-[144 | 100 Well | 3882 | 530,63 363085 | 006047 | 0230149
VEGE- 144 o, 200 Well [ 7015 [ 71500 707,305 | QOZSATL | 0208406
VEGE- 144 [, 200 Well 5203 oy s2600 | 0022037 | 0207532
VEGE- |14 [, 200 well [14809 |, at6azs | OOLB60L | 0180756
GESE- e o 0 el | 9518 1 o,51703 0,518115

YGRS 1 o 0 yell 19367 1 o 37878 0,37304




Anhang 108

Ver- Zeit- Relativ/ )
such tpunk KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Gesamt kumuliert
UESE- 1 i o 0 ‘é"e” 972% | 072612 0,725725

VEGF- 216 00, |4 Well 0362 | 1 075 071605 | 0002983 | 0061483
VEGE- 216 00, |, Well (0970|1573 112215 | 0004675 | 0091835
VEGE- 216 00, |, Well (1383 | 1 555 Laozes | 005845 | 0090742
VEGE- [ 216 [0 0pe | o5 Well [ 2498 [ g, 247335 | 0001648 | 0034528
VEGF- (216 [ o | 55 Well [ 2828 | 5 gz 27532 | 0001835 | 0031801
VEGF- (216 [0 | 55 Well (2617 | 5 1056 25107 | 000673 | 0033791
e e 100 ‘{"e” 264 | 117,99 12224 | 3929373 | 0249377
VEGF- (216 [ 100 Well [19338 |75, o0 907285 | OOISIZL | 022119
VEGF- 216 [, 100 Well 11152 [ 17 o0 12362 | 0020603 | 0.250753
VEGE- 216 |, 200 Well [ 1118 [ 11665 1114z | Q00442 | 0213049
VEGF- [ 216 | o, 200 Well (79,06 | 75,051 7esa1 | 0003272 | 0.210805
VEGE- 216 |, 200 Well [1088 [ 11, 43 110655 | 000%610 | 0185367
CESF- 120 o 0 el 9297 | 020379 0,20086

\éEBG’F - é}g 0 0 ‘z’ve” 8'2132 0,16439 0,148655

YEGF- 128 o 0 ‘3"’9” 9248 | 0,25046 0,248645

VEGF-[288 500, |4 Well 0952 | 61505 0osses | O0038IL | 00G37A
CESF- 1258 o004 |4 well 19772 | o,76812 077016 | 0,003209 | 00%%0%4
VEGE- 288 | 500, | 4 Well [[0959 [ oc7 ogsars | 0003994 | 0094737
VEGF- (288 [ o | 55 Well 3988 |4 0ocs sgor2 | 0002664 | 0,037193
VEGE- (288 |0 pc | o5 Well 15559 ¢ 6146 sseso | 0003724 | 0035526
UESF- 1288 oo | 25 ‘éve” 547 | 59845 572725 | 2003818 | 0037609
VEGE- 288 || 100 Well 3767 | 375 75 37506 | 0062543 | 0311620
VEGF- (288 [y 100 Well (3880 | 350 36 soego | Q054781 | 0265081
VEGF- (288 | 100 Well 4734 [ 465 26 s6034 | 00782 | 0378976
VEGE- | 288 |, 200 Well (1582 | 1o, 5 161,005 | O00672L | 0218770
VEGE- | 288 |, 200 Well [ 197,110 41 104785 | Q00BLI6 | 0218521
VEGE-[288 | 200 Well [ 2080 [ 505 &7 2033 0008470 | 0,193838
YGRS 128 g 0 \l’ve” 9195 10,2032 0,1992

\é'rEBGF - é?g 0 0 yel 2;5236 0,20613 0,22114

\é'rfF - é?g’ 0 0 ‘sf"e” 0:26% | 0,262 0,26325

UECF- 139 o004 | 4 qvell | 9439 1 0,42235 0431145 | 9001796 | 0067170
VEGF- 1360 500, | 4 Well 0382 |7 156ep 015079 | 0000628 | 0.095E73
VEGE- 1360 500, | 4 Well 0537 [ ceep 0ss226 | O00Z0L | 0097038
QEGF- 1300 10025 | 25 Vel | 1209 | 1,441 1,37 9:000913 | 0.038106
UECF- 139 | 0025 | 25 el | 2082 | 2,0569 206945 | 9901379 | 0036906




Anhang 109

Ver- Zeit- Relativ/ )
such tpunk KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Gesamt kumuliert
VEGE- [0 |0 ope | o5 Well [ 2256 | o35 2125 0001416 | 0039026
VEGF- 360 [ o, 100 Well [ 2874 | 0c 437 206440 | Q0407 | 0361327
LEGF- 1 39 10 100 yell | 2321 1 571 689 257,035 | 0042840 | 0328821
CESF- 1 39 1 oa 100 \3’\’9” 585 | 19643 197,496 | 0,032016 | 0501892
VEGE- [ 360 |, 200 Well [[9050 [ 5571, o708 | 0003629 | 0223399
VEGF- 360 [, 200 Well 8926 | g 47 sa605 | Q003536 | 0222457
VEGE- 360 | o, 200 Well (6846 | g3 715 76,0005 | 0003170 | 0.197008
YEGF- 1399 1o 0 ‘{"e” 9184 1 01054 0,18978

YEGFE- 139 1o 0 ‘ZNe” 904 | 026550 0,134935

UESF- 130 o 0 ‘éve” 9124 | 01223 0,12336

VEGE- 432 500, | 4 Well 10885 [} 135, Lotzas | 0004218 | 0071388
VEGE- 432 00, |4 Well (1360 | 1 750, 15453 | 0006438 | 0107111
VEGE- (432 500, |4 Well 1015 | co0es oasoss | O0035L | 0100620
VEGE- |32 [0 0pc | Well 4988 | g0, 4g037s | 0003269 | 0041375
VEGE- |32 [ 0o5 | Well | 3307 | 5 o5 sasos | Q007220 | 0039126
VEGF- 432 [ 00 | 55 Well 3725 | 3 goey 371005 | 0002473 | 0.041500
VEGF- 43z [, 100 Well 11053 7105 07 106,705 | 0017784 | 0376111
VEGE- |43z | 100 Well [ 1068 [ 105 5 106,405 | 0017734 | 0.346555
VEGE- (432 | 100 Well | 4814 [ ¢ 577, ssas7s | 0000924 | 0362616
VEGE- (432 | o, 200 Well 6283 | 7 151 so.0765 | 0002499 | 0.225808
VEGE- 43z [, 200 Well [ 6987 [ 71 coo 70,6855 | 0002945 | 0225402
VEGE- |43z [, 200 Well 1000 [ 75 5 so.1a2 | Q003589 | 0200597
\é'rEBGF - gfj 0 0 ‘{"e” &3116 02271 0,17189

VEGF- 432 | g 0 Well (0095 " 057175 0091572

i 0 \3’\"9” 9125 10,1300 0,12815

VEGE-[504 500, | 4 Well (0228 | 5141, 0217755 | 0000907 | 0072298
VEGE- |50 [ 500, | 4 Well 0218 |7 11005 016855 | 0000702 | 0.102814
VEGE- 1504 500, | 4 Well 10228 [, 1505 0202715 | 00008# | 0.101¢64
UECF- 134 oo | 25 \l’ve” 573 | 098175 1207325 | 5900804 | 0042180
VEGE-['504 [0 oc | o5 Well [ 2833 [ 530 253705 | O00I69L | 0040817
\é'rfF - Z?j’ 0025 |25 ‘sf"e” §'31° 1,9464 21285 | 0001419 | 3042919
YEGF- 1 30 o 100 \lNeII 17,2 | 15,306 16253 | 2902708 | 0,381820
VEGE-[504 [ 100 Well [ 3680 [ 54 c0p 35015 | Q005933 | 0352489
VEGE-[504 | 100 Well [ 547 55 74, 20,1045 | 0004017 | 0366634
CESF- 1208 104 400 el | 2312 1 24121 236225 | 3000984 | 0226883
VEGE- 504 | o, 200 Well (2089 | 0 655 2072 | 4000866 | 0:226268




Anhang 110

Ver- Zeit- Relativ/ )
such tpunk KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean Gesamt kumuliert
VEGE- [508 |, 200 Well [ 2082 | 5, 7 242485 | 0001010 | 0201608
VEGF- (504 |, 5 Well (0072 |5 700e, 0072919

YEGE- 13 1o 0 yell | 913 1 6,11067 0,111895

VEGF- 504 | g 5 Well (0081 |"g 1711 0126125

VEGE-[576 500, | 4 Well 10320 | 5067 030547 | OO0I27Z | 0073568
VEGF- 516 |00, |4 Well 0302 | ¢ 375, 0ad0s0s | QO0M4TT | 0104232
VEGE-['S76 00, |4 Well 0290 "¢ 3450 031765 | Q0L | 0.102788
UECF- 1378 oo | 25 Vel | 200 | 2,408 2,249 0:001499 | 9,043679
VEGE- [S76 |0 0oe | 25 Well [ 1850 [ 706 17633 | O00T1E8 | 0042006
VEGE- [S76 |0 0p5 | 25 Well [ 1861 [ 750 1eos1 | O00IIZ8 | 0034047
VEGE-['576 || 100 Well [ 2691 | 35 3 252205 | 0004203 | 0.386024
UEGF- 1 300 1o 100 well | 2368 | 23473 235765 | 9903929 | 0356418
VEGE-['576 | 100 Well [ 3859 o) o t2s135 | 0007052 | 0.373586
VEGE- 576 |, 200 Well 1295 | 1 5c6 156535 | Q000652 | 0227535
CESF- 1278 104 400 el | 22,03 | 20956 21493 | 2000895 ) 0227164
VEGE-['576 | o, 200 Well (1785 | 1 oep 160105 | 0000704 | 0202313
VEGE-['576 | 5 Well 0050 |7 10655 0075322

e 0 well | 9057 1 0,037753 0,047683

VEGE-['576 | 5 \3/)Ve|| Ty — 0054951

VEGF- 648 |00, | Well (0328 | 3577 033347 | O0L38Y | 0.074958
VEGE- (648 500, | 4 Well 0363 | 57600 0243045 | 0001016 | 0105248
VEGE- 648 | 500, | 4 Well 10558 | 73005 0cases | 0002102 | 0105461
VEGE- 648 |5 0o5 | 5 el L720 |1 ao04 17605 | O00II73 | 0,044853
VEGF- 648 [ o | 55 Well 2370 |7, 3557 23517 | OO0IS67 | 0083574
VEGE- [648 [0 0oc | o5 Well [ 1983 [ 7657 rarer | 0001252 | 0045300
N o 100 well | 2480 29,71 271555 | 9994525 1 0,30055
VEGE- (648 | 100 Well 2083 | 1 576 20008 | 0003334 | 0350753
VEGF- 68 [ 100 Well [ 2088 [ g 2 20111 | Q00331 | 0377238
VEGE- o4 |, 200 Well [ 2033 [ g g, 22604 | 0000945 | 0.228480
VEGE- |68 |, 200 Well [ 1775|717 76, 17,7695 | 0000740 | 0.227504
VEGE- |68 |, 200 Well [ 4800 [ 56 746 37577 | Q00157 | 0203870
VEGE- 68 | 5 Well 0058 [ occen 0057143

VEGE- o8 | 5 Well 10036 [ 536003 0036813

USRS 18 o 0 well 119070 1 ¢,055421 0,063049

VEGF- | 001 | 400,025 | 025/400 | Well | 8,968 | 10,563 9,7656 | 0,006510 | 0,006510
Grc std 1 |2 4 4
VEGF- [ Q0L | 400025 | 025400 | Well | S881 | 55415 57,1125 | 0,038075 | 0,038075




Anhang 111

Ver- Zeit- Relativ/ )
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean kumuliert

such t Gesamt

VEGF - 001 400,025 025/400 Well 94,45 | 99,785 97,1195 0,064746 0,064746

GrC Std 3 4 33 33

VEGF - 001 800,025 025/800 Well 14,62 | 14,213 14,4175 0,009611 0,009611

GrC Std 1 2 67 67

VEGF- | 001 800,025 | 025/800 | Well | 27,95 | 26,906 27,429 0,018286 0,018286

GrC Std 2 2

VEGF- | 001 800,025 | 025/800 | Well | 15,57 | 34,4 24,985 0,016656 0,016656

GrC Std 3 67 67

VEGF - 001 400,1 100/400 Well 94,89 | 89,33 92,111 0,015351 0,015351

GrC Std 1 2 83 83

VEGF - 001 400,1 100/400 Well 113,0 | 124,88 118,98 0,01983 0,01983

GrC Std 2 8

VEGF- | 001 400,1 100/400 | Well | 182,2 | 179,54 180,905 0,030150 0,030150

GrC Std 3 7 83 83

VEGF- | 001 800,1 100/800 | Well | 11,21 | 12,033 11,6215 0,001936 0,001936

GrC Std 1 92 92

VEGF- | 001 800,1 100/800 | Well | 66,66 | 65,17 65,915 0,010985 0,010985

GrC Std 2 83 83

VEGF- | 001 800,1 100/800 | Well | 34,63 | 58,779 46,708 0,007784 0,007784

GrC Std 3 7 67 67

VEGF- | 001 0 0/0 Well | 0,295 | 0,29381 0,29479

GrC Std 1 77

VEGF- | 001 0 0/0 Well | 0,345 | 0,33411 0,339675

GrC Std 2 24

VEGF- | 001 0 0/0 Well | 0,320 | 0,31926 0,319825

GrC Std 3 39

VEGF - | 012 400,025 | 025/400 | Well | 12,94 | 14,238 13,59 0,00906 0,015570

GrC Std 1 2 4

VEGF- | 012 400,025 | 025/400 | Well | 54,82 | 55,911 55,3685 0,036912 0,074987

GrC Std 2 6 33 33

VEGF- | 012 400,025 | 025/400 | Well | 91,40 | 90,646 91,0265 0,060684 0,125430

GrC Std 3 7 33 67

VEGF - | 012 800,025 | 025/800 | Well | 15,57 | 34,4 24,985 0,016656 0,026268

GrC Std 1 67 33

VEGF - | 012 800,025 | 025/800 | Well | 58,10 | 51,29 54,6965 0,036464 0,054750

GrC Std 2 3 33 33

VEGF - | 012 800,025 | 025/800 | Well | 78,06 | 74,651 76,359 0,050906 0,067562

GrC Std 3 7 67

VEGF - | 012 400,1 100/400 | Well | 183,0 | 173,8 178,445 0,029740 0,045092

GrC Std 1 9 83 67

VEGF - | 012 400,1 100/400 | Well | 113,0 | 124,88 118,98 0,01983 0,03966

GrC Std 2 8

VEGF - | 012 400,1 100/400 | Well | 142,4 | 135,08 138,76 0,023126 0,053277

GrC Std 3 4 67 5

VEGF - | 012 800,1 100/800 | Well | 34,63 | 32,579 33,608 0,005601 0,007538

GrC Std 1 7 33 25

VEGF - | 012 800,1 100/800 | Well | 164,8 | 162,45 163,655 0,027275 0,038261

GrC Std 2 6 83 67

VEGF- | 012 800,1 100/800 | Well | 313,6 | 218,63 266,14 0,044356 0,052141

GrC Std 3 5 67 33

VEGF - 012 0 0/0 Well 0,172 | 0,1797 0,17588

GrC Std 1 06

VEGF - | 012 0 0/0 Well | 0,034 | 0,03804 0,036278

GrC Std 2 516

VEGF - | 012 0 0/0 Well | 0,366 | 0,37246 0,36923

GrC Std 3

VEGF - | 024 400,025 | 025/400 | Well | 10,54 | 10,654 10,597 0,007064 0,022635

GrC Std 1 67 07

VEGF - | 024 400,025 | 025/400 | Well | 105,6 | 98,733 102,1915 | 0,068127 0,143115

GrC Std 2 5 67

VEGF - | 024 400,025 | 025/400 | Well | 265,6 | 254,28 259,95 0,1733 0,298730

GrC Std 3 2 67

VEGF- | 024 800,025 | 025/800 | Well | 23,64 | 22,302 22,9755 0,015317 0,041585

GrC Std 1 9 33

VEGF- | 024 800,025 | 025/800 | Well | 43,28 | 51,548 47,414 0,031609 0,086359

GrC Std 2 33 67

VEGF - 024 800,025 025/800 Well 251,6 | 257,56 254,6 0,169733 0,237296

GrC Std 3 4 33

VEGF - 024 400,1 100/400 Well 222,6 | 195,28 208,945 0,034824 0,079916

GrC Std 1 1 17 83

VEGF- | 024 400,1 100/400 | Well | 78,71 | 77,828 78,2735 0,013045 0,052705

GrC Std 2 9 58 58




Anhang 112

Ver- Zeit- Relativ/ )
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean kumuliert

such t Gesamt

VEGF - 024 400,1 100/400 Well 170,4 | 193,5 181,98 0,03033 0,083607

GrC Std 3 6 5

VEGF - 024 800,1 100/800 Well 18,56 | 20,063 19,3155 0,003219 0,010757

GrC Std 1 8 25 5

VEGF- | 024 800,1 100/800 | Well | 113,3 | 97,032 105,176 0,017529 0,055791

GrC Std 2 2 33

VEGF- | 024 800,1 100/800 | Well | 195,5 | 263,67 229,585 0,038264 0,090405

GrC Std 3 17 5

VEGF - 024 0 0/0 Well 0,052 | 0,068459 0,060619

GrC Std 1 78 5

VEGF - 024 0 0/0 Well 0,074 | 0,10793 0,091278

GrC Std 2 627 5

VEGF- | 024 0 0/0 Well | 0,267 | 0,11163 0,18934

GrC Std 3 05

VEGF- | 072 400,025 | 025/400 | Well | 36,24 | 40,173 38,2065 0,025471 0,048106

GrC Std 1 07

VEGF- | 072 400,025 | 025/400 | Well | 196,3 | 185,54 190,92 0,12728 0,270395

GrC Std 2

VEGF - | 072 400,025 | 025/400 | Well | 204,1 | 201,6 202,855 0,135236 0,433967

GrC Std 3 1 67 33

VEGF- | 072 800,025 | 025/800 | Well | 50,45 | 52,711 51,5825 0,034388 0,075973

GrC Std 1 4 33 67

VEGF- | 072 800,025 | 025/800 | Well | 62,09 | 64,014 63,056 0,042037 0,128397

GrC Std 2 8 33

VEGF- | 072 800,025 | 025/800 | Well | 237,1 | 264,65 250,915 0,167276 0,404572

GrC Std 3 8 67 67

VEGF - | 072 400,1 100/400 | Well | 423,7 | 388,54 406,145 0,067690 0,147607

GrC Std 1 5 83 67

VEGF - 072 400,1 100/400 Well 257,3 | 251,58 254,445 0,042407 0,095113

GrC Std 2 1 5 08

VEGF- | 072 400,1 100/400 | Well | 346,0 | 338,05 342,04 0,057006 0,140614

GrC Std 3 3 67 17

VEGF- | 072 800,1 100/800 | Well | 49,25 | 50,6 49,925 0,008320 0,019078

GrC Std 1 83 33

VEGF - | 072 800,1 100/800 | Well | 204,7 | 210,4 207,58 0,034596 0,090387

GrC Std 2 6 67 67

VEGF - | 072 800,1 100/800 | Well | 262,1 | 247,77 254,975 0,042495 0,132901

GrC Std 3 8 83 33

VEGF - | 072 0 0/0 Well | 0,262 | 0,31926 0,290645

GrC Std 1 03

VEGF - 072 0 0/0 Well 0,201 | 0,2245 0,21291

GrC Std 2 32

VEGF - | 072 0 0/0 Well | 0,395 | 0,37076 0,383055

GrC Std 3 35

VEGF - | 144 400,025 | 025/400 | Well | 37,60 | 42,227 39,916 0,026610 0,074716

GrC Std 1 5 67 73

VEGF - | 144 400,025 | 025/400 | Well | 129,5 | 133,27 131,4 0,0876 0,357995

GrC Std 2 3

VEGF - 144 400,025 025/400 Well 227,5 | 218,61 223,09 0,148726 0,582694

GrC Std 3 7 67

VEGF- | 144 800,025 | 025/800 | Well | 56,04 | 59,38 57,711 0,038474 0,114447

GrC Std 1 2 67

VEGF - | 144 800,025 | 025/800 | Well | 92,14 | 95,519 93,831 0,062554 0,190951

GrC Std 2 3

VEGF - | 144 800,025 | 025/800 | Well | 148,0 | 147,45 147,755 0,098503 0,503076

GrC Std 3 6 33

VEGF - | 144 400,1 100/400 | Well | 297,4 | 293,27 295,335 0,049222 0,196830

GrC Std 1 5 17

VEGF - | 144 400,1 100/400 | Well | 213,7 | 202,95 208,36 0,034726 0,129839

GrC Std 2 7 67 75

VEGF - | 144 400,1 100/400 | Well | 293,0 | 286,28 289,645 0,048274 0,188888

GrC Std 3 1 17 33

VEGF- | 144 800,1 100/800 | Well | 47,08 | 50,08 48,58 0,008096 0,027175

GrC Std 1 67

VEGF - | 144 800,1 100/800 | Well | 148,8 | 115,16 132,015 0,022002 0,112390

GrC Std 2 7 5 17

VEGF - 144 800,1 100/800 Well 106,0 | 86,606 96,343 0,016057 0,148958

GrC Std 3 8 17 5

VEGF - 144 0 0/0 Well 0,403 | 0,18441 0,29419

GrC Std 1 97

VEGF- | 144 0 0/0 Well | 0,317 | 0,54089 0,42926

GrC Std 2 63




Anhang 113

Ver- Zeit- Relativ/ )
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean kumuliert

such t Gesamt

VEGF - 144 0 0/0 Well 0,321 | 0,42371 0,372555

GrC Std 3 4

VEGF - 216 400,025 025/400 Well 14,84 | 15,25 15,046 0,010030 0,084747

GrC Std 1 2 67 4

VEGF- | 216 400,025 | 025/400 | Well | 44,44 | 43,45 43,947 0,029298 0,387293

GrC Std 2 4

VEGF- | 216 400,025 | 025/400 | Well | 60,41 | 64,321 62,367 0,041578 0,624272

GrC Std 3 3

VEGF - 216 800,025 025/800 Well 28,39 | 30,925 29,661 0,019774 0,134221

GrC Std 1 7 67

VEGF - 216 800,025 025/800 Well 38,65 | 40,046 39,348 0,026232 0,217183

GrC Std 2

VEGF- | 216 800,025 | 025/800 | Well | 55,55 | 52,054 53,8025 0,035868 0,538944

GrC Std 3 1 33 33

VEGF- | 216 400,1 100/400 | Well | 121,5 | 116,85 119,22 0,01987 0,216700

GrC Std 1 9 17

VEGF - 216 400,1 100/400 Well 78,22 | 74,67 76,4455 0,012740 0,142580

GrC Std 2 1 92 67

VEGF - | 216 400,1 100/400 | Well | 64,95 | 65,639 65,2945 0,010882 0,199770

GrC Std 3 42 75

VEGF - | 216 800,1 100/800 | Well | 26,00 | 25,335 25,671 0,004278 0,031453

GrC Std 1 7 5 5

VEGF- | 216 800,1 100/800 | Well | 100,1 | 92,221 96,1805 0,016030 0,128420

GrC Std 2 4 08 25

VEGF - | 216 800,1 100/800 | Well | 45,72 | 48,299 47,0095 0,007834 0,156793

GrC Std 3 92 42

VEGF - | 216 0 0/0 Well | 0,168 | 0,10814 0,13855

GrC Std 1 96

VEGF - | 216 0 0/0 Well | 0,032 | 0,0416 0,036832

GrC Std 2 065 5

VEGF - | 216 0 0/0 Well | 0,226 | 0,23059 0,228785

GrC Std 3 98

VEGF - | 288 400,025 | 025/400 | Well | 21,07 | 24,6 22,8365 0,015224 0,099971

GrC Std 1 3 33 73

VEGF - | 288 400,025 | 025/400 | Well | 50,91 | 52,959 51,9345 0,034623 0,421916

GrC Std 2

VEGF - | 288 400,025 | 025/400 | Well | 40,40 | 38,989 39,696 0,026464 0,650736

GrC Std 3 3

VEGF - | 288 800,025 | 025/800 | Well | 39,43 | 38,458 38,945 0,025963 0,160185

GrC Std 1 2 33

VEGF - | 288 800,025 | 025/800 | Well | 44,80 | 47,086 45,944 0,030629 0,247812

GrC Std 2 2 33 33

VEGF - | 288 800,025 | 025/800 | Well | 49,89 | 48,935 49,4145 0,032943 0,571887

GrC Std 3 4 33

VEGF - | 288 400,1 100/400 | Well | 70,97 | 69,733 70,3515 0,011725 0,228425

GrC Std 1 25 42

VEGF - | 288 400,1 100/400 | Well | 72,35 | 72,095 72,226 0,012037 0,154618

GrC Std 2 7 67 33

VEGF - | 288 400,1 100/400 | Well | 84,74 | 84,439 84,5935 0,014098 0,213869

GrC Std 3 8 92 67

VEGF - | 288 800,1 100/800 | Well | 23,85 | 21,761 22,8075 0,003801 0,035254

GrC Std 1 4 25 75

VEGF - | 288 800,1 100/800 | Well | 41,32 | 48,69 45,009 0,007501 0,135921

GrC Std 2 8 5 75

VEGF - | 288 800,1 100/800 | Well | 28,87 | 26,132 27,5025 0,004583 0,161377

GrC Std 3 3 75 17

VEGF - | 288 0 0/0 Well | 0,131 | 0,12556 0,1286

GrC Std 1 64

VEGF - | 288 0 0/0 Well | 0,104 | 0,11454 0,109605

GrC Std 2 67

VEGF - | 288 0 0/0 Well | 0,207 | 0,20211 0,204865

GrC Std 3 62

VEGF - | 360 400,025 | 025/400 | Well | 2,182 | 8,3094 5,2457 0,003497 0,103468

GrC Std 1 13 87

VEGF - | 360 400,025 | 025/400 | Well | 12,97 | 14,932 13,952 0,009301 0,431217

GrC Std 2 2 33 33

VEGF - 360 400,025 025/400 Well 13,92 | 15,087 14,508 0,009672 0,660408

GrC Std 3 9

VEGF - 360 800,025 025/800 Well 11,79 | 11,906 11,852 0,007901 0,168086

GrC Std 1 8 33 33

VEGF - | 360 800,025 | 025/800 | Well | 15,83 | 15,999 15,915 0,01061 0,258422

GrC Std 2 1 33
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Ver- Zeit- Relativ/ )
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean kumuliert

such t Gesamt

VEGF - 360 800,025 025/800 Well 9,019 | 11,057 10,0383 0,006692 0,578579

GrC Std 3 6 2 53

VEGF - 360 400,1 100/400 Well 12,23 | 12,586 12,4085 0,002068 0,230493

GrC Std 1 1 08 5

VEGF - | 360 400,1 100/400 | Well | 17,68 | 17,397 17,5415 0,002923 0,157541

GrC Std 2 6 58 92

VEGF - | 360 400,1 100/400 | Well | 15,42 | 16,216 15,821 0,002636 0,216506

GrC Std 3 6 83 5

VEGF - 360 800,1 100/800 Well 20,57 | 21,621 21,096 0,003516 0,038770

GrC Std 1 1 75

VEGF - 360 800,1 100/800 Well | 44,86 | 44,093 44,4785 0,007413 0,143334

GrC Std 2 4 08 83

VEGF - | 360 800,1 100/800 | Well | 5,394 | 5,467 5,43055 0,000905 0,162282

GrC Std 3 1 09 26

VEGF - | 360 0 0/0 Well | 0,250 | 0,031818 0,140989

GrC Std 1 16

VEGF - | 360 0 0/0 Well | 0,050 | 0,0351 0,0426

GrC Std 2 1

VEGF - | 360 0 0/0 Well | 0,128 | 0,073731 0,101015

GrC Std 3 3 5

VEGF - | 432 400,025 | 025/400 | Well | 21,98 | 18,314 20,1515 0,013434 0,116903

GrC Std 1 9 33 2

VEGF - | 432 400,025 | 025/400 | Well | 32,48 | 28,452 30,467 0,020311 0,451528

GrC Std 2 2 33 67

VEGF - | 432 400,025 | 025/400 | Well | 14,28 | 14,508 14,397 0,009598 0,670006

GrC Std 3 6

VEGF - | 432 800,025 | 025/800 | Well | 16,41 | 16,435 16,4245 0,010949 0,179036

GrC Std 1 4 67

VEGF - | 432 800,025 | 025/800 | Well | 14,46 | 16,641 15,551 0,010367 0,268789

GrC Std 2 1 33 67

VEGF - | 432 800,025 | 025/800 | Well | 12,14 | 12,78 12,4625 0,008308 0,586887

GrC Std 3 5 33 87

VEGF - | 432 400,1 100/400 | Well | 13,76 | 14,076 13,9195 0,002319 0,232813

GrC Std 1 3 92 42

VEGF - | 432 400,1 100/400 | Well | 15,39 | 16,083 15,739 0,002623 0,160165

GrC Std 2 5 17 08

VEGF - | 432 400,1 100/400 | Well | 13,43 | 13,757 13,5975 0,002266 0,218772

GrC Std 3 8 25 75

VEGF - | 432 800,1 100/800 | Well | 22,40 | 20,089 21,2455 0,003540 0,042311

GrC Std 1 2 92 67

VEGF - | 432 800,1 100/800 | Well | 40,90 | 39,307 40,1075 0,006684 0,150019

GrC Std 2 8 58 42

VEGF - | 432 800,1 100/800 | Well | 46,66 | 47,859 47,2595 0,007876 0,170158

GrC Std 3 58 84

VEGF - | 432 0 0/0 Well | 0,013 | 0,024514 0,019032

GrC Std 1 55

VEGF - | 432 0 0/0 Well | 0,012 | 0,0078 0,01005

GrC Std 2 3

VEGF - | 432 0 0/0 Well | 0,099 | 0,066141 0,082772

GrC Std 3 404 5

VEGF - | 504 400,025 | 025/400 | Well | 5,509 | 5,1269 5,3183 0,003545 0,120448

GrC Std 1 7 53 73

VEGF - 504 400,025 025/400 Well 13,71 | 15,235 14,4735 0,009649 0,461177

GrC Std 2 2 67

VEGF - | 504 400,025 | 025/400 | Well | 10,06 | 10,043 10,0525 0,006701 0,676707

GrC Std 3 2 67 67

VEGF - | 504 800,025 | 025/800 | Well | 9,841 | 10,078 9,95955 0,006639 0,185675

GrC Std 1 1 7 7

VEGF - | 504 800,025 | 025/800 | Well | 12,05 | 12,1 12,0775 0,008051 0,276841

GrC Std 2 5 67 33

VEGF - | 504 800,025 | 025/800 | well | 7,893 | 7,9302 7,91165 0,005274 0,592162

GrC Std 3 1 43 3

VEGF - | 504 400,1 100/400 | Well | 5,219 | 5,1353 51774 0,000862 0,233676

GrC Std 1 5 9 32

VEGF - | 504 400,1 100/400 | Well | 18,75 | 19,171 18,965 0,003160 0,163325

GrC Std 2 9 83 92

VEGF - 504 400,1 100/400 Well 10,19 | 10,478 10,3375 0,001722 0,220495

GrC Std 3 7 92 67

VEGF - 504 800,1 100/800 Well 10,76 | 11,147 10,954 0,001825 0,044137

GrC Std 1 1 67 33

VEGF - | 504 800,1 100/800 | Well | 17,08 | 18,561 17,8235 0,002970 0,15299

GrC Std 2 6 58




Anhang 115

Ver- Zeit- Relativ/ )
punk | KonzV KonzT Well | Wertl | Wert2 Wert3 mean kumuliert

such t Gesamt

VEGF - 504 800,1 100/800 Well 6,522 | 6,597 6,55995 0,001093 0,171252

GrC Std 3 9 33 17

VEGF - 504 0 0/0 Well 0,008 | 0,0062 0,00745

GrC Std 1 7

VEGF - | 504 0 0/0 Well | 0,000 | 0,000234 0,000167

GrC Std 2 1 59 3

VEGF - | 504 0 0/0 Well | 0,025 | 0,032221 0,028719

GrC Std 3 218 5

VEGF - 576 400,025 025/400 Well 10,79 | 10,893 10,8445 0,007229 0,127678

GrC Std 1 6 67 4

VEGF - 576 400,025 025/400 Well 7,382 | 7,6236 7,50315 0,005002 0,466179

GrC Std 2 7 1 77

VEGF- | 576 400,025 | 025/400 | Well | 3,397 | 3,3794 3,38865 0,002259 0,678966

GrC Std 3 9 1 77

VEGF - | 576 800,025 | 025/800 | Well | 11,44 | 11,722 11,5825 0,007721 0,193397

GrC Std 1 3 67 37

VEGF - | 576 800,025 | 025/800 | Well | 9,676 | 13,298 11,48715 | 0,007658 0,284499

GrC Std 2 3 1 43

VEGF- | 576 800,025 | 025/800 | Well | 6,158 | 6,115 6,13655 0,004091 0,596253

GrC Std 3 1 03 33

VEGF - | 576 400,1 100/400 | Well | 10,19 | 10,478 10,3375 0,001722 0,235399

GrC Std 1 7 92 23

VEGF - 576 400,1 100/400 Well 11,05 | 10,915 10,9855 0,001830 0,165156

GrC Std 2 6 92 83

VEGF - 576 400,1 100/400 Well 10,87 | 11,122 11 0,001833 0,222329

GrC Std 3 8 33

VEGF - | 576 800,1 100/800 | Well | 11,69 | 11,759 11,726 0,001954 0,046091

GrC Std 1 3 33 67

VEGF - | 576 800,1 100/800 | Well | 18,35 | 17,796 18,073 0,003012 0,156002

GrC Std 2 17 17

VEGF - | 576 800,1 100/800 | Well | 4,654 | 4,3859 4,51995 0,000753 0,172005

GrC Std 3 33 49

VEGF - | 576 0 0/0 Well | 0,010 | 0,00981 0,009965

GrC Std 1 12

VEGF - | 576 0 0/0 Well | 0,032 | 0,031592 0,031945

GrC Std 2 298

VEGF - | 576 0 0/0 Well | 0,034 | 0,035029 0,034874

GrC Std 3 72 5

VEGF - | 648 400,025 | 025/400 | Well | 6,193 | 5,4877 5,84055 0,003893 0,131572

GrC Std 1 4 7 1

VEGF - | 648 400,025 | 025/400 | Well | 5,417 | 5,0644 5,2408 0,003493 0,469673

GrC Std 2 2 87 63

VEGF - | 648 400,025 | 025/400 | Well | 3,378 | 5,08 4,22935 0,002819 0,681786

GrC Std 3 7 57 33

VEGF - | 648 800,025 | 025/800 | Well | 5,133 | 5,1454 5,1394 0,003426 0,196823

GrC Std 1 4 27 63

VEGF - | 648 800,025 | 025/800 | Well | 5,900 | 5,6727 5,7866 0,003857 0,288357

GrC Std 2 5 73 17

VEGF - | 648 800,025 | 025/800 | Well | 6,848 | 10,063 8,4559 0,005637 0,601890

GrC Std 3 8 27 6

VEGF - | 648 400,1 100/400 | Well | 3,613 | 3,167 3,39045 0,000565 0,235964

GrC Std 1 9 08 31

VEGF - | 648 400,1 100/400 | Well | 10,39 | 10,534 10,4655 0,001744 0,166901

GrC Std 2 7 25 08

VEGF - | 648 400,1 100/400 | Well | 7,692 | 7,4875 7,5898 0,001264 0,223593

GrC Std 3 1 97 97

VEGF - | 648 800,1 100/800 | Well | 4,358 | 4,4293 4,39405 0,000732 0,046824

GrC Std 1 8 34 01

VEGF - | 648 800,1 100/800 | Well | 7,345 | 6,9377 7,1414 0,001190 0,157192

GrC Std 2 1 23 4

VEGF - | 648 800,1 100/800 | Well | 4,131 | 4,0059 4,06865 0,000678 0,172683

GrC Std 3 4 11 6

VEGF - | 648 0 0/0 Well | 0,012 | 0,01896 0,015696

GrC Std 1 432

VEGF - | 648 0 0/0 Well | 0,033 | 0,024836 0,029329

GrC Std 2 823 5

VEGF - 648 0 0/0 Well 0,042 | 0,04249 0,042372

GrC Std 3 255 5




Anhang 116
Tabelle: AP Versuch.

Versuch ﬁﬁgkt KonzV KonzT Well Wertl Wert2 Wert 3 mean

AP BMP 001std 200 200 Well 1 2,78213698 1,51681905 1,70890493 2,00262032
AP BMP 001std | 400 400 Well1 | 7,31272215 | 4,49746719 | 4,11329444 | 5,30782793
AP BMP 001std 800 800 Well 1 7,73001289 5,89837182 6,19974814 6,60937762
AP BMP 001Std 1600 1600 Well1 | 13,4528573 10,48857 10,7700753 | 11,5705009
AP BMP 001std | O 0 Welll |0 0 0 0

AP BMP 012std 200 200 Well 1 5,76278512 3,6926922 3,49729382 4,31759038
AP BMP 012std | 400 400 Well1 | 5,10704253 | 3,24559497 | 3,00051913 | 3,78438554
AP BMP 012std | 800 800 Well1 | 15,4796981 10,2799246 | 9,97523578 | 11,9116195
AP BMP 012std 1600 1600 Well1 | 20,8448647 14,7807033 14,5654339 | 16,730334
AP BMP 012Std | O 0 Well1 | 7,96846474 | 4,76572553 | 4,05368147 | 5,59595725
AP BMP 072Std | 200 200 Well1 | 11,1875647 | 6,43488849 | 5,50426357 | 7,7089056
AP BMP 072std | 400 400 Well1 | 15,2412462 | 9,95205329 | 9,12078331 | 11,4380276
AP BMP 072std | 800 800 Well1 | 51,3667017 | 36,1519505 | 34,8139703 | 40,7775408
AP BMP 072Std 1600 1600 Well1 | 95,9571979 | 70,4890171 | 68,972198 78,4728043
AP BMP 072Std | O 0 Well 1 | 8,80304622 | 4,70611256 | 4,21264937 | 5,90726939
AP BMP 144Std 200 200 Well 1 1,35142587 1,81488387 2,0864537 1,75092114
AP BMP 144Std 400 400 Well 1 6,65697956 6,04740423 7,53110431 6,7451627
AP BMP 144Std 800 800 Well1 | 34,9731369 | 29,5647181 | 35,310745 33,2828667
AP BMP 144Std 1600 1600 Well 1 70,5620757 58,0001013 69,1510369 65,9044047
AP BMP 144std 0 0 Well 1 0 0,77165702 1,13264629 0,63476777
AP BMP 288std 200 200 Well1 | 0,75529624 | 0,86107646 | 0,55638765 | 0,72425345
AP BMP 288Std 400 400 Well 1 0,45723142 1,12933479 1,31148518 0,96601713
AP BMP 288std 800 800 Well1 | 31,0386814 | 25,1533588 | 29,6872555 | 28,6264319
AP BMP 288std 1600 1600 Well 1 | 49,4590869 | 39,9969866 | 47,4320474 | 45,6293736
AP BMP 288Std | O 0 Well1 | 0,21877957 | 0,62262461 | 0,89419444 | 0,57853288
AP BMP 360Std 200 200 Welll |0 0,17552739 | 0,45703272 | 0,21085337
AP BMP 360Std | 400 400 Welll |0 0,29475331 | 0,51664568 | 0,27046633
AP BMP 360Std 800 800 Well1 | 11,4856296 10,1606987 11,9027216 | 11,1830166
AP BMP 360Std 1600 1600 Well1 | 36,8211388 | 30,5781384 | 35,7677777 | 34,3890183
AP BMP 360Std | O 0 Welll |0 0 0 0

AP BMP 432std 200 200 Well1 | 6,83581845 | 3,51385331 | 3,00051913 | 4,45006363
AP BMP 432Std 400 400 Well 1 2,06678142 2,14275516 2,06658271 2,09203977
AP BMP 432std 800 800 Well 1 | 24,5408684 | 23,4841959 | 22,1362802 | 23,3871148
AP BMP 432Std 1600 1600 Well1 | 70,7409146 | 69,6246291 | 66,3889696 | 68,9181711
AP BMP 432Std 0 0 Well 1 1,35142587 1,90430331 1,96722777 1,74098565
AP BMP 504Std 200 200 Well1 | 5,22626845 | 5,18301627 | 4,0139395 4,80774141
AP BMP 504Std | 400 400 Well1 | 2,9013629 2,47062646 | 2,52361543 | 2,63186826
AP BMP 504Std 800 800 Well1 | 10,6510481 | 9,50495607 | 8,78297652 | 9,64632689
AP BMP 504Std 1600 1600 Well1 | 33,0059091 | 32,038656 30,462224 31,8355964
AP BMP 504Std 0 0 Well 1 2,12639438 2,20236812 2,06658271 2,13178174
AP BMP 576Std 200 200 Well 1 4,63013882 3,27540146 2,50374444 3,46976157
AP BMP 576Std | 400 400 Well1 | 3,02058883 | 2,35140053 | 2,18580864 | 2,519266
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Versuch ﬁﬁgkt KonzV KonzT Well Wertl Wert2 Wert 3 mean

AP BMP 576Std 800 800 Well 1 10,0549184 9,50495607 9,22013825 9,59333759
AP BMP 576Std 1600 1600 Well1 | 17,6853777 16,6287051 15,2807895 | 16,5316241
AP BMP 576Std 0 0 Well 1 16,7315703 3,66288571 2,62297036 7,67247545
AP BMP 648Std 200 200 Well1 | 2,18600735 | 2,5600459 1,96722777 | 2,23776034
AP BMP 648Std 400 400 Well 1 3,31865364 2,91772368 2,64284135 2,95973956
AP BMP 648Std 800 800 Well1 | 10,5318221 10,1606987 | 9,51820307 | 10,0702413
AP BMP 648Std 1600 1600 Well1 | 13,3932444 | 13,3201857 12,777045 13,1634917
AP BMP 648Std 0 0 Well 1 6,53775363 2,73888479 2,46400246 3,91354696
AP Kombi | 001Std | 400,025 | 025/400 | Well1l | 4,34512329 | 4,04706443 | 3,32287026 | 3,90501933
AP Kombi | 001Std | 400,1 100/400 | Well1 | 7,56422328 | 7,38539035 | 6,54197026 | 7,1638613
AP Kombi | 001Std 800,025 | 025/800 | Well1 | 21,0367529 | 20,6790811 18,6235307 | 20,1131216
AP Kombi | 001Std | 800,1 100/800 | Well1 | 82,3188787 | 80,8881735 | 72,3745522 | 78,5272015
AP Kombi | 001Std | O 0/0 Well1 | 4,10667144 | 3,33170888 | 2,48828879 | 3,3088897
AP Kombi | 012Std | 400,025 | 025/400 | Well1 | 9,71028994 | 9,29300516 | 8,29061717 | 9,09797076
AP Kombi | 012Std | 400,1 100/400 | Well1 | 10,4852585 10,4852644 | 9,3636505 10,1113911
AP Kombi | 012Std 800,025 | 025/800 | Well1 | 27,9518566 | 26,4019255 | 23,3925678 | 25,9154499
AP Kombi | 012Std | 800,1 100/800 | Well1 | 64,0773121 | 62,527381 56,5572461 | 61,0539797
AP Kombi | 012Std | O 0/0 Well1 | 4,34512329 | 3,42112832 | 2,50815977 | 3,42480379
AP Kombi | 072Std | 400,025 | 025/400 | Well1 | 34,8073473 | 35,4034829 | 31,2018659 | 33,804232
AP Kombi | 072Std | 400,1 100/400 | Well1 | 29,0248899 | 28,786444 25,7572153 | 27,8561831
AP Kombi | 072Std 800,025 | 025/800 | Well1 | 70,2770602 | 70,4857115 | 62,8166072 | 67,859793
AP Kombi | 072Std 800,1 100/800 | Well1 | 56,0295621 | 56,029568 49,8607233 | 53,9732845
AP Kombi | 072Std | O 0/0 Well1 | 6,2527381 4,70280703 | 3,70041903 | 4,88532138
AP Kombi 144Std | 400,025 | 025/400 | Well1 | 64,3753769 | 54,5988569 | 52,9009844 | 57,2917394
AP Kombi 144Std | 400,1 100/400 | Well1 | 41,0070954 | 33,7939329 | 33,3081906 | 36,0364063
AP Kombi 144Std 800,025 | 025/800 | Well1 | 86,1937213 | 72,065455 73,5270695 | 77,2620819
AP Kombi 144Std 800,1 100/800 | Well1 | 101,514253 | 85,687017 83,99908 90,4001166
AP Kombi 144Std | O 0/0 Well1 | 3,15286403 | 2,0202237 2,60751471 | 2,59353415
AP Kombi | 288Std | 400,025 | 025/400 | Welll | 40,172514 33,1978033 | 32,0960603 | 35,1554592
AP Kombi | 288Std | 400,1 100/400 | Well1 | 41,3647732 | 34,479482 33,1094807 | 36,317912
AP Kombi | 288Std 800,025 | 025/800 | Well1 | 49,650975 41,3945857 | 39,7463906 | 43,5973171
AP Kombi | 288Std 800,1 100/800 | Well1 | 71,9462231 | 60,5303467 | 58,1469251 | 63,541165
AP Kombi | 288Std | 0 0/0 Well1 | 6,13351217 | 3,80861258 | 3,54145113 | 4,49452529
AP Kombi | 360Std | 400,025 | 025/400 | Well1l | 36,5361232 | 29,7700579 | 29,0756702 | 31,7939504
AP Kombi | 360Std | 400,1 100/400 | Well1 | 35,8803806 | 29,2931542 | 28,8372184 | 31,3369177
AP Kombi | 360Std 800,025 | 025/800 | Well1 | 75,6422268 | 62,7360263 | 61,6640899 | 66,680781
AP Kombi | 360Std 800,1 100/800 | Well1 | 66,3426046 | 54,8969217 | 54,8284702 | 58,6893322
AP Kombi | 360Std | O 0/0 Well1 | 5,41815662 | 3,92783851 | 3,22351533 | 4,18983682
AP Kombi | 432Std | 400,025 | 025/400 | Well1l | 24,1962399 | 32,0353505 | 22,2996634 | 26,1770846
AP Kombi | 432Std | 400,1 100/400 | Well1 | 20,5002362 | 20,1127579 19,1401764 | 19,9177235
AP Kombi | 432Std 800,025 | 025/800 | Well1 | 25,9846288 | 25,7461829 | 24,4656011 | 25,3988043
AP Kombi 432Std 800,1 100/800 Well 1 36,4765103 36,834194 34,8183856 36,04303
AP Kombi 432Std 0 0/0 Well 1 1,12602329 0,85777092 0,87873879 0,95417767
AP Kombi | 504Std | 400,025 | 025/400 | Well1l | 37,9668343 | 37,3110977 | 35,0965795 | 36,7915038
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Versuch ﬁﬁgkt KonzV KonzT Well Wertl Wert2 Wert 3 mean

AP Kombi 504Std 400,1 100/400 Well 1 18,4733955 17,519594 16,3582381 17,4504092
AP Kombi 504Std 800,025 025/800 Well 1 30,6344399 30,2469616 28,5590245 29,8134753
AP Kombi 504Std 800,1 100/800 Well 1 40,4705788 41,6330375 39,5675517 40,557056
AP Kombi 504Std 0 0/0 Well 1 2,13944366 1,30486814 1,23641657 1,56024279
AP Kombi 576Std 400,025 025/400 Well 1 23,7193362 22,3184375 21,2266301 22,421468
AP Kombi 576Std 400,1 100/400 Well 1 15,969651 14,1216552 13,1391381 14,4101481
AP Kombi 576Std 800,025 025/800 Well 1 36,3572843 35,4332894 34,1427721 35,3111153
AP Kombi 576Std 800,1 100/800 Well 1 29,8594714 27,8922496 26,0155381 27,9224197
AP Kombi 576Std 0 0/0 Well 1 3,86821958 2,40770796 1,83254619 2,70282458
AP Kombi 648Std 400,025 025/400 Well 1 32,1843769 31,4690273 29,6121869 31,0885304
AP Kombi 648Std 400,1 100/400 Well 1 14,419714 14,0620422 13,1987511 13,8935024
AP Kombi 648Std 800,025 025/800 Well 1 51,6778158 50,6942079 48,2114313 50,194485
AP Kombi 648Std 800,1 100/800 Well 1 32,5420547 32,2141894 30,3672844 31,7078428
AP Kombi 648Std 0 0/0 Well 1 1,30486218 0,94719037 0,83899681 1,03034979
Tabelle: HUVEC Zellversuche.

Versuch ﬁjlrfkt KonzV | KonzT | Well Wertl Wert2 Wert 3 relativ

\Z/(IeE”GF 012Std 0,004 4 Well 1 230200 244700 219800 1,64179928
\Z/eE”GF 012Std 0,004 4 Well 2 225800 225700 248700 1,65479754
\Z/E”GF 012std 0,004 4 Well 3 216100 180000 207900 1,42744604
\Z/E”GF 012std 0,025 25 Well 1 231200 229500 233400 1,64038128
\Z/eE”GF 012Std 0,025 25 Well 2 240100 248100 244000 1,73042382
\Z/E”GF 012Std 0,025 25 Well 3 201500 194900 206100 1,42390106
\Z/E”GF 012std 0,1 100 Well 1 208100 204900 194800 1,43642666
\Z/eE”GF 012std 0,1 100 Well 2 261900 243100 249800 1,78383488
\Z/eE”GF 012Std 0,1 100 Well 3 222600 214000 220700 1,55341106
\Z/E”GF 012sStd 0,4 400 Well 1 123800 123500 110000 0,84441468
\Z/(IEE”GF 012std 0,4 400 Well 2 139400 125700 113200 0,89404443
\Z/?E”GF 012std 0,4 400 Well 3 183800 176800 176800 1,27004884
Ll | o2sd | o 0 Well1 | 139100 142700 130300

\Z/(IEE”GF 012std 0 0 Well 2 137000 130600 138100

\Z/(IEE”GF 012std 0 0 Well 3 143900 163900 143800

\Z/?E”GF 072Std 0,004 4 Well 1 165100 145100 149700 1,33748237
Zel e | o72sd | 0004 |4 Well2 | 186300 191400 170700 1,5948583

\Z/(IEE”GF 072Std 0,004 4 Well 3 163000 152900 150900 1,35754897
\Z/eE”GF 072Std 0,025 25 Well 1 172200 151100 144300 1,35987553
\Z/(IeE”GF 072Std 0,025 25 Well 2 189400 204900 183600 1,68065027
\Z/(IeE”GF 072Std 0,025 25 Well 3
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Versuch sﬁlr:kt KonzV | KonzT | Well Wertl Wert2 Wert 3 relativ
\Z/(IeE”GF 072Std 0,1 100 Well 1 146000 132600 135700 1,20486833
\Z/(IeE”GF 072Std 0,1 100 Well 2 160100 127800 113100 1,16618924
iggF 072Std 0,1 100 Well 3 50660 62620 59260 0,50178127
sggF 072Std 0,4 400 Well 1 188600 159400 183900 1,54687296
\Z/(IeE”GF 072Std 0,4 400 Well 2 135800 135500 147900 1,21911852
\Z,eE"GF 072Std | 0,4 400 | Well3

\Z/(IeE”GF 072Std 0 0 Well 1 108100 112100 117600

\Z/E”GF 072Std 0 0 Well 2 131600 118700 99610

\Z/(IaE”GF 072Std 0 0 Well 3

SﬂgF 216Std 0,004 4 Well 1 252100 246900 242900 1,18155757
\Z/(IEE”GF 216Std 0,004 4 Well 2 295000 295100 286900 1,39671922
SEEF 216Std 0,004 4 Well 3 258500 259200 264300 1,24542125
\Z/(IaE”GF 216Std 0,025 25 Well 1 327600 337500 362800 1,63704412
\Z/(IaE”GF 216Std 0,025 25 Well 2 372800 353300 345200 1,7061634
\Z/(IEE”GF 216Std 0,025 25 Well 3 341300 347700 345300 1,64723682
SEEF 216Std 0,1 100 Well 1 350000 345200 352100 1,66794075
SﬂgF 216Std 0,1 100 Well 2 404200 401300 402300 1,92355471
6§EF 216Std 0,1 100 Well 3 328700 313000 311300 1,5177576
sﬂgF 216Std 0,4 400 Well 1 302600 326200 294300 1,47013856
SEEF 216Std 0,4 400 Well 2 323400 317300 319000 1,52842809
SﬂgF 216Std 0,4 400 Well 3 292600 295800 277500 1,37904125
\Z/eE”GF 216Std 0 0 Well 1 185700 171100 187000

6§EF 216Std 0 0 Well 2 231300 238400 225700

SEEF 216Std 0 0 Well 3 219600 210400 214500

sﬂgF 360Std 0,004 4 Well 1 178000 181000 184000 1,27215931
\Z/(IEE”GF 360Std 0,004 4 Well 2 165100 160500 168900 1,15853182
\Z/(IEE”GF 360Std 0,004 4 Well 3 152900 144700 125300 0,99078485
\Z/(IEE”GF 360Std 0,025 25 Well 1 181700 178900 183200 1,27403358
\Z/(IeE”GF 360Std 0,025 25 Well 2 208000 204500 203300 1,44271769
\Z/(IEE”GF 360Std 0,025 25 Well 3 190000 187900 191400 1,33377587
SggF 360Std 0,1 100 Well 1 237400 230700 233900 1,64467005
\Z/(IEE”GF 360Std 0,1 100 Well 2 160100 151200 149400 1,07934401
sggF 360Std 0,1 100 Well 3 232000 231600 218700 1,5985162
zell 360Std | 0,4 400 | well1

VEGF ’

SggF 360Std 0,4 400 Well 2 196400 202400 208600 1,42303788
Zel 360Std 0,4 400 Well 3 181200 180700 179000 1,26723936

VEGF
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Versuch sﬁlr:kt KonzV | KonzT | Well Wertl Wert2 Wert 3 relativ

Zell

L. | 360std |0 0 well1 | 158800 154200 158500

Zell

L. | 360std |0 0 well2 | 133300 167100 140300

Zell

2o | 3e0std |0 0 well3 | 120700 129600 118000

\Z/‘E'LBF 576Std | 0,004 | 4 well1 | 164200 146600 161900 1,18096269
\Z/eE"GF 576Std | 0,004 | 4 well2 | 167500 157000 164700 1,22218521
\Z/eE"GF 576Std | 0,004 | 4 well3 | 174200 148500 163200 1,21394071
\Z/‘ELBF 576Std | 0,025 | 25 well1 | 146100 137000 141100 1,05979347
\Z/eE”c-;F 576Std | 0,025 | 25 well2 | 153000 153100 156200 1,15498001
\Z/eE"GF 576Std | 0,025 | 25 well3 | 149100 153300 151300 1,13349434
\Z/eE"GF 576Std | 0,1 100 | well1 | 147500 157700 130300 1,08802465
Zell 576Std | 0,1 100 | well2

VEGF '

\Z/eE”c-;F 576Std | 0,1 100 | well3 | 170100 179500 162300 1,2788974
\Z/eE"GF 576Std | 0,4 400 | well1 | 161600 142800 149400 1,13374417
\Z/eE”c-;F 576Std | 0,4 400 | well2 | 135600 149600 149300 1,08552632
\Z/eE”c-;F 576Std | 0,4 400 | well3 | 140100 135600 136900 1,03081279
Zell

T | s7estd |0 0 well1 | 128500 122500 128700

Zell

Lo | s7estd |0 0 well2 | 138500 138700 134500

Zell

L | s76std |0 0 well3 | 138400 135400 135600

Zell

VEGE 576Std 600 dummy

Zell | g1ogtg | 400,02 | 025/40 | \veyq | 140800 181800 164500 1,84066003
Kombi 5 0

Zell 400,02 | 025/40

ool | ozsd | & 0 Well 2

Zell | g1ogtg | 400,02 | 025/40 | \yoy3 | 127000 152200 146800 1,61317546
Kombi 5 0

Zell | g1ogtg | 800,02 | 025/80 | \yeyq | 147700 138000 152000 1,65398665
Kombi 5 0

Zell | g1ogtg | 800,02 | 025/80 | \yeyo | 133800 125600 136900 1,49754377
Kombi 5 0

Zell | g1ogtg | 80002 | 02580 | i3 | 133400 118600 124400 1,42234538
Kombi 5 0

ﬁﬁ'r'nbi 012std | 400,1 300’40 well1 | 120800 137300 125800 1,45068648
Zell | g12std | 4001 | 10940 | el

Kombi 0

ii'r'nbi 012std | 400,1 (1)00’40 well3 | 157000 165400 143300 1,75979342
ii'r'nbi 012std | 800,1 (1)00’ 80 | well1 | 123700 106000 119900 1,32107318
ﬁﬁ'r'nbi 012std | 800,1 300/ 80 | well2 | 13200 12600 12560 0,14529538
Zell 1 o12std | 8001 | 10980 | ez | 57680 52710 56090 0,62909686
Kombi 0

Zell

cel - |owsu |0 0/0 well1 | 90950 109200 84850

Zell | o1981d | 0 0/0 Well2 | 88860 84240 71610

Kombi

Zell | o1981d | 0 0/0 Well3 | 85980 89240 88970

Kombi

Zell 400,02 | 025/40

zel | oresw | 2 0 well 1

Zell 400,02 | 025/40

cel | oresa | 2 0 well2 | 190600 212400 200300 201100
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Versuch sﬁlr:kt KonzV | KonzT | Well Wertl Wert2 Wert 3 relativ

Zell | o705t | 400,02 | 025/40 | \yoy5 | 145600 157600 139100 147433333
Kombi 5 0

Zell | o705t | 800.02 | 025/80 | \yeyq | 71081 68522 69942 69848,3333
Kombi 5 0

Zell 800,02 | 025/80

zel | oresa | 2 0 well 2

Zell | g7t | 80002 | 025/80 | \yoi3 | 62080 53640 59830 58516,6667
Kombi 5 0

ﬁg'r'nbi o72std | 400,1 300’40 well1 | 165500 151400 157800 158233333
iglrlnbi 072std | 400,1 300’40 well2 | 156600 163600 155400 158533,333
i‘;'r'nbi 072std | 400,1 300’40 well3 | 144600 136600 155800 145666,667
ﬁf)'r'nbi o72std | 800,1 300/ 80 | well1 | 145000 131400 140100 138833333
ﬁ‘;'r'nbi o72std | 800,1 300’ 80 | well2 | 150400 154100 154000 152833,333
Zell 1 o72std | 8001 | 10980 | \wens | 123500 138600 117700 126600
Kombi 0

Zell 1 o7281d | 0 0/0 Welll | 106300 100300 93100

Kombi

Zell | o72s1d | 0 0/0 well2 | 106700 96480 106500

Kombi

Zell

cel . |orasu | o 0/0 well3 | 115900 109200 124000

Zell 400,02 | 025/40

cel | 216sw | 2 0 well 1

Zell | 51gstg | 400,02 | 025140 | \yoyo | 181600 161600 161800 1,64172473
Kombi 5 0

Zell 400,02 | 025/40

cel | 218 | 0 well3 | 89210 84220 86470 0,84491932
Zell 800,02 | 025/80

cel | 2168 |3 0 well 1

Zell | 51gstg | 800.02 | 025/80 | \veyo | 146700 144300 187800 1,5565501
Kombi 5 0

Zell | 51t | 800,02 | 025/80 | \voy3 | 154300 138000 141200 1,40928252
Kombi 5 0

ﬁi'r'nbi 216Std | 400,1 (1)00’40 well1 | 155000 143700 154100 1,47202566
ﬁ’f)'r'nbi 216Std | 400,1 (1)00’40 well2 | 125100 119800 122200 1,1934201
ﬁﬁ'r'nbi 216Std | 400,1 300’ 40 | wellz | 123600 126000 122000 1,20804933
ii'r'nbi 216Std | 800,1 (1)00/ 80 | well1 | 260800 227400 243100 237741247
ﬁi'r'nbi 216Std | 800,1 (1)00’ 80 | well2 | 88480 93910 82690 0,86175919
ieolr'nbi 216Std | 800,1 (1)00’ 80 | wellz | 102200 106400 95030 0,98708293
Zell | o16std | o 0/0 Well1 | 106800 86310 98240

Kombi

Zell | o16std | o 0/0 well2 | 127100 109400 115600

Kombi

Zell

cel | 2w.s |0 0/0 Well3 | 100400 93160 85800

Zell | ggpgtg | 40002 | 025/40 | \yoiq | 149800 165500 165600 1,69217777
Kombi 5 0

Zell | gggtg | 40002 | 025/40 | \yeyo | 177000 183200 177400 1,89485907
Kombi 5 0

Zell | 3505t | 400,02 | 025/40 | \yoy3 | 146800 160200 137700 1,5647982
Kombi 5 0

zell | 3gogtg | 80002 | 02580 | o1 | 176400 153900 173800 1,77381329
Kombi 5 0

Zell 800,02 | 025/80

cel | seos |2 0 well 2

Zell | g5t | 80002 | 025/80 | \yoy3 | 158400 158400 154300 1,6576938
Kombi 5 0

ﬁﬁ'r'nbi 360Std | 400,1 300’40 well1 | 161600 188100 168100 1,82202048
ﬁi'r'nbi 360Std | 400,1 300’40 well2 | 208900 212600 230000 2,29248038
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Versuch sﬁlr:kt KonzV | KonzT | Well Wertl Wert2 Wert 3 relativ
ﬁg'r'nbi 360Std | 400,1 300’40 well3 | 146700 149000 164600 1,61969105
iglrlnbi 360Std | 800,1 300/ 80 | well1 | 136700 141300 145200 1,48914459
i‘;'r'nbi 360Std | 800,1 éOO’ 80 | well2 | 190900 192300 182400 1,99021781
Zell 100/80

cel | seosu |so01 |: well 3

Zell | 3505t | 0 0/0 well1 | 95200 99980 10300

Kombi

Zell | 3505td | 0 0/0 well2 | 127200 108900 103300

Kombi

Zell | 3505td | 0 0/0 well3 | 88690 100300 118700

Kombi

Zell | 57gtg | 40002 | 025/40 | \yoyg | 169700 169500 186900 1,87107673
Kombi 5 0

Zell 400,02 | 025/40

cel | stesu | 0 well2 | 163700 163500 165600 1,75264515
Zell | 575t | 400,02 | 025/40 | \yoy3 | 154900 149400 162700 1,66088735
Kombi 5 0

Zell | 575t | 800,02 | 02580 | \yeyq | 147700 144800 125400 1,486263
Kombi 5 0

Zell 800,02 | 025/80

zel | s7estd | 2 0 well 2

Zell 800,02 | 025/80

ool | s7estd | ¢ 0 well3 | 163600 165900 159200 1,73806348
i?)lrlnbi 576Std | 400,1 800’40 well1 | 108600 112600 105100 1,16048724
Zell | 5765td | 4001 | 10940 | el 2

Kombi 0

ﬁi'r'nbi 576Std | 400,1 300’40 well3 | 126700 120400 130700 1,34364719
Zell 100/80

ool | 57estd | 801 | ¢ well 1

ﬁﬁ'r'nbi 576Std | 800,1 300’ 80 | well2 | 114100 116100 116700 1,23375122
Zell | 5765td | 8001 | 10980 | ez | 91030 112800 106800 1,10475682
Kombi 0

Zell

Zel | s7estd | o 0/0 well1 | 103600 108500 104200

Zell

ool | 57estd | 0 0/0 Well 2

Zell | 57651 | 0 0/0 Well3 | 83210 83790 79050

Kombi
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