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1 Einleitung 1 

1 Einleitung 

1.1 Osseointegration und dentale Implantate 

Enossale Implantate spielen in der Versorgung teil- oder unbezahnter Patienten eine 

wichtige Rolle bei der kaufunktionellen Rehabilitation. Dabei können sie mehrere 

Aufgaben übernehmen: Zum einen dienen sie dem Erhalt oder der Wiederherstellung 

sowohl der Kaufunktion als auch der Phonetik sowie des natürlichen Gesichtsprofils 

(Koeck und Wagner 2005). Zum anderen bewirken sie den Strukturerhalt knöcherner 

Anteile durch Resorptionsprophylaxe (Koeck und Wagner 2005; Lehmann et al. 2012). 

Die Grundlage einer suffizienten Versorgung mittels enossaler Implantate ist deren 

Verankerung im Knochen, um eine dauerhafte und regelrechte Funktion zu 

gewährleisten. Die Immobilisation des Implantats im umliegenden Knochengewebe geht 

dabei vom Implantatlager aus und geschieht durch Knochenneusynthese um das 

Implantat herum (Albrektsson et al. 1981; Carlsson et al. 1986; Schliephake et al. 2005b). 

Bei diesem Prozess spielt die Osseointegration eine entscheidende Rolle, welche von 

Brånemark als direkter Kontakt und Verankerung des Implantats mit dem umgebenden 

Knochen und Erhalt dieser unter Belastung definiert wurde. Dies geschieht durch 

strukturelle und funktionelle Apposition von vitalem und geordnetem Knochen an die 

Implantatoberfläche (Brånemark et al. 1969; Brånemark et al. 1977).  

Im Gegensatz zur Osseointegration als erfolgreiche Verankerung eines Implantats im 

Knochen, die auch als ankylotische Einheilung bezeichnet wird (Koeck und Wagner 

2005), ist die fibroossäre Einheilung eine Indikation für eine Explantation. Bei dieser 

mangelhaften Form der Implantat-Knochen-Reaktion entsteht zwischen dem Implantat 

und dem knöchernen Implantatlager eine Bindegewebszone, welche keinerlei 

Ähnlichkeit mit dem natürlichen Desmodont besitzt, anfällig für Infekte ist und somit die 

Prognose verschlechtert (Watzek et al. 2009). 

Notwendige Voraussetzung einer erfolgreichen Osseointegration ist unter anderem die 

komplikationslose Heilung des Knochens. Osseointegrative Prozesse können dabei durch 

vielfältige Faktoren beeinträchtigt werden. So kann bei einer Beeinträchtigung der 

Stoffwechsellage im Bereich des knöchernen Implantatlagers durch verschiedene 
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endogene wie exogene Faktoren eine sichere Verankerung des Implantats im knöchernen 

Lager nicht immer erfolgen. Derartige Einflüsse können beispielsweise 

Systemerkrankungen wie ein schlecht eingestellter Diabetes mellitus (endogen) sein, aber 

auch Nikotinabusus oder Traumata (exogen) im betroffenen Gebiet. Auch iatrogene 

Einflüsse können eine Problematik der erfolgreichen Osseointegration darstellen. Dazu 

zählen insbesondere die strahleninduzierte Osteonekrose, auch Osteoradionekrose 

genannt (Madrid et al. 2010), sowie die medikamenten-assoziierte Osteonekrose 

(Migliorati 2003).  Eine weitere Grundvoraussetzung für die erfolgreiche 

Osseointegration ist die aseptische, atraumatische und exakte chirurgische 

Implantatinsertion (Brånemark et al. 1969).  

In Abhängigkeit von den genannten Faktoren kann die Einheilphase enossaler Implantate 

unterschiedlich lange dauern. Brånemark und seine Kollegen beschrieben für den 

Unterkiefer unter optimalen Bedingungen eine Einheildauer von drei bis vier Monaten 

und für den Oberkiefer von fünf bis sechs Monaten (Adell et al. 1981; Brånemark 1983). 

Spätere Studien zeigten, dass dies auch schon nach kürzerer Zeit erfolgt sein kann 

(Cochran et al. 2002; Beldar et al. 2013). 

Ist ein Implantat durch erfolgreiche Osseointegration in ausreichender Dimension mit 

einem entzündungsfreien Knochenlager umgeben, kann es ähnlich stark belastet werden 

wie ein parodontal gesunder Zahn (Lehmann et al. 2012). 

1.2 Titan 

1.2.1 Historie 

Titan als eigenes Element wurde Ende des 18. Jahrhunderts erstmals entdeckt. Der 

englische Chemiker William Gregor untersuchte 1791 Titaneisensand aus einem Fluss 

und beschrieb das bis zu diesem Zeitpunkt unbekannte Material. 1795 war es der deutsche 

Chemiker Heinrich Klaproth, der aus Rutil (einem Titanoxid) eine Substanz gewann. 

Diese benannte er nach dem Göttergeschlecht der Titanen aus der griechischen 

Mythologie (Zwicker 1974; Brauner 1992). 

Erst im Jahre 1939 wurde der Grundstein für die industrielle Verarbeitung von Titan 

gelegt, als es Kroll gelang, aus Titantetrachlorid reines Titan zu gewinnen. Bei dem nach 

ihm benannten Kroll-Prozess wird das Ausgangsmaterial mit Hilfe von Kalium und 
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Magnesium zu Titan reduziert, was nunmehr die Herstellung von großen Mengen 

ermöglicht (Brauner 1992).  

1.2.2 Eigenschaften 

Titan ist ein Übergangsmetall mit der Ordnungszahl 22 und steht in der vierten 

Nebengruppe des Periodensystems. Es ist durch seine hervorragenden 

Materialeigenschaften in den letzten Jahrzehnten zum Goldstandard von enossalen 

Implantaten in der Zahnmedizin geworden (Albrektsson et al. 2008). Die wichtigsten 

Eigenschaften, mit denen sich Titan als Implantatmaterial von anderen Materialien 

hervorhebt, sind dabei das geringe spezifische Gewicht mit 4.5 g/cm3, der sehr niedrige 

Wärmeleitkoeffizient mit 22 W/mK, ein günstiges Verhältnis des 

Elastizitätskoeffizienten von 110 Gpa zur Wichte (Kuchling 2011), eine verhältnismäßig 

hohe Festigkeit, die mittels Legierungen noch verbessert werden kann und die sehr hohe 

Korrosionsbeständigkeit gegenüber aggressiven Medien und die damit verbundene 

Biokompatibilität (inert) (Päßler 1997). 

Die hohe Korrosionsbeständigkeit steht im Widerspruch zum negativen Normalpotential, 

was eigentlich auf ein lösliches und reaktionsfreundliches Metall schließen lässt (Hösch 

und Strietzel 1994; Strietzel et al. 1998). Durch eine passivierende Oxidschicht, die 

wiederum durch die Reaktionsfreudigkeit des Titans mit Sauerstoff entsteht, kommt eine 

ausgezeichnete Gewebeverträglichkeit zustande. Diese auch als Passivierungsschicht 

bezeichnete Titanoxidschicht isoliert das Titan gegen Einflüsse der Umgebung und der 

Reaktion mit dieser. Nach Beschädigung der Titanoxidschicht wird diese innerhalb 

kürzester Zeit erneut gebildet. Die Oxidschicht und das geringe allergene Potenzial im 

Vergleich zu anderen Metallen macht die gute Biokompatibilität von Titan aus, was in 

der Medizin auch als inert bezeichnet wird (Päßler 1997; Hosoki et al. 2018). 

1.3 Modifizierung von Titanoberflächen 

Bei gesunden, physiologischen Voraussetzungen sorgt der biologische Prozess der 

periimplantären Knochenheilung für Erfolgsraten von mehr als 90% nach zehn bis 15 

Jahren (Lindquist et al. 1996; Schwartz-Arad et al. 2005). Zur Ermöglichung einer 

erfolgreichen Osseointegration trotz beeinträchtigter Knochenverhältnisse etwa durch 

Infektionen, Traumata oder Systemerkrankungen (s. o.) kann die Oberfläche von 
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Titanimplantaten biofunktionalisiert werden. Dabei kann die Kompensation der 

verringerten biologischen Qualität des Knochens durch eine Förderung der 

Regenerationsfähigkeit des umliegenden Knochengewebes oder auch durch 

Bereitstellung von Stimuli an der Implantatoberfläche erfolgen. Dies geschieht über zwei 

Hauptwege: Veränderung der Oberflächenmorphologie oder Veränderung der 

Oberflächenchemie (Schliephake und Scharnweber 2008). 

1.3.1 Morphologiemodifizierung der Titanoberfläche 

Um die Gewebeintegration von Implantaten zu verbessern, kann dessen Oberfläche 

vergrößert werden. Dies ist sowohl durch Abtragen (ablativ) als auch durch Auftragen 

(additiv) möglich (Schliephake und Scharnweber 2008). Es zeigte sich, dass es durch eine 

Erhöhung der Oberflächenmikrorauheit zu einer besseren Anlagerung von Osteoblasten 

an das Implantat kommt als bei glatten Oberflächen (Boyan et al. 1998). Ferner wurde 

bewiesen, dass eine raue Oberfläche während der Osseointegration die Beeinflussung der 

Proliferation und Differenzierung der Osteoblasten bewirkt; dabei liegt insgesamt ein 

reiferer Osteoblastenphänotyp vor (Kieswetter et al. 1996; Wennerberg und Albrektsson 

2009).  

Ein frühes Verfahren der Modifizierung von Titanoberflächen durch Vergrößerung der 

Implantatfläche stellt das Titan-Plasma-Spray-Verfahren (TPS) dar (Ledermann 1979). 

Dabei wird Titanpuder durch eine Hochtemperatur-Plasmaflamme teilweise geschmolzen 

und auf die Oberfläche des Titanimplantats gesprüht. Die so erzeugte raue 

Implantatoberfläche führt zu einer im Vergleich mit einer glatten Oberfläche des 

Implantats erhöhten mechanischen Retention im Implantatlager (Claes et al. 1976). Da es 

nicht in ausreichendem Maße gelungen ist, die beim TPS-Verfahren entstandenen 

unerwünschten Nebenprodukte zu eliminieren und zudem Bedenken hinsichtlich des 

Abtrages von Titanpartikeln während der Implantation bestanden (Weingart et al. 1994), 

werden derzeit vermehrt ablative Verfahren verwendet. Dabei bedienen sich die 

modernen Modifikationsverfahren der Möglichkeit, Material von der 

Implantatoberfläche mittels Ätzen durch Säuren (Klokkevold et al. 2001), durch 

Sandstrahlen (Ivanoff et al. 2001) oder einer Kombination aus beidem abzutragen (Buser 

et al. 1998). Bei den jeweiligen Verfahren unterscheiden sich die Grade der entstehenden 

Rauheit. Während durch Ätzung eine Oberflächenstruktur im Nanometerbereich entsteht, 

kommt es durch Sandstrahlen zu einer Struktur im Submillimeter- bis 
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Mikrometerbereich. Dies ist ein nicht unerheblicher Unterschied, da verschiedene Grade 

der Rauheit die Produktion von Rezeptoren verändern, welche zur Vermittlung der 

Adhäsion an der Titanoberfläche beitragen (Postiglione et al. 2003).  

Bei Knochenimplantatkontakt mit einer rauen Oberfläche wurde in der 

Knochenneubildung sowohl eine erhöhte Produktion von Zytokinen nachgewiesen als 

auch Moleküle, die auf eine osteogene Differenzierung von denjenigen Zellen hinweisen, 

welche Kontakt mit einer mikrostrukturierten Oberfläche hatten (Kieswetter et al. 1996; 

Boyan et al. 1998). Bedeutsam ist zudem die mit der Rauigkeit einhergehende Erhöhung 

der Oberflächenenergie, welche die Wechselwirkungen des Implantats mit dem 

umliegenden Gewebe begünstigt. Hierdurch wird die Adsorption von Serummolekülen 

und anderen Glykoproteinen der extrazellulären Matrix (ECM) wie Fibronektin 

erleichtert (Park und Davies 2000; Boukari et al. 2006).  

Insgesamt haben mehrere Studien belegt, dass Implantate, deren Oberflächen derart 

modifiziert wurden, einen früheren und intensiveren Knochenimplantatkontakt ausbilden 

als bei Implantaten ohne entsprechende Modifizierung; dies kann sogar in 

beeinträchtigtem Knochengewebe erfolgreich sein (Cordioli et al. 2000; Bergkvist et al. 

2004; Friberg et al. 2005; Iezzi et al. 2005). 

1.3.2 Beschichtung der Titanoberfläche mit Peptiden und Proteinen 

Ein weiterer Ansatz zur Verbesserung der Osseointegration von Titanimplantaten besteht 

darin, diejenigen Moleküle oder Proteine an der Titanoberfläche zu immobilisieren, die 

die periimplantäre Knochenheilung durch vielfältige Prozesse verbessern (Junker et al. 

2009). Diese können zum einen Aminosäuresequenzen wie die RGD-Sequenz 

(Aminosäuresequenz aus Arginin, Glycin und Asparaginsäure im Einbuchstabencode) 

sein, zum anderen Wachstumsfaktoren wie der vascular endothelial growth factor 

(VEGF) oder das bone morphogenetic protein 2 (BMP-2), welches für die Rekrutierung 

und osteogenen Differenzierung von undifferenzierten Mesenchymzellen von 

entscheidender Bedeutung ist (Hankenson et al. 2015).   

Die am wenigsten aufwendige und komplexe Herangehensweise, Wachstumsproteine 

oder Peptidsequenzen an die Oberfläche eines anorganischen Biomaterials wie Titan 

binden zu können, ist die Nutzung der Adsorption. Bei der adsorptiven Bindung, welche 

als Anreicherung von Stoffen an Oberflächen definiert ist, kann man sich beider 
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Unterarten, die Physisorption und die Chemisorption, bedienen (Schliephake und 

Scharnweber 2008).  

Bei der Physisorption entsteht die Anhaftung des Stoffes durch Van-der-Waals-Kräfte, 

eine chemische Bindung wird nicht eingegangen. Bei Titan als anorganischem 

Biomaterial macht man sich dabei seine negativ geladene Oberfläche zu Nutze, weil 

positiv geladene Proteine an diesen negativen Oberflächenladungen binden können 

(Schliephake 2010).  

Bei in vivo Versuchen wurden Titanoberflächen mittels Physisorption mit BMP-2 

beladen. Hierbei zeigte sich zwar eine vermehrte Bildung von Knochenhartgewebe und 

eine verstärkte Vaskularisierung, jedoch gingen während der ersten Stunden der 

Freisetzung je nach Oberflächenstruktur 96%-99% der Bioaktivität verloren (Hall et al. 

2007). 

Die Physisorption wird ebenfalls verwendet, um Proteine und Peptide indirekt mittels Co-

Adsorption zu binden. Dazu werden Strukturproteine wie z. B. Kollagen auf der 

Titanoberfläche gebunden, die sodann als Reservoir für Wachstumsproteine und andere 

Komponenten der Knochenmatrix dienen können. Bei diesem co-adsorptiven Verfahren 

mit Kollagen wurde zwar BMP auf Titanoberflächen gebunden (Bierbaum et al. 2006) 

und die Knochenbildung verbessert. Jedoch konnte die spezifische Wirkung des 

freigesetzten Wachstumsproteins nicht gezeigt werden, weil schon die alleinige 

Beschichtung mit Kollagen eine vergleichbare Knochenneubildung erzeugte 

(Schliephake et al. 2005a). 

Ebenfalls durch die Bindung von Kollagen wurde eine Beschichtung von Titan mit VEGF 

erreicht, indem Heparin kovalent in das Kollagen eingebaut und der Wachstumsfaktor 

physikalisch an das Heparin immobilisiert wurde (Steffens et al. 2004).   

VEGF nimmt eine wichtige Rolle in der Regulation der Vaskulogenese ein und fördert 

die Angiogenese (Neufeld et al. 1999). Neben der Induktion von Proliferation und 

Migration der Endothelzellen hat es auch chemotaktische Eigenschaften, die die 

Differenzierung von Osteoblasten und Chondroblasten beeinflusst. Dadurch hat es einen 

fördernden Einfluss auf die Knochenregeneration (Kanczler und Oreffo 2008). 

Im Vergleich zu nicht modifizierten, heparinisierten Kollagenbeschichtungen, welche 

schon eine Zunahme der Endothelzellproliferation bewirkt hatten, konnte durch Beladung 

mit VEGF ein weiterer Anstieg der Proliferation erreicht und somit das angiogenetische 

Potential gesteigert werden (Steffens et al. 2004). 
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Mit einem ähnlichen Ansatz wurde mittels Kollagen und Co-Adsorption versucht, RGD-

Peptide auf Titanoberflächen zu binden, um die Osseointegration zu verbessern 

(Schliephake et al. 2002).  

RGD-Peptide gehen durch Bindung an Integrin-Rezeptoren auf der Zelloberfläche eine 

Zellbindung mit Proteinen der ECM ein (Matsuura et al. 2000). Neben der dadurch 

entstehenden mechanischen Verankerung werden in den Zellen Signalketten aktiviert, die 

zur Migration und Proliferation der Zellen führen. Solche die RGD-Sequenz 

präsentierende Proteine sind beispielsweise Vitronectin (Zell-Matrix-Adhäsion), 

Osteopontin (Knochenwachstum) oder Fibrinogen (Blutplättchenkoagulation) 

(Pierschbacher und Ruoslahti 1984; Healy et al. 1999; Zamuner et al. 2017). Um 

bestimmte Zielzellen zu aktivieren, sind die unterschiedlichen Integrin-Rezeptoren 

anzusprechen, was durch komplexere RGD-Sequenzen (RGDXY-Sequenzen) möglich 

ist (Cutler und García 2003; Petrie et al. 2006).  

Um die RGD-Sequenzen auf der Titanoberfläche zu immobilisieren, wurde das Titan 

zuerst mit Kollagen beschichtet. Hierfür wird das Kollagen aus einer Lösung adsorbiert 

und anschließend durch einen elektrochemischen Prozess fixiert. Die in diesem Fall 

zyklischen RGD-Peptide binden kovalent über Thiolanker an Kollagen. 

Versuche zeigten, dass es auf glatten Titanoberflächen mit so gebundenen RGD-Peptiden 

zu einer signifikanten Steigerung des Implantat-Knochen-Kontaktes kam (Schliephake et 

al. 2002; Schliephake et al. 2005b). Bei geätzten Titanoberflächen jedoch kam es über 

den positiven Effekt der Nanostrukturierung hinaus zu keinen Verbesserungen durch die 

Immobilisierung der RGD-Peptide (Schliephake et al. 2009). Daher ist es durch dieses 

Verfahren bisher nicht möglich gewesen, die Vorteile einer nanostrukturierten 

Implantatoberfläche durch eine RGD-Peptid-Bindung zu erweitern. 

Im Gegensatz zu Physisorption wird bei der Chemisorption zwischen der Oberfläche und 

einem Stoff eine chemische Bindung eingegangen, bei der eine Veränderung sowohl des 

Adsorbens als auch des Adsorbats möglich ist. Bedeutsam ist dies für die Beschichtung 

von Titan mit bioaktiven Proteinen, da durch eine chemische Veränderung der 

Proteinstruktur die biologischen Eigenschaften verändert und eingeschränkt werden 

können. 

Um Titanoberflächen mittels Chemisorption mit knochenwachstumsfördernden Faktoren 

beschichten zu können, ist die Verwendung von Ankermolekülen erforderlich. Diese 

Ankermoleküle besitzen zum einen eine oberflächenaktive Kopfgruppe, die kovalent an 
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die Substratoberfläche bindet, und zum anderen eine funktionelle Gruppe, die Proteine 

bindet (Schliephake 2010). Für BMP-2 werden dabei üblicherweise Phosphonatanker 

benutzt, welche über ihre Phosphonatgruppe an der Oxidschicht der Titanoberfläche 

binden. Die endständigen funktionellen Gruppen dieser Ankermoleküle werden aktiviert, 

wodurch wiederum eine kovalente Bindung mit Aminogruppen von Wachstumsfaktoren 

möglich wird. Die chemisorptive Bindung von BMP-2 ermöglichte eine verzögerte 

Freisetzung des Faktors und eine signifikante periimplantäre Knochenbildung (Adden et 

al. 2006). 

Ein anderer Ansatz zur Immobilisierung von Wachstumsfaktoren an Titanoberflächen ist 

die nanomechanische Verankerung. Dieses Verfahren basiert auf dem Wachstum der 

Oxidschicht auf der Oberfläche des Titans durch anodische Polarisation. Durch das 

Wachsen der Oxidschicht wird es möglich, Moleküle oder Nanopartikel einzubauen. Dies 

wurde erfolgreich mit an Phosphonatankern konjugierten RGD-Peptiden durchgeführt 

(Bernhardt et al. 2005). 

Ein Nachteil sowohl der nanomechanischen als auch der chemisorptiven Immobilisierung 

von biologisch aktiven Proteinen und Peptiden an der Oberfläche von Titan zur 

Verbesserung der periimplantären Geweberegeneration ist die mangelnde Möglichkeit 

der Sterilisierung. Die bei Implantaten notwendige Sterilisierung führt in beiden Fällen 

zu einer leichten Inaktivierung der Oberfläche (Schliephake 2010). 

Aus diesem Grund wurde die nanomechanische Verankerung durch den Einbau von 

terminal funktionalisierten Oligonukleotiden erweitert, da diese eine Sterilisierung besser 

überstehen (Michael et al. 2007). 

Untersuchungen zur Verankerung von rh-BMP-2 auf Titanoberflächen mittels 

nanomechanisch fixierten Oligonukleotidankerstränge zeigten zudem, dass es durch die 

längere Verweildauer des Wachstumsfaktors an der Implantatoberfläche zu einem 

signifikanten Anstieg der Proliferation und Differenzierung von mesenchymalen 

Stammzellen und Endothelzellen kam. Weitere Konsequenz war eine vermehrte 

Transkription osteogener Marker wie Osteopontin oder das Osteoblasten-spezifische Gen 

CBFA-1 (core binding factor), das auch als runt related transcription factor 2 (RUNX2) 

bezeichnet wird  (Abe et al. 2000; Schliephake et al. 2012). In vivo zeigte sich, dass es 

zwar in einem Bereich von 200 µm um das Implantat zu einem erhöhten 

Knochenimplantatkontakt kam, dies jedoch nicht mit einer signifikanten Erhöhung des 

periimplantären Knochenvolumen einherging. Als Ursache wurde eine zu geringe 
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Beladungsdosis von rh-BMP-2 auf der Titanoberfläche angenommen (Schliephake et al. 

2015). 

1.3.3 Polyelektrolyt Multilayer (PEM) 

Wachstumsfaktoren binden im nativen Gewebe reversibel über spezifische Domänen an 

Komponenten der ECM. Das BMP-2 nutzt dafür seine heparan sulfate binding domain 

(HSBP-Bindedomäne), welche eine hohe Affinität für sulfatierte Glykosaminoglykane 

(sGAG) besitzt, natürliche Polyelektrolyte der ECM. Um sich dies zunutze zu machen, 

kann man das Anfang der 1990er Jahre von Decher, Moehwald und Lvov entwickelte 

Layer-by-Layer-Verfahren verwenden. Bei diesem Verfahren werden die 

entgegengesetzten Ladungen von Polyelektrolyten und einem Substrat genutzt, um 

Beschichtungen erzeugen zu können. Die elektrostatischen Anziehungskräfte führen 

dabei zu einer relativ starken, nicht-kovalenten Bindung der beiden Ausgangsstoffe.  

Um die Polyelektrolyt Multilayerbeschichtung zu erstellen, wird die negativ geladene 

Titanoberfläche mit einer Schicht des Substrats, einem Polykation, benetzt und 

anschließend das Polyelektrolyt, ein Polyanion, als zweite Schicht aufgebracht. Nun 

können diese Schritte beliebig oft wiederholt werden, sodass unterschiedliche 

Schichtanzahlen erreicht werden. Zwischen den verschiedenen Schichtauftragungen wird 

die Titanoberfläche jeweils gespült, um ungebundene Bestandteile zu entfernen 

(Abbildung 1).  

Für die Beladung der PEM-Beschichtung mit einem Wachstumsfaktor wie dem rh-BMP-

2 wird der Titankörper mit der Beschichtung in einer Lösung des Wachstumsfaktors 

inkubiert. 

Eine effektive Bindung von rh-BMP-2 auf einer Implantatoberfläche erreicht man durch 

die Verwendung sulfatierter Glykosaminoglykane wie Hyaluronsäure, Heparin oder 

Chondroitinsulfat als Polyanion und Poly-L-Lysin als Polykation. Diese PEM-Filme 

weisen biomimetische, der ECM in chemischer Komposition und Hydratisierung analoge 

Eigenschaften auf. PEM-Beschichtungen, in die Glykosaminoglykane (GAG) integriert 

sind, imitieren die ECM, weil diese viele der GAGs besitzt (Decher 1997; Boudou et al. 

2010).  



1 Einleitung 10 

Abbildung 1: Schematische Darstellung einer Polyelektrolyt-Multilayerbeschichtung 

Studien zeigten indessen einen Nachteil der GAG-PEM Beschichtungen (Richert et al. 

2002; Ren et al. 2008; Grohmann et al. 2011), indem durch die unbeladene Beschichtung 

zytophobe Effekte auftraten. Diese Nachteile wurden auf die mangelnde Steifigkeit der 

Beschichtung zurückgeführt. Diese wiederum konnte in der Folge jedoch durch 

photochemische Vernetzung der PEM-Beschichtung verbessert werden. Bei dieser 

Nachvernetzung kommt es zu strukturellen Veränderungen der Schichten und Entstehung 

von zusätzlichen Verbindungen unter den Schichten, wodurch die gesamte Beschichtung 

steifer wird. Durch diese Nachversteifung konnte die Zytokompatibilität erhöht werden. 

Im Unterschied hierzu kam es bei PEM-Beschichtungen, welche mit Wachstumsfaktoren 

beladen wurden auch ohne Nachversteifung zu einer ausreichenden Zytokompatibilität, 

um die Proliferation und Differenzierung von Osteoblasten zu fördern (Grohmann et al. 

2011). 

Zwei weitere große Vorteile der Polyelektrolyt Multilayerbeschichtung sind die 

Haltbarkeit und Sterilisierbarkeit der beschichteten Implantate, wodurch sie sich von 

anderen Möglichkeiten von Wachstumsfaktoren-Immobilisation unterscheidet. 

Damit biofunktionalisierte Materialien eine breite Anwendung finden können, bedarf es 

zum einen der Haltbarkeit für eine Lagerung und zum anderen der Sterilisation.  

Studien haben gezeigt, dass bei PEM-Beschichtungen die Haltbarkeit durch 

Lufttrocknung der beschichteten und beladenen Titanoberflächen erreicht werden kann. 

Dabei zeigte sich auch nach einer Lagerung von 6 Monaten keine signifikante Abnahme 
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der Bioaktivität des rh-BMP-2. Zudem bleibt das osteoinduktive Potenzial des 

Wachstumsfaktors nach einer Sterilisation durch γ-Bestrahlung bestehen, obwohl die 

Bioaktivität gesunken war. Dabei behielt das rh-BMP-2 bei einer γ-Bestrahlung mit 25 

kGy 50% seiner Bioaktivität, während es bei einer Bestrahlung mit 50 kGy lediglich 20% 

waren (Guillot et al. 2013). Hier ist zu beachten, dass bei einer γ-Bestrahlung mit 25 kGy 

bereits der für Medizinprodukte erforderliche Sterilisationsgrad SAL (Sterility Assurence 

Level = Sterilisations-Sicherheits-Ebene) von 10-6 erreicht wird und neuere 

Untersuchungen nahe legen, dass sich diese Dosis bei gleichbleibender Sterilität sogar 

noch reduzieren lässt (Nguyen et al. 2007). 

Somit sind PEM-Beschichtungen ein vielversprechender Ansatz, Wachstumsproteine wie 

das BMP-2 zu binden und so die Osseointegration von Titanimplantaten in breiter 

klinischer Anwendung zu verbessern (Guillot et al. 2013). 

1.4 BMP-2 

Das bone morphogenetic protein 2 (BMP-2) gehört zu der Gruppe der 

Wachstumsfaktoren. Dies sind Proteine, welche die Zellproliferation und 

Zelldifferenzierung aus Progenitorzellen fördern, indem sie über transmembranöse 

Rezeptoren eine intrazelluläre Signalkaskade in Gang setzen. Dabei gehört das BMP-2 

auf Grund seiner Aminosäuresequenz zur Untergruppe der transforming growth factor 

(TGF)-b-Superfamilie. Neben den verschiedenen bone morphogenetic proteins - der 

größten Gruppe - gibt es noch andere Mitglieder innerhalb der TGF-b-Superfamilie. Dazu 

gehören unter anderem Activine, Inhibine, growth and differentiation factors (GDFs) 

oder die müllerian inhibiting substance (MIS), aber auch die TGF-b-Proteine an sich 

(Massagué 1990; Böttner et al. 2000).  

Für die der vorliegenden Arbeit zugrundeliegenden Versuche wurde rekombinantes 

humanes BMP-2 (rh-BMP-2) aus chinese hamster ovary cells (CHO-Zellen) verwendet.  

1.4.1 Historie 

Bereits im Jahr 1965 wies Marshall R. Urist mittels tierexperimenteller Versuche die 

Knochenneubildung aus implantiertem demineralisiertem Knochengewebe in 

muskulärem Implantatlager nach. Daraus stellte er die These auf, dass es in der ECM 

Proteine geben müsse, welche die De-Novo-Knochensynthese durch Autoinduktion 

anregen (Urist 1965; Urist et al. 1967). Diese osteoinduktiven Proteine wurden im Verlauf 
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bone morphogenetic proteins genannt (Urist et al. 1973; Urist et al. 1983), womit die 

charakteristische Wirkung auf Differenzierung und Proliferation von pluripotenten 

Stammzellen zu Knochenzellen beschrieben wird (Kübler 1997; Chen et al. 2004). 

Mittlerweile wurden bereits über 30 verschiedene Subtypen (Böttner et al. 2000; Ducy 

und Karsenty 2000) der bone morphogenetic proteins identifiziert, wobei lediglich das 

BMP-1 zu den Matrix-Metalloproteasen gezählt wird. Das BMP-2 hat innerhalb der 

BMP-Familie das höchste osteoinduktive Potential (Jiang et al. 2011). Die Einflüsse der 

einzelnen Proteine auf den Organismus unterscheiden sich; sie haben neben der 

Knochenneubildung unter anderem auch Auswirkungen auf die Skelettentwicklung, die 

embryonale Organogenese sowie die Apoptose. Sie spielen bei der Entwicklung fast aller 

Organe eine Rolle, insbesondere der Lungen, der Nieren, der Haut sowie der Gonaden 

(Hogan 1996; Ducy und Karsenty 2000). Der ursprünglich gewählte Name bone 

morphogenetic protein ist somit ein wenig irreführend, da er das Aufgabenspektrum 

dieser unterschiedlichen Proteine nur beschränkt abdeckt; er hat sich aber dennoch bis 

dato in der Wissenschaft behauptet (Hogan 1996). 

Die Voraussetzung für die weitere Erforschung und den klinischen Einsatz von einigen 

BMP-Subtypen wurde mit der Isolierung und rekombinanten, also biotechnologischen 

Herstellung der Proteine geschaffen (Kübler 1997).  

1.4.2 Wirkungsweise 

Die Wirkung von BMP-2 wird wie bei allen Proteinen der TGF-b-Superfamilie durch die 

Bindung an transmembranösen Rezeptoren ausgelöst, die eine Serin-Threonin-Kinase-

Aktivität aufweisen (Mundy et al. 2001). Es gibt zwei Hauptsubtypen der bone 

morphogenetic protein-Rezeptoren, welche wiederum Untergliederungen besitzen: zum 

einen den Typ I-Rezeptor (BMPR-I) und zum anderen den Typ II-Rezeptor (BMPR-II). 

Beide haben jeweils wiederum Untergliederungen und sind für den ungestörten Ablauf 

der Signalkaskade unverzichtbar (ten Dijke et al. 1994; Rosenzweig et al. 1995; Heldin 

et al. 1997; Chen et al. 2004; Chen et al. 2012).  

BMP-2 bindet extrazellulär an die beiden Rezeptoren, woraufhin der Typ II-Rezeptor mit 

dem Typ I-Rezeptor einen Komplex bildet (Abbildung 2) und diesen mittels seiner 

intrazellulären Kinase-Domäne phosphoryliert. Hierdurch geht der Typ I-Rezeptor in den  
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aktiven Zustand über und phosphoryliert wiederum intrazelluläre Proteine, so genannte 

Smad-Proteine (Heldin et al. 1997; Massagué 1998). 

Abbildung 2: Wirkungsweise von BMP-2. BMP-2 = bone morphogenetic protein 2; BMPR-I = bone 

morphogenetic protein protein receptor I; BMPR-II = bone morphogenetic protein protein receptor II; 

P = Phosphatgruppe; I-Smad = inhibierendes Smad; Nach Inhalten aus Heldin et al. 1997, Massagué 1998, 

Lo und Massagué 1999, Tardif et al. 2004, Chen at al. 2004, Chen et al. 2012. 

Der Name Smad entstand durch die Kombination der beiden Worte (ein so genanntes 

Portmanteauwort) bzw. deren Abkürzungen Mad (Mothers against decapentaplegic) und 

Sma (small), die für Gene in unterschiedlichen Spezies (Drosophila und Caenorhabditis 

elegans (Attisano und Wrana 1998)) stehen und zur Vereinfachung der Nomenklatur 

zusammengefasst wurden (Attisano und Wrana 1998; Whitman 1998).   

Generell gibt es verschiedene Smad-Subtypen, wobei in diesem Fall die Smads 1, 4, 5 

und 8 von Relevanz sind. Der aktivierte Typ I-Rezeptor phosphoryliert die Smads 1, 5 

und 8, woraufhin sich diese vom Rezeptor lösen, mit dem Smad 4 einen Komplex bilden 

und anschließend in den Nucleus translozieren. Nach der Translokation in den Nucleus 

interagiert der Smad-Komplex mit weiteren Transkriptionsfaktoren, so genannten Co-

	

	

BMPR-I	
	

BMPR-II	
	

P	

Smad	4	
Smad	8	

Smad	8	

Smad	4	

	 	

Co-
Faktoren	

	 	

BMP2	

Cytoplasma	

	Nucleus	

Noggin,	Chordin,	
Follistatin,	Gremlin	

I-Smad	

I-Smad	

Smad	5	

Smad	5	

Smad	1	

Smad	1	

P	
P	

P	

P	

P	

P	
P	



1 Einleitung 14 

Faktoren, und bindet schlussendlich an diese. Hierdurch wird die Transkription 

spezifischer Gene ausgelöst (Heldin et al. 1997; Massagué 1998; Attisano und Wrana 

2002; Chen et al. 2004). Dies ist beispielsweise das Osteoblasten-spezifische Gen CBFA-

1 / RUNX2 (Abe et al. 2000).  

Die Aktivität der Signalkaskade ergibt sich aus dem Wechselspiel von extrazellulär 

vorhandenem BMP-2 und Antagonisten, welche die Aktivität von BMP-2 reduzieren oder 

ganz verhindern. Ein wichtiger Vertreter ist dabei das extrazelluläre Polypeptid Noggin, 

das mit unterschiedlicher Affinität verschiedene Vertreter der TGF-b-Superfamilie bindet 

(Zimmerman et al. 1996; Abe et al. 2000; Devlin et al. 2003; Chen et al. 2004; Chen et 

al. 2012). Durch die Bindung an das Noggin kann kein Ligand-Rezeptor-Komplex 

entstehen, da BMP-2 in gebundener Form nicht an die transmembranösen Rezeptoren 

binden kann, sodass das Protein inaktiviert ist. Ähnliche Eigenschaften besitzen die 

ebenfalls extrazellulären Proteine Chordin, Follistatin und Gremlin  (Tardif et al. 2004). 

Durch die Inhibierung der BMP-2-Wirkung ist eine Regulation durch den Organismus 

möglich, die sowohl in der Embryogenese als auch bei der Knochenheilung eine 

bedeutende Rolle spielt (McMahon et al. 1998). So kommt es durch die Aktivität von 

Noggin nicht zur überschießenden Proliferation von Gewebe. 

Neben der extrazellulären Regulation gibt es auch die intrazelluläre Hemmung durch so 

genannte inhibierende Smads (I-Smads). Diese Proteine haben mehrere Möglichkeiten, 

die Signalkaskade zu unterbrechen. Zum einen können sie an Smad 4 binden und 

hierdurch dessen Smad-Komplex-Bildung mit dem Komplex der Smads 1, 5 und 8 

verhindern. Zum anderen können sie die Phosphorylierung der Smads 1, 4, 5, und 8 

kompetitiv hemmen, indem sie die Bindungsstellen an den membranständigen 

Rezeptoren blockieren. Außerdem sind sie in der Lage, den Abbau der Rezeptoren in 

Gang setzen (Hayashi et al. 1997; Imamura et al. 1997; Lo und Massagué 1999). 

1.5 Aufgabenstellung 

Die meisten Implantate in der Mund-Kiefer-Gesichtschirurgie, Endoprothesen in der 

Orthopädie und Osteosynthesematerialien in der Traumatologie werden derzeit auf Grund 

der hervorragenden biologischen und funktionellen Eigenschaften aus Titan oder 

Titanlegierungen hergestellt.  

Die komplikationslose Osseointegration stellt insbesondere bei Patienten mit 

eingeschränkter Knochenheilung ein erhebliches klinisches Problem dar (Palmquist et al. 
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2010). In mehreren Ansätzen und Studien wurde versucht, Implantaten durch 

Präsentation von Signalmolekülen an ihrer Oberfläche osteoinduktive Eigenschaften zu 

verleihen. Obwohl es in den letzten Jahren eine erhebliche Anzahl verschiedener 

Verankerungen von Signalmolekülen auf der Implantatoberfläche gegeben hat, waren die 

Auswirkungen in vivo bisher begrenzt. Einer der Gründe dafür lag in den mangelnden 

technischen Möglichkeiten, eine ausreichende Menge an Signalmolekülen zu verankern 

(Chaudhary et al. 2004; Stadlinger et al. 2008). Darüber hinaus zeigte sich in anderen 

Ansätzen eine ungünstige Freisetzungskinetik oder auch zu hohe Dosen von 

Wachstumsfaktoren, die Osteolysen, Hohlraumbildungen und damit verbundenen 

Implantatlockerungen zur Folge hatten (Leknes et al. 2008; Wikesjö et al. 2008a).  

Durch die Verwendung von Polyelektrolyt Multilayerbeschichtungen und deren 

Beladung mit BMP-2 auf Titanoberflächen von Implantaten sind erste Erfolge erzielt 

worden. Große Vorteile dieser Beschichtungssysteme sind zum einen die Möglichkeit der 

Sterilisierung durch γ-Bestrahlung und zum anderen die Haltbarkeit und damit mögliche 

Lagerfähigkeit. Beides sind unerlässliche Voraussetzungen für Medizinprodukte in der 

breiten klinischen Anwendung (Guillot et al. 2013).  

Gegenstand dieser Arbeit ist die Untersuchung der Freisetzungskinetik von rh-BMP-2, 

welches mittels Polyelektrolyt Multilayerbeschichtungen auf Titanoberflächen 

immobilisiert wurde. Durch die PEM-Beschichtung wird versucht, die ECM 

nachzuahmen und durch den Einsatz von Glykosaminoglykanen die suffiziente Bindung 

von rh-BMP-2 zu ermöglichen.  

Entscheidend dabei ist, den Einfluss unterschiedlicher Dosen an rh-BMP-2 in den 

Stammlösungen und Modifikationen der Beschichtungen auf die Freisetzungskinetik des 

Wachstumsfaktors zu untersuchen. 
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2 Material und Methoden 

Tabelle 1: Geräte und Laborausstattung 

Material Hersteller 

Pipetten Eppendorf  

Peter-Henlein-Straße 2 

D-50389 Wesseling-Berzdorf 

Pipettenspitzen Biozym Scientific GmbH 

Steinbrinksweg 27 

D-31840 Hessisch Oldendorf 

Mehrfachpipetten und  300µl 
Pipettenspitzen sowie Pipetierhilfe 
accu-jet 

Brand GmbH 

Otto-Schott-Straße 25 

D-97877 Wertheim 

Röhrchen und serologische Pipetten Sarstedt AG & Co 

Sarstedtstraße 1 

D-51588 Nürnbrecht 

Reaktionsgefäße Biozym Biotech Trading GmbH 

Wehlinstraße 27b 

A-1200 Wien 

Mikroplatten-Inkubator THERMOstar BMG LABTECH GmbH 

Allmendgrün 8 

D-77799 Ortenberg 

Photometer SpectraMax M2 Molecular Devices 

1311 Orleans Drive 

USA-Sunnyvale, CA 94089 

Sterilbank Herasafe HS 18 Heraeus Holding GmbH 

Heraeusstraße 12-14  

D-63450 Hanau 

Zentrifuge Centrifuge 5415 Eppendorf  

Peter-Henlein-Straße 2 

D-50389 Wesseling-Berzdorf 
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CASY Casy Modell TT  

Roche Diagnostics  

Sandhoferstr. 116  

D-68305 Mannheim  

Kulturflaschen  Sarstedt AG & Co 

Sarstedtstraße 1 

D-51588 Nürnbrecht 

Tabelle 2: Material und Reagenzien 

Material Hersteller 

Recombinant Human/ Murine/Rat BMP-2  
(CHO derivered)  

PeproTech 

Princeton Business Park 

5 Crescent Avenue 

P.O.Box 275 

USA-Rocky Hill, NJ 08553 

Katalognummer 120-02C 

Human/Murin/Rat BMP-2 TMB ELISA 
Development Kit mit 

      Capture Antibody 

 Detection Antibody 

 Human BMP-2 Standard 

 Streptavidin-HRP (horseradish 

      peroxidase) Conjugate 

PeproTech 

Princeton Business Park 

5 Crescent Avenue 

P.O.Box 275 

USA-Rocky Hill, NJ 08553 

Katalognummer 900-T255 

TMB ELISA Buffer Kit mit  

     Wash Buffer 

     Block Buffer 

     Diluent 

     Phosphate Buffer Solution (PBS) 

     3,3’,5,5’-Tetramethylbenzidin (TMB) 

     Liquid Substrate Chlorwasserstoff 

     (HCl) Stop Solution 

 

 

PeproTech 

Princeton Business Park 

5 Crescent Avenue 

P.O.Box 275 

USA-Rocky Hill, NJ 08553 

Katalognummer 900-T00 
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Pierce BCA Protein-Assay Kit Thermo Scientific 

3747 N Meridian Rd 

USA-Rockford, IL 61101 

Produktnummer 23227 

Medium DMEM, high Glucose, GlutaMAX™, 
pyruvate 

Katalognummer: 31966-047 

Gibco Invitrogen 

Technologie Park Karlsruhe  

Emmy Noether Str. 10 

D-76131 Karlsruhe  

FCS BiochromAG  
Leonorenstr. 2-6  
D-12247 Berlin 

Penicillin-Streptomycin Produktnummer: P06-07050 

PAN Biotech 

Am Gewerbepark13  

D-94501 Aidenbach  

Trypsin/ EDTA Produktnummer: P10-019500 

PAN Biotech 

Am Gewerbepark13  

D-94501 Aidenbach  

Tabelle 3: Zellen 

Material Hersteller 

hMSC Katalognummer: PT-2501  

Lonza 

Parc Industriel de Petit-Rechain 

BE-4800 Verviers 

C2C12 Bestellnummer: ACC 565 

DSMZ 

Inhoffenstraße 7B 

D-38124 Braunschweig 
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Tabelle 4: Software 

Software Hersteller 

Microsoft Office Microsoft Corporation 

One Microsoft Way 

USA-Redmond, WA 98052-6399 

Zotero Roy Rosenzweig Center for History and 
New Media 

Department of History and Art History 
George Mason University 
4400 University Drive, MSN 1E7 
USA-Fairfax, Virginia 22030 

 

2.1 Enzyme-linked Immunosorbent Assay (ELISA) 

2.1.1 Präparation und Beladung der Polyelektrolyt-Multilayer 

Die verwendeten gesandstrahlten und geätzten Titanplättchen hatten einen Durchmesser 

von 1,4 cm und somit eine Oberfläche von 1,539 cm2. 

Die Auftragung der Polyelektrolyt Multilayer auf die Plättchen (sowohl Glas als auch 

Titan), die Vernetzung sowie die Beladung derselben mit rh-BMP-2 erfolgte durch das 

Institut für Bioprozess- und Analysemesstechnik 

Rosenhof 1 

37308 Heilbad Heiligenstadt. 

Der automatisierte Aufbau der Schichten auf die Plättchen wurde mittels eines 

Tauchroboters DR3 der Firma Rieger & Kirstein GmbH, Berlinerstraße 133, 14467 

Potsdam, Deutschland, durchgeführt. Dafür erhielt dieser eine speziellen Probehalterung 

für bis zu 40 Glas- oder Titanplättchen mit einem Durchmesser von 14 mm und Dicke 

von 0,7 mm. Die Plättchenrohlinge wurden für fünf Minuten in ein definiertes Volumen 

der Polyelektrolytlösung von 50 ml mit 1 mg/ml Polyelektrolyt Heparin, 

Chondroitinsulfat oder Dermatansulfat in 25 mM HEPES (2-(4-(2-Hydroxyethyl)-1-

piperazinyl)-ethansulfonsäure) und 137 mM NaCl bei einem pH-Wert von 7,4 und 

anschließend für eine Minute in eine Pufferlösung (25 mM HEPES und 137 mM NaCl, 

pH 7,4) getaucht. Um multiple Schichten aufzutragen, wurde dieser Vorgang je nach 

gewünschter Schichtanzahl mehrfach wiederholt. 
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Die chemischen Vernetzung erfolgte mittels EDC/NHS-Reaktion und die 

photochemischen Vernetzung mittels UV-crosslinking über eingebrachte 

Acrylamidgruppen. 

Für die Beladung der PEM mit rh-BMP-2 wurden die Plättchen mit 200 µl Stammlösung 

bedeckt, sodass das rh-BMP-2 durch Diffusion in die Schichten gelangen konnte und dort 

gebunden wurde. Dabei gab es zwei Stammlösungen mit den unterschiedlichen Mengen 

von 15 µg und 20 µg rh-BMP-2.  

 

2.1.2 Probengewinnung 

Die beschichteten und mit rh-BMP-2 beladenen Titanplättchen stellte das Institut für 

Bioprozess- und Analysemesstechnik her und lieferte sie anschließend nach Göttingen. 

Dort wurden die Plättchen in einzelne wells auf Polystyrol-Platten in 1 ml Medium gelegt. 

Nach 24 Stunden wurde das Medium einzeln entfernt, mit Proteaseinhibitor stabilisiert 

und dreifach aliquotiert. Die Einlagerung der Proben erfolgte bei -20 °C.  

Anschließend wurde jedem well erneut 1 ml Medium zugeführt. Dieser Vorgang erfolgte 

identisch zu folgenden Zeitpunkten: 24 h, 48 h, 72 h, 6 d, 9 d, 12 d, 15 d, 18 d und 21 d. 

2.1.3 Rekonstitution der Reagenzien 

Alle Verdünnungen und Aliquotierungen wurden unter sterilen Bedingungen auf der 

Sterilbank vorgenommen. 

Capture antibody: Das Behältnis mit dem als Feststoff gelieferten 25 µg des Rabbit Anti-

Human BMP-2 und 0,5 mg D-Mannitol wurde vor dem Öffnen zentrifugiert. 

Anschließend wurde der Inhalt mit 250 µl sterilem Wasser auf eine Konzentration von 

100 µg/ml verdünnt und anschließend auf zehn Aliquots aufgeteilt. Bei einer Lagerung 

bei -20 °C sind diese bis zu sechs Monate haltbar. 

Detection antibody: Das Behältnis mit dem als Feststoff gelieferten 25 µg des 

biotinyliertem Rabbit Anti-Human BMP-2 und 0,5 mg D-Mannitol wurde vor dem 

Öffnen zentrifugiert. Anschließend wurde der Inhalt mit 250 µl sterilem Wasser auf eine 

Konzentration von 100 µg/ml verdünnt und anschließend auf zehn Aliquots aufgeteilt. 

Bei einer Lagerung bei -20 °C sind diese bis zu sechs Monate haltbar. 
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Humaner BMP-2 Standard: Das Behältnis mit dem als Feststoff gelieferten 1 µg des 

rh-BMP-2, 2,2 mg BSA und 11,0 mg D-Mannitol wurde vor dem Öffnen zentrifugiert. 

Anschließend wurde der Inhalt mit 1ml sterilem Wasser auf eine Konzentration von 1 

µg/ml verdünnt und anschließend auf zehn Aliquots aufgeteilt. Bei einer Lagerung bei -

20 °C sind diese bis zu sechs Monate haltbar. 

Streptavidin-HRP Konjugat: Das Behältnis mit den 17 µg des flüssigen Streptavidin-

HRP Konjugats wurde vor dem Öffnen zentrifugiert. Im Anschluss wurde es mit 153 µl 

PBS verdünnt und anschließend auf zehn Aliquots aufgeteilt. Bei einer Lagerung bei 2-8 

°C sind diese bis zu sechs Monate haltbar. 

Wash buffer: 32 ml des konzentrierten wash buffers wurden mit 608 ml sterilem Wasser 

verdünnt. 

Diluent: 2,5 ml des konzentrierten Diluents wurden mit 47,5 ml sterilem Wasser 

verdünnt. 

2.1.4 ELISA-Durchführung 

Enzyme-linked immunosorbent assay (ELISA) ist ein quantitatives Nachweisverfahren 

für Proteine, das mittels Antigen-Antikörper-Reaktion funktioniert. In diesem Fall 

handelte es sich um die Variante eines Sandwich-ELISA. Dabei werden zwei 

verschiedene Antikörper benutzt, welche beide spezifisch an das Protein BMP-2 

(Antigen) binden. Dies erfolgt jedoch an unterschiedlichen Stellen, weil sie sich sonst 

gegenseitig kompetitiv behindern würden.  

Zunächst wurde der erste Antikörper, der capture antibody, in die wells der 

Mikrotiterplatte gegeben, wo dieser immobil verankert wurde. Es folgte die Zugabe der 

Lösung mit dem nachzuweisenden Antigen (BMP-2), das an dem capture antibody band. 

Nachdem das restliche ungebundene Antigen mittels wash buffer entfernt worden war, 

wurde der Ansatz inkubiert und anschließend der zweite Antikörper, der detection 

antibody, aufgetragen und erneut inkubiert. Anschließend lag ein Antikörper-Antigen-

Antikörper-Komplex (Sandwich-ELISA) vor (Abbildung 3). 

Das nun hinzugefügte Streptavidin-HRP Konjugat band durch das Streptavidin am 

biotinyliertem detection antibody. Das HRP war das Reporterenzym, welches das 

hinzugefügte TMB-Substrat umsetzte, und so für einen blauen Farbumschlag sorgte. 
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Nach einer Inkubationszeit wurde die Reaktion durch Zusatz einer Stopplösung beendet 

und die quantitative Messung der Farbintensität mittels Photometer durchgeführt. 

 

Abbildung 3: Schematischer Aufbau des Sandwich-ELISA. BMP-2 = bone morphogenetic protein 2; 

HRP = horseradish peroxidase; TMB = 3,3´,5,5´-Tetramethylbenzidin. 

2.1.4.1 Coaten der ELISA-Platte 

25 µl des bei -20 °C gelagertem capture antibody Aliquots wurden mit 10 ml PBS auf 

eine Konzentration von 0,25 µg/ml verdünnt. Anschließend wurde die Lösung mit einer 

Mehrkanalpipette 100 µl pro well auf die ELISA-Mikroplatte aufgetragen, mittels 

Klebefolie verschlossen und über Nacht bei Raumtemperatur inkubiert. 

Am nächsten Tag wurde der capture antibody abgekippt und mit einer Mehrkanalpipette 

die wells mit jeweils 300 µl wash buffer gewaschen. Dabei verblieb der wash buffer kurze 

Zeit und wurde anschließend verworfen. Nach dem letzten Waschgang wurde die Platte 

auf Papierhandtüchern ausgeklopft, um den washing buffer vollständig aus den wells zu 

entfernen. Zur Blockierung wurde nun mit einer Mehrkanalpipette 300 µl block buffer je 

well aufgetragen und die ELISA-Platte im Plattenschüttler bei 400 rpm und 

Raumtemperatur für eine Stunde inkubiert. 

 

 

	

	

	

	

Well einer Mikrotitierplatte 

TMB 

Capture-Antibody 

Detection-Antibody 

BMP2 

Biotin 

Streptavidin-HRP-Konjugat 
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2.1.4.2 Standards und Proben auftragen 

Der BMP-2 Standard aus dem PeproTechâ Kit wurde in den Konzentrationen 3000 

pg/ml, 1500 pg/ml, 750 pg/ml, 375 pg/ml, 187,5 pg/ml, 93,75 pg/ml und 46,875 pg/ml 

mit Diluent verdünnt. Zusätzlich wurde Diluent als Nullwert (0 Pg/ml) verwendet.  

Der rh-BMP-2 Standard aus der Proteinlösung zur Beladung der Polyelektrolyt 

Multilayerbeschichtungen auf den Titanplättchen wurde in den Konzentrationen 3750 

pg/ml, 1875 pg/ml, 937,5 pg/ml, 468,74 pg/ml, 234,375 pg/ml, 117,1875 pg/ml und 

58,59375 pg/ml mit Diluent verdünnt. Zusätzlich wurde Diluent als Nullwert (0 Pg/ml) 

verwendet. 

Die Proben wurden mit Diluent so verdünnt, dass sie sich innerhalb der Standards 

befanden. 

Die Mikroplatte wurde nach der Inkubation viermal mit je 300 µl wash buffer pro well 

gewaschen und dieser anschließend durch Abklopfen endgültig entfernt. Nun wurde in 

zwei wells 100 µl eines Standards oder einer Probe zur Doppelbestimmung aufgetragen 

und im Plattenschüttler bei 400 rpm und Raumtemperatur für zwei Stunden inkubiert. 

2.1.4.3 Detektion 

25 µl des bei -20 °C gelagertem detection antibody Aliquots wurden mit 10 ml Diluent 

auf eine Konzentration von 0,25 µg/ml verdünnt. 

Die Mikroplatte wurde nach der Inkubation viermal mit je 300 µl wash buffer pro well 

gewaschen und dieser anschließend durch Abklopfen endgültig entfernt. Mittels einer 

Mehrkanalpipette wurden 100 µl des detection antibodys je well auftragen und im 

Plattenschüttler bei 400 rpm und Raumtemperatur für zwei Stunden inkubiert. 

2.1.4.4 Zugabe des Streptavidin-HRP-Konjugats 

5,5 µl des bei 2-8 °C gelagerten Streptavidin-HRP-Konjugats wurden mit 11 ml Diluent 

auf eine Konzentration von 0,05 µg/ml verdünnt. 

Die Mikroplatte wurde nach der Inkubation viermal mit je 300 µl wash buffer pro well 

gewaschen und dieser anschließend durch Abklopfen endgültig entfernt. Mittels einer 
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Mehrkanalpipette wurden 100 µl des Streptavidin-HRP-Konjugats je well auftragen und 

im Plattenschüttler bei 400 rpm und Raumtemperatur für 30 Minuten inkubiert. 

2.1.4.5 Entwicklung 

Das bei 2-8 °C gelagerte TMB-Substrat wurde zeitig aus dem Kühlschrank genommen, 

da es bei Raumtemperatur den Farbumschlag optimal umsetzt. Dabei wurde es wegen der 

hohen Lichtempfindlichkeit außerhalb des Kühlschrankes in einem nicht transparenten 

Gefäß aufbewahrt. 

Die Mikroplatte wurde nach der Inkubation viermal mit je 300 µl wash buffer pro well 

gewaschen und dieser anschließend durch Abklopfen endgültig entfernt. Mittels einer 

Mehrkanalpipette wurden 100 µl des TMB-Substrats je well aufgetragen und im 

Plattenschüttler bei 400 rpm und Raumtemperatur für 20 Minuten inkubiert. 

Nach der Inkubation wurde der TMB vermittelte Farbumschlag mittels 100 µl HCl stop 

solution je well gestoppt. Die ELISA-Platte wurde in einem Photometer bei 450 nm und 

620 nm gemessen. Dabei lag das Maximum des TMB bei 450 nm und die 620 nm-

Messung dienten als Hintergrundkorrektur. 

2.2 Bicinchoninsäure-Assays (BCA-Assays) 

Die BCA-Assays wurden teilweise von Herrn Jens Bunzendahl nach Anleitung des 

Herstellers durchgeführt. 

Die Proben wurden durch Entfernen der Stammlösung von den Titanplättchen gewonnen, 

in welcher das ungebundene rh-BMP-2 zurückblieb. 

Für die Standards wurde mit Hilfe eines Diluents das bovine Serum-Albumin (BSA) auf 

die Konzentrationen 2000 µg/ml, 1500 µg/ml, 1000 µg/ml, 750 µg/ml, 500 µg/ml, 250 

µg/ml, 125 µg/ml, 25 µg/ml und 0 µg/ml BSA verdünnt. Die benötigte working reagent 

wurde aus den Reagenzien A und B im Verhältnis 50:1 hergestellt.  

Von jeder Probe und jedem Standard wurden 25 µl in die wells dupliziert vorgelegt und 

200 µl der working reagent hinzugegeben. Nach dem Verschließen der Platte mit Folie 

wurde diese im Plattenschüttler bei 400 rpm für 30 s bewegt. Anschließend inkubierte die 

Platte im Plattenschüttler für 30 min bei 37 °C. Nach dem Abkühlen der Platte wurde 

diese im Photometer bei 562 nm gemessen. 
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2.3 Zellbiologische Methoden 

Die Zellkulturen wurden von Herrn Jens Bunzendahl bearbeitet. 

2.3.1 Herkunft der Zellen 

Die C2C12-Zellen (Mausmyoblasten) wurden von der Deutschen Sammlung von 

Mikroorganismen und Zellkulturen GmbH und die hMSC (humane mesenchymale 

Stammzellen) von der Firma Lonza als kryokonservierte Zellen bezogen.  

2.3.2 Kultivierung 

Als Medium zur Kultivierung der Zellen wurde DMEM mit 1% Penicillin/Streptavidin 

sowie 10% FCS verwendet. Alle Zellkulturmedien wurden zuvor auf 37 °C erwärmt. Die 

kryokonservierten Zellen wurden nach dem Auftauen in das Kulturmedium überführt und 

5 min bei 1200 rpm und 4 °C (Eppendorf Zentrifuge 5415) abzentrifugiert. Anschließend 

wurden die Zellen in 10 ml Kulturmedium resuspendiert und in einer 75 cm2 Flasche 

ausgesät. Die Kultivierung der Zellen erfolgte bei 37 °C, 5% CO2 und einer relativen 

Feuchtigkeit von ca. 90%.  

Bei einer Konfluenz von ungefähr 80% wurden die Zellen passagiert. Dazu wurden diese 

mit PBS gewaschen und mit 2 ml einer Trypsinlösung (0,25% Trypsin/0,02% EDTA in 

1x PBS) bei 37 °C für 5 min inkubiert, damit sich die Zellen vom Boden der 

Zellkulturflaschen lösen können. Die Zellen wurden sodann mit Kulturmedium abgespült 

und in der gewünschten Dichte in neue Kulturgefäße überführt. 

Die Glasplättchen wurden in 24-well-Platten mit jeweils 20.000 Zellen pro well besiedelt. 

Für die hMSCs wurde das bereits erwähnte Kulturmedium mit 10% FCS verwendet. Für 

die C2C12-Zellen wurde als serumreduziertes Differenzierungsmedium DMEM mit 2% 

FCS eingesetzt. 

2.3.3 Zellzahlbestimmung mittels CASY 

Für die Bestimmung der Ausgangszellzahl auf den Glasplättchen wurden die Zellen, wie 

oben beschrieben, trypsiniert, je nach Dichte entsprechend mit Kulturmedium verdünnt 

und mittels CASY ausgezählt.  
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Dies geschah sowohl vor dem Aussäen auf die Glasplättchen, damit sichergestellt war, 

dass die korrekte Anzahl an Zellen auf den Plättchen ausgesät wurde, als auch nach dem 

Ablauf der Kulturdauer von sechs bis sieben Tagen. 
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3 Ergebnisse 

3.1 Vorversuche 

3.1.1 Zellkultur 

Die Zellkulturversuche wurden vorgenommen, um das Zellwachstum und die 

Morphologie der Zellen auf den unterschiedlichen Beschichtungen zu untersuchen. 

Hierfür wurden Glasplättchen verwendet, um die Morphologie der Zellen bestimmen zu 

können. Die Beschichtungen waren Chondroitinsulfat-PEM, Heparin-PEM und 

Dermatansulfat-PEM, die sowohl mit als auch ohne Zusatz von rh-BMP-2 verwendet 

wurden. Als Kontrolle gab es ein well ohne Glasplättchen sowie ein Glasplättchen ohne 

Beschichtung und Protein. 

3.1.1.1 hMSC 

Die mit 20.000 hMSC beschichteten Glasplättchen mit je 1ml DMEM Medium (+ 1% 

Penicillin/Streptomycin + 10% FCS) wurden nach 48 Stunden mittels Phasenkontrast-

mikroskop fotografiert. 

 

 

 

 

 

 

 

Abbildung 4: Zellwachstum und Morphologie der hMSC nach 48 h. Phasenkontrastmikroskopische 

Aufnahme 48 Stunden nach dem Aussähen von 20.000 hMSC pro Glasplättchen/well in zehnfacher 

Vergrößerung a) Kontroll-well ohne Glasplättchen; b) B33-Glasplättchen ohne Beschichtung; c) B-33-

Glasplättchen mit Chondroitinsulfat-PEM; d) B-33-Glasplättchen mit Chondroitinsulfat-PEM und rh-

BMP-2; e) B-33-Glasplättchen mit Heparin-PEM; f) B-33-Glasplättchen mit Heparin-PEM und rh-BMP-2; 

g) B-33-Glasplättchen mit Dermatansulfat-PEM; h) B-33-Glasplättchen mit Dermatansulfat-PEM und 

rh-BMP-2.  
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Die optische Auswertung zeigte, dass die Ansätze, bei denen Chondroitinsulfat-PEM und 

Dermatansulfat-PEM eingesetzt wurden, im Vergleich zur Kontrolle und dem blanken 

B33-Glasplättchen ein deutlich verringertes Zellwachstum aufwiesen. Kein Unterschied 

konnte hierbei zwischen den bloßen Polyelektrolyt Multilayern und der Beladung mit rh-

BMP-2 hinsichtlich des Zellwachstums festgestellt werden. Morphologisch hingegen 

entwickelten sich die Zellen bei der Chondroitinsulfat-PEM mit und ohne rh-BMP-2 

unterschiedlich, wobei die Morphologie bei der Beladung mit rh-BMP-2 eher der 

Morphologie der Zellen auf den Kontrollplättchen entsprach (Abbildung 4).  

Die Heparin-PEM zeigten bei der Beladung mit rh-BMP-2 im Vergleich mit allen anderen 

PEMs das beste Zellwachstum, vergleichbar mit dem Kontroll-well und dem 

Kontrollglasplättchen, wobei auch die Zellmorphologie sehr ähnlich war.  

Ohne rh-BMP-2 zeigte auch die Heparin-PEM-Beschichtung ein ähnlich quantitatives 

Zellwachstum wie die restlichen PEM-Beschichtungen ohne Zugabe des 

Knochenwachstumsproteins. 

Tabelle 5: Zellzählung der hMSC nach sechs Tagen 

Zelllinie Messung Zellzahl/well 
hMSC 1. 2. 3. MW Faktor 0,25 
Co 477.000 472.000 467.000 472.000 118.000 
B33 432.000 456.000 440.000 442.667 110.667 
CS10 21.000 21.000 23.000 21.667 5.417 
CS10/BMP-2 61.000 69.000 71.000 67.000 16.750 
HEP10 33.000 36.000 35.000 34.667 8.667 
HEP10/BMP-2 128.000 142.000 146.000 138.667 34.667 
DS10 60.000 51.000 55.000 55.333 13.833 
DS10/BMP-2 30.000 39.000 49.000 39.333 9.833 

 

Die Zellzählung wurde nach sechs Tagen mit dem CASY in dreifacher Messung 

durchgeführt und die Ergebnisse gemittelt. 

Im Vergleich zum Kontroll-well und dem unbeschichteten B33-Glasplättchen zeigte sich 

bei allen Beschichtungen eine geringere Anzahl an Zellen. Lediglich die Heparin-PEM-

Beschichtung mit rh-BMP-2-Beladung zeigte überhaupt eine Zunahme der Zellzahl im 

Vergleich zur Aussaat-Zellzahl von 20.000 und war dreimal so hoch wie ohne rh-BMP-

2-Beladung. Die restlichen Beschichtungen wiesen eine Verringerung der 

Ausgangszellzahl auf. Dabei war die Zellzahl bei der Chondroitinsulfat-PEM-
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Beschichtung bei rh-BMP-2-Beladung dreimal so hoch wie ohne. Demgegenüber zeigte 

sich bei der Dermatansulfat-PEM-Beschichtung ohne rh-BMP-2 eine höhere Zellzahl als 

mit Proteinbeladung (Tabelle 1). 

3.1.1.2 C2C12 

Die mit 20.000 C2C12-Zellen beschichteten Glasplättchen mit je 1ml DMEM Medium 

(+ 1% Penicillin/Streptomycin + 2% FCS) wurden nach 48 Stunden mittels 

Phasenkontrastmikroskop fotografiert. 

 

 

 

 

 

 

Abbildung 5: Zellwachstum und Morphologie der C2C12-Zellen nach 48 h. Phasenkontrast-

mikroskopische Aufnahme 48 Stunden nach dem Aussähen von 20.000 hMSC pro Glasplättchen/well in 

zehnfacher Vergrößerung a) Kontroll-well ohne Glasplättchen; b) B-33-Glasplättchen ohne Beschichtung; 

c) B-33-Glasplättchen mit Chondroitinsulfat-PEM; d) B-33-Glasplättchen mit Chondroitinsulfat-PEM und 

rh-BMP-2; e) B-33-Glasplättchen mit Heparin-PEM; f) B-33-Glasplättchen mit Heparin-PEM und 

rh-BMP-2; g) B-33-Glasplättchen mit Dermatansulfat-PEM; h) B-33-Glasplättchen mit Dermatansulfat-

PEM und rh-BMP-2. 

Die phasenkontrastmikroskopische Auswertung der C2C12-Zellen nach 48h stimmte mit 

den Ergebnissen der hMSC überein. Die mit rh-BMP-2 beladene Heparin-PEM-

Beschichtung zeigte im Vergleich zu den anderen Beschichtungen das beste 

Zellwachstum und lag morphologisch optisch im Bereich des Kontroll-wells und dem 

unbeschichteten B33-Glasplättchen. Die Chondroitinsulfat- sowie Dermatansulfat-PEM 

Beschichtungen zeigten mit und ohne Zugabe von rh-BMP-2 sowie die Heparin-PEM-

Beschichtung ohne Zugabe von rh-BMP-2 eine verringerte Zellzahl und eine veränderte 

Morphologie (Abbildung 5). 
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Tabelle 6: Zellzählung der C2C12-Zellen nach sechs Tagen 

Zelllinie Messung Zellzahl/well 
C2C12 1. 2. 3. MW Faktor 0,25 
Co 1.183.000 1.212.000 1.204.000 1.199.667 299.917 
B33 460.000 479.000 471.000 470.000 117.500 
CS10 346.000 354.000 353.000 351.000 87.750 
CS10/BMP-2 323.000 325.000 328.000 325.333 81.333 
HEP10 245.000 252.000 246.000 247.667 61.917 
HEP10/BMP-2 1.070.000 1.065.000 1.080.000 1.071.667 267.917 
DS10 218.000 219.000 231.000 222.667 55.667 
DS10/BMP-2 468.000 470.000 501.000 479.667 119.917 

 

Die Zellzählung wurde nach sechs Tagen mit dem CASY in dreifacher Messung 

durchgeführt und die Ergebnisse gemittelt. 

Die Heparin-PEM-Beschichtung mit Zugabe von rh-BMP-2 zeigten nach sechs Tagen 

hinter dem Kontroll-well und dem unbeschichteten Glasplättchen die höchste Zellzahl, 

die im Bereich der Kontrolle lag. Die restlichen Beschichtungen zeigten eine deutlich 

verringerte Zellzahl. Lediglich die Dermatansulfat-PEM-Beschichtung mit rh-BMP-2 

zeigte eine etwas höhere Zellzahl, wobei diese immer noch bei weniger als 50% der 

Heparin-PEM-Beschichtung mit rh-BMP-2 lag (Tabelle 2). 
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3.1.2 rh-BMP-2-Release  

3.1.2.1 Glas 

 

Abbildung 6: Absoluter rh-PEM-2-Release von mit Heparin-, Chondroitinsulfat- und 

Dermatansulfat-PEM beschichteten Glasplättchen. Die Balken repräsentieren Mittelwerte und 

Standardabweichungen aus drei unabhängigen Ansätzen.  

Bei allen drei Beschichtungen zeigte sich ein ähnliches Freisetzungsverhalten, bei dem 

nach einem Tag bereits über die Hälfte und nach sechs Tagen über 90% der gesamten 

freigesetzten Menge an rh-BMP-2 abgegeben worden war. Waren die Werte bei 

Chondroitinsulfat- und Dermatansulfat-PEM nahezu gleich, zeigte sich - wie in 

Abbildung 6 zu sehen - bei der Heparin-Beschichtung ein Niveau, das ungefähr viermal 

so hoch war (Gesamtmenge von 406 ng BMP2 bei Heparin-PEM zu 102 ng 

(Dermatansulfat-PEM)  bzw. 96 ng (Chondroitinsulfat-PEM) rh-BMP-2). 
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3.1.2.2 Titan 

 

Abbildung 7: Beladungsmenge auf den mit Heparin- und Chondroitinsulfat-PEM beschichteten 

Titanplättchen mit einer Ausgangsstammlösung von 25 µg rh-BMP-2. Die Balken repräsentieren 

Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei unabhängigen Ansätzen.  

Bei der Beladung mit rh-BMP-2 ausgehend von der Stammlösung mit einer 

Konzentration von 25 µg zeigte sich, dass die Polyelektrolyt Multilayer mit Heparin 

36,1% mehr rh-BMP-2 immobilisierten als die vergleichbare Beschichtung mit 

Chondroitinsulfat (Abbildung 7). 
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Abbildung 8: Absoluter rh-BMP-2-Release von mit Heparin- und Chondroitinsulfat-PEM 

beschichteten Titanplättchen.  Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus 

drei unabhängigen Ansätzen.  

Beim absoluten Release von rh-BMP-2 zeigte sich bei beiden Beschichtungen ein 

ähnliches Freisetzungsmuster, wobei dasjenige der Heparin-PEM höher im Niveau lag 

(Abbildung 8). Insgesamt wurde aus der Heparin-haltigen Beschichtung (3841ng rh-

BMP-2) mehr als das doppelte (216%) an rh-BMP-2 freigesetzt als aus der 

Chondroitinsulfat-haltigen Beschichtung (1781ng rh-BMP-2). Die Release-Kinetik war 

bei beiden eine exponentiell abnehmende, bei der nach 24 Stunden bereits 45,9% 

(Heparin-PEM) bzw. 55,2% (Chondroitinsulfat-PEM) und nach 3 Tagen 72,0% (Heparin-

PEM) bzw. 79,8% (Chondroitinsulfat-PEM) der Gesamtfreisetzungsmenge innerhalb der 

21 Tage abgegeben wurden.  
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Abbildung 9: Kumulativer Release von rh-BMP-2 in % von der Beladungsmenge bei Heparin- und 

Chondroitinsulfat-PEM beschichteten Titanplättchen.  Die Balken repräsentieren Mittelwerte und 

Standardabweichungen aus drei unabhängigen Ansätzen.  

Der kumulative rh-BMP-2-Release aus den Heparin- und Chondroitinsulfat-PEM in % 

von der Gesamtbeladungsdosis zeigte sich bei der Heparin-haltigen Beschichtung 

insgesamt höher. Bereits nach einem Tag waren 22,6% abgegeben, wogegen aus der 

Chondroitinsulfat-haltigen Beschichtung 17,1% der Beladungsmenge freigegeben 

wurden. Die Differenz der anteiligen Freisetzung vergrößerte sich kontinuierlich, bis nach 

21 Tagen 49,4% der Protein-Gesamtbeladungsdosis der Heparin-PEM und 31,0% der 

Chondroitinsulfat-PEM freigesetzt worden waren (Abbildung 9). 
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3.2 Hauptversuche – rh-BMP-2-Release 

3.2.1 Heparin-Polyelektrolyt-Multilayer 

 

Abbildung 10: Rh-BMP-2-Beladungsmenge auf Heparin-PEM bei Stammlösungen mit 15 µg und 

20 µg rh-BMP-2. Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei 

unabhängigen Ansätzen.  

Die Gesamtbeladungsmengen auf den Heparin-PEM zeigte bei den 

Ausgangsstammlösungen mit 15 µg und 20 µg rh-BMP-2 einen nur geringen Unterschied 

(0,53%) und waren fast identisch, wie die Abbildung 10 zeigt. 
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Abbildung 11: Absoluter rh-BMP-2-Release bei Heparin-PEM und Stammlösungen mit 15 µg und 

20 µg rh-BMP-.  Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei unabhängigen 

Ansätzen.  

Beim absoluten rh-BMP-2-Release aus den Heparin-PEM zeigte sich bei beiden Ansätzen 

ein ähnliches und dabei exponentiell abnehmendes Freisetzungsmuster. So waren nach 

24 Stunden 50,4% (15 µg Stammlösung) bzw. 38,0% (20 µg Stammlösung) der insgesamt 

freigesetzten Menge, nach 3 Tagen bereits 73,8% (15 µg Stammlösung) bzw. 66,6% (20 

µg Stammlösung) und nach 12 Tagen 93,1% (15 µg Stammlösung) bzw. 98,5% (20 µg 

Stammlösung) an das Umgebungsmedium abgegeben worden (Abbildung 11). 

Unterschiedlich zeigte sich hingegen das Mengenniveau, wobei das Niveau bei den 

Plättchen mit einer Ausgangsstammlösung mit 20 µg rh-BMP-2 zu jedem Zeitpunkt 

höher und die freigesetzte Gesamtmenge an Protein um 79,9% höher war als bei den 

Plättchen mit einer Ausgangsstammlösung mit 15 µg rh-BMP-2.  
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Abbildung 12: Kumulativer Release von rh-BMP-2 in % von der Beladungsmenge bei Heparin-PEM 

beschichteten Titanplättchen und Stammlösungen mit 15 µg und 20 µg rh-BMP-2.  Die Balken 

repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei unabhängigen Ansätzen.  

Der von der Gesamtbeladungsdosis prozentuale kumulative Release von rh-BMP-2 war 

bei den Versuchen mit einer Stammlösung mit 20 µg rh-BMP-2 durchweg höher als bei 

den Versuchen mit einer Stammlösung mit 15 µg rh-BMP-2. Betrug der Unterschied nach 

24 Stunden 7,3 Prozentpunkte (20,1% bei 15 µg und 27,4% bei 20 µg), so vergrößerte 

sich die Differenz zunehmend, bis diese nach 21 Tagen 32,2 Prozentpunkte (39,9% bei 

15 µg und 72,1% bei 20 µg) betrug (Abbildung 12). 
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3.2.2 Collagen-Heparin-Polyelektrolyt-Multilayer 

 

Abbildung 13: Rh-BMP-2-Beladungsmenge auf Collagen-Heparin-PEM bei Stammlösungen mit 

15 µg und 20 µg rh-BMP-2.  Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei 

unabhängigen Ansätzen.  

Die Gesamtbeladungsmenge von rh-BMP-2 auf den Collagen-Heparin-PEM zeigte sich 

bei einer Ausgangsstammlösung mit 15 µg um 21,5% höher als bei einer 

Ausgangsstammlösung mit 20 µg (Abbildung 13). 
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Abbildung 14: Absoluter rh-BMP-2-Release bei Collagen-Heparin-PEM und Stammlösungen mit 

15 µg und 20 µg rh-BMP-2.  Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei 

unabhängigen Ansätzen.  

Der Release zeigte - wie Abbildung 14 verdeutlicht - bei beiden Ausgangsstammlösungen 

ein ähnliches, erneut exponentiell abnehmendes Muster. Zudem zeigte sich hier auch ein 

ähnliches absolutes Niveau an Freisetzung, bei dem der Release bei der 

Ausgangsstammlösung mit 20 µg zu den jeweiligen Zeitpunkten im Durchschnitt um 

7,4% höher war. Die absolut freigesetzte Menge an rh-BMP-2 war bei der Stammlösung 

mit 20 µg rh-BMP-2 um 8,5% (3960 ng) höher als bei der Stammlösung mit 15µg rh-

BMP-2 (3650 ng).  
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Abbildung 15: Kumulativer Release von rh-BMP-2 in % von der Beladungsmenge bei Collagen-

Heparin-PEM beschichteten Titanplättchen und Stammlösungen mit 15 µg und 20 µg rh-BMP-2.  

Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei unabhängigen Ansätzen.  

Bei dem prozentualen kumulativen Release von rh-BMP-2 in Abhängigkeit von der 

Gesamtbeladungsmenge zeigte sich, wie in Abbildung 15 abgebildet, dass bei den 

Versuchen mit einer Stammlösung mit 20 µg rh-BMP-2 zu jedem Zeitpunkt ein höheres 

Niveau vorhanden war als bei den Versuchen mit einer Stammlösung mit 15 µg rh-BMP-

2. Dabei nahm die Differenz von der Messung nach 24 Stunden mit 4,6 Prozentpunkten 

durchschnittlich um 0,7 Prozentpunkte zu, bis nach 21 Tagen ein Unterschied von 10,3 

Prozentpunkten vorlag. 
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3.2.3 Collagen-Heparin-Polyelektrolyt-Multilayer chemisch vernetzt 

 

Abbildung 16: Rh-BMP-2-Beladungsmenge auf Collagen-Heparin-PEM bei chemischer Vernetzung 

von 1% und 100%.  Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei 

unabhängigen Ansätzen.  

Bei einer Ausgangsstammlösung mit 20 µg rh-BMP-2 in beiden Ansätzen war die 

Gesamtbeladungsmenge von rh-BMP-2 auf den Collagen-Heparin-PEM mit einem 

chemischen Vernetzungsgrad von 100% um 23,6% höher als bei einem Vernetzungsgrad 

von 1% (Abbildung 16).  

6,656
8,229

0,000

2,000

4,000

6,000

8,000

10,000

12,000

1% 100%

µ
g 

rh
-B

M
P-

2 
/ P

ro
be

kö
rp

er

Vernetzungsgrad



3 Ergebnisse 42 

 

Abbildung 17: Absoluter rh-BMP-2-Release bei Collagen-Heparin-PEM und Graden der 

chemischen Vernetzung von 1% und 100%.  Die Balken repräsentieren Mittelwerte und 

Standardabweichungen aus drei unabhängigen Ansätzen.  

Beim absoluten Release von rh-BMP-2 zeigte sich, dass die Beschichtung, welche 1% 

chemisch vernetzt worden war ,deutlich mehr Protein abgab als die Beschichtung mit 

100% Vernetzung: insgesamt 69,2% mehr (4198 ng bei 1% Vernetzung und 2480 ng bei 

100% Vernetzung). Dabei war das Muster der Freisetzungskinetik bei beiden 

Vernetzungsgraden sehr ähnlich; so waren nach 24 Stunden 44% (1% Vernetzung) bzw. 

39,2% (100% Vernetzung), nach drei Tagen 75,0% (1% Vernetzung) bzw. 74,3% (100% 

Vernetzung)  und nach 6 Tagen 90% (1% Vernetzung) bzw. 88,2% (100% Vernetzung) 

der insgesamt freigesetzten Menge rh-BMP-2 abgegeben worden. Auch die späteren 

Zeitpunkte waren ähnlich und unterschieden sich um höchstens 2,6 Prozentpunkte 

(Abbildung 17). 
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Abbildung 18: Kumulativer Release von rh-BMP-2 in % von der Beladungsmenge bei Collagen-

Heparin-PEM beschichteten Titanplättchen und Graden der chemischen Vernetzung von 1% und 

100%.  Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei unabhängigen 

Ansätzen.  

Bei dem prozentualen kumulativen Release von rh-BMP-2 in Abhängigkeit von der 

Gesamtbeladungsmenge zeigte sich, dass bei einer chemischen Vernetzung von 1% 

deutlich mehr Protein in Relation zur Beladungsmenge freigesetzt wurde als bei einer 

Vernetzung von 100%. Die Differenz stieg dabei von 10,2 Prozentpunkten nach 24 

Stunden bis zum Tag 12 an (19,4 Prozentpunkte) und verblieb wie in Abbildung 18 zu 

sehen ist bei ca. 20 Prozentpunkten Unterschied (20,1; 20,5; 20,6 Prozentpunkte). 
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3.2.4 Heparin-Polyelektrolyt-Multilayer photochemisch vernetzt 

 

Abbildung 19: Rh-BMP-2-Beladungsmenge auf Heparin-PEM bei photochemischer Vernetzung von 

20% und 100%.  Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei 

unabhängigen Ansätzen.  

Bei einer Ausgangsstammlösung von 15 µg/ml rh-BMP-2 in beiden Ansätzen war die 

Gesamtbeladungsmenge von rh-BMP-2 auf den Heparin-PEM mit einem chemischen 

Vernetzungsgrad von 100% fast doppelt so hoch wie bei einem Vernetzungsgrad von 

20% (98,0% mehr gebundenes rh-BMP-2; Abbildung 19).  
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Abbildung 20: Absoluter rh-BMP-2-Release bei Heparin-PEM und Graden der photochemischen 

Vernetzung von 20% und 100%.  Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus 

drei unabhängigen Ansätzen.  

Der absolute Release bei der photochemischen Vernetzung befand sich generell auf 

einem sehr niedrigen Niveau im Nanogramm-Bereich, wobei die 20% photochemisch 

vernetzten PEM 2,5% mehr Protein freisetzten (Abbildung 20). Auch von der 

Freisetzungskinetik waren beide Vernetzungsgrade miteinander vergleichbar; so lagen 

die Unterschiede beim prozentualen Anteil von der gesamten freigesetzten Menge rh-

BMP-2 bei höchstens 4,6% (24 Stunden-Wert). 
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Abbildung 21: Kumulativer Release von rh-BMP-2 in % von der Beladungsmenge bei Heparin-PEM 

beschichteten Titanplättchen und Graden der photochemischen Vernetzung von 20% und 100%.  

Die Balken repräsentieren Mittelwerte und Standardabweichungen aus drei unabhängigen Ansätzen.  

Das Niveau des kumulativen Protein-Releases, prozentual gemessen an der rh-BMP-2-

Gesamtbeladungsmenge, befand sich bei beiden Graden der photochemischen 

Vernetzung im einstelligen Prozentbereich, wobei bei der 20% Vernetzung anteilig mehr 

Protein abgegeben wurde (Abbildung 21). So stieg der Unterschied von 1,9 

Prozentpunkten nach 24 Stunden (3,3% bei 20% Vernetzung und 1,4% bei 100% 

Vernetzung) auf 3,0 Prozentpunkte nach 21 Tagen (5,8% bei 20% Vernetzung und 2,8% 

bei 100% Vernetzung). 
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4 Diskussion 

Aktuell findet sich in der Literatur eine Vielzahl an unterschiedlichen Ansätzen zur 

Verbesserung der Osseointegration von Implantaten. Dabei ist es jedoch bisher nicht 

gelungen, ein befriedigendes Verfahren zu entwickeln, Titanimplantate mit rh-BMP-2 zu 

beladen, um so die Osseointegration speziell im vorgeschädigten Knochen zu verbessern. 

Die bisherigen Ansätze benötigten große Mengen von dem kostspielig rekombinant 

hergestellten rh-BMP-2, deren Freisetzung in Menge und/oder Freisetzungsmuster nur 

eine begrenzt positive Auswirkung auf die Einheilung des Implantates aufwiesen. Daher 

besteht auf dem Gebiet der Implantatbeschichtung mit Wachstumsfaktoren ein großer 

Forschungsbedarf. 

Die vorliegende Arbeit untersuchte die Freisetzungskinetik von eukaryotischem 

rh-BMP-2, welches auf sterilisierbaren Polyelektrolyt Multilayerbeschichtungen auf 

Titanoberflächen aufgebracht wurde. Hierfür wurden in Vorversuchen Polyelektrolyt 

Multilayerbeschichtungen mit unterschiedlichen sulfatierten Glykosaminoglykanen 

untersucht, um den Fokus auf die vielversprechendsten zu legen. Dabei wurde sowohl die 

Release-Kinetik von rh-BMP-2 als auch das Zellwachstum auf den unterschiedlichen 

Beschichtungen untersucht. 

In den Hauptversuchen wurde die ausgewählte Beschichtung mit unterschiedlichen 

Dosen beladen, modifiziert und vernetzt. Dies hatte das Ziel, die ECM besser zu imitieren 

sowie verschiedene Freisetzungsmuster zu erzielen.   

4.1 Diskussion der Methode 

4.1.1 Titan als Implantatmaterial 

Die Grundvoraussetzung eines Implantatmaterials ist die Biokompatibilität, also sowohl 

die lokale, als auch die systemische Verträglichkeit des Implantates im Implantatlager. 

Dabei dürfen die Implantate weder allergene noch toxische noch kanzerogene Reaktionen 

auslösen.  

Titan als Werkstoff für Implantate sowohl in der Orthopädie als auch in der dentalen 

Chirurgie bietet jene geforderte Biokompatibilität. Diese wird durch die 

Reaktionsfreudigkeit des Titans mit Sauerstoff ermöglicht, wodurch auf der 
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Titanoberfläche eine passivierende Oxidschicht entsteht und das Implantat gegen 

Einflüsse der Umgebung und Reaktionen mit dieser isoliert. Selbst nach einer 

Beschädigung der Passivierungsschicht wird diese innerhalb kürzester Zeit erneut 

ausgebildet und garantiert somit eine dauerhafte Biokompatibilität (Päßler 1997; Hosoki 

et al. 2018).  

Neben der Biokompatibilität spielen auch die Funktionalität, die Belastbarkeit und die 

Praktikabilität eine wichtige Rolle. Die hohe Festigkeit von Titan in Kombination mit der 

Elastizität bietet eine hohe Belastbarkeit der Implantate, welche durch Titanlegierungen 

noch verbessert werden kann (Päßler 1997).  

Durch die Modifizierung der Implantatoberfläche kann das Titan den verschiedenen 

Ansprüchen angepasst und die Einheilung verbessert werden (Kieswetter et al. 1996; 

Boyan et al. 1998; Schliephake und Scharnweber 2008; Wennerberg und Albrektsson 

2009). Ein weiterer Vorteil des Titans besteht aus der vielfältigen Verwendbarkeit im 

Bereich der Implantate. Nicht nur hat sich der Werkstoff in Reinform und Legierungen 

als Goldstandard für enossale Implantate in der Zahnmedizin etabliert (Albrektsson et al. 

2008), auch spielt er bei Implantaten in der orthopädischen Versorgung wie 

Prothesenschäfte bei Hüft-Endoprothesen eine wichtige Rolle.  

4.1.2 Wachstumsfaktor rh-BMP-2 

Auf dem Gebiet der Wachstumsfaktoren, also Proteinen, die an der Erneuerung und 

Regeneration von knöchernem Gewebe in Defektzonen mitwirken können (Urist et al. 

1973; Schliephake 2015), wurde in den vergangenen Jahren intensiv geforscht und 

insbesondere in Hinsicht auf die Regeneration knöchernen Gewebes eine Vielzahl dieser 

Proteine beschrieben (Schliephake 2002).   

Bei den Proteinen der Familie der bone morphogenetic proteins als meist erforschte 

Repräsentanten der Wachstumsfaktoren (Giannoudis und Einhorn 2009) macht man sich 

die morphogenetischen Eigenschaften zunutze, mesenchymale Stammzellen 

chemotaktisch anzulocken und deren Ausdifferenzierung zu Osteoblasten zu fördern 

(Lind 1996; Kübler 1997; Chen et al. 2004). Derzeit sind zwei Vertreter der BMP-Familie 

von der Food and Drug Administration (FDA) für die Anwendung am Patienten 

zugelassen, das BMP-2 und das BMP-7 (Gautschi et al. 2007; Bessa et al. 2008). 
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In der vorliegenden Arbeit wurde rekombinantes humanes BMP-2 aus CHO-Zellen 

verwendet. Das BMP-2 aus CHO-Zellen zeigte im Vergleich zu BMP-2 aus E. coli, dass 

äquivalente Dosen auf dem gleichen Träger als Bioimplantat eine bessere 

Knochenneusynthese beeinflussten (Aileen et al. 2016). Durch die höhere biologische 

Wirkung des eukaryotischen rh-BMP-2 sind geringere Freisetzungsmengen an 

Knochenwachstumsprotein für eine gleichwertige Verbesserung der Osseointegration 

notwendig. In vielen Publikationen wird nicht explizit angegeben, welches BMP-2 

verwendet wird, wobei dies eine entscheidende Information für die Vergleichbarkeit der 

Studien wäre. 

4.1.3 Polyelektrolytmultilayer (PEM) 

Die Bindung von Knochenwachstumsproteinen ist ein wichtiger Ansatz zur Verbesserung 

der Osseointegration von Titanimplantaten, insbesondere im vorgeschädigten Knochen. 

Die kovalente Bindung oder die direkte Adsorption des rh-BMP-2 auf der 

Titanoberfläche sind dabei keine erfolgsversprechenden Ansätze, da man entweder eine 

nur sehr kleine Menge an Protein binden kann oder eine zu schnelle Abgabe des rh-BMP-

2 auf Grund der geringen Affinität zur Metalloberfläche hat (Becker et al. 2006; Wikesjö 

et al. 2008b).  

Generell gibt es diverse verschiedene weitere Ansätze zur Wachstumsproteinexposition 

an Titanimplantatoberflächen, die bereits in der Einleitung ausführlich besprochen 

wurden. 

Bei den verwendeten Polyelektrolytmultilayern, bestehend aus sulfatierten 

Glykosaminoglykanen wie Heparin oder Chondroitinsulfat und Poly-L-Lysin, macht man 

sich die Eigenschaften der PEM zu Nutze, dass sie der ECM ähneln. Diese Ähnlichkeit 

beruht unter anderem darauf, dass sGAG Bestandteil der ECM sind und die sGAG 

Bindungsdomänen aufweisen, zu welchen Wachstumsfaktoren wie BMP-2 eine hohe 

Affinität besitzen (Decher 1997; Boudou et al. 2010; Grohmann et al. 2011).  

Wichtig für die Auswahl des Beschichtungsverfahrens von Titanimplantaten mit rh-

BMP-2 ist neben der Freisetzung des Knochenwachstumsprotein generell die 

Anwendbarkeit der beschichteten und beladenen Titanprodukte im klinischen Alltag. 

Hervorzuhebende Aspekte sind hierbei die Verpackungs- und Lagerungsmöglichkeit 

sowie die Sterilisierbarkeit, da rh-BMP-2 eine geringe Proteinstabilität besitzt und schnell 
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denaturiert. In vorangegangenen in vitro Studien wurde gezeigt, dass in PEM-

beschichteten Titanimplantaten enthaltenes rh-BMP-2 nach Lufttrocknung und Lagerung 

bei 4 °C für mindestens sechs Monate keine signifikante Abnahme der Bioaktivität des 

Proteins zeigte. Außerdem wurde gezeigt, dass eine Implantatsterilisation mittels γ-

Bestrahlung möglich ist, ohne dass eine Reduktion des osteoinduktiven Potentials 

erfolgte. All dies sind Eigenschaften, welche PEM-beschichtete und mit BMP-2 beladene 

Titanimplantate für die klinische Verwendung nutzbar machen (Boudou et al. 2010; 

Guillot et al. 2013).  

4.1.4 Messverfahren 

Für die Bestimmung des freigesetzten rh-BMP-2 kamen zwei Nachweisverfahren zum 

Einsatz: Nach Inkubation der Titan-PEM Plättchen mit rh-BMP-2 wurde durch 

Bestimmung der in der Lösung verbleibenden Restproteinmenge mittels 

Bicinchoninsäure-Assays (BCA-Assays) indirekt die auf den Plättchen adsorbierte 

Menge bestimmt. Für die Freisetzungskinetik wurden Ezyme-linked Immunosorbent 

Assays (ELISA) angewandt. Beides sind seit langem etablierte Nachweisverfahren zur 

Bestimmung von Proteinen. Die unterschiedlichen Testverfahren waren notwendig, weil 

die Proteinkonzentrationen im Beladungsmedium wesentlich höher waren als in den 

Freisetzungsmedien. Während man mittels ELISA genaue Proteinmengen bei weniger 

konzentrierten Lösungen messen kann, wären für eine hohe Proteinkonzentration eine 

hohe Verdünnung mit vielen Verdünnungsschritten notwendig, was sehr fehleranfällig 

wäre. Mit dem BCA-Assay lassen sich höhere Konzentrationen ohne eine solch starke 

Verdünnung detektieren, jedoch werden keine genauen Ergebnisse bei niedrigen 

Proteinkonzentrationen erzielt.  

Die Messung der Beladungsmenge auf den Plättchen erfolgte indirekt, das heißt, dass die 

Menge an Protein in der Stammlösung nach der Beladung gemessen wurde. Die Differenz 

von Ausgangsmenge zur rh-BMP-2-Menge in der Stammlösung nach Beladung wurde 

als Beladungsmenge gewertet. Somit könnte eine Differenz zwischen indirekt 

nachgewiesener und realer Beladungsmenge durch Proteinzerfall und ähnliches möglich 

sein. Für eine genauere Bestimmung wäre eine direkte Bestimmung wie 

Fluoreszenzmarkierung oder Markierungen mittels Radioaktivität notwendig, was jedoch 

mit einem enormen finanziellen Aufwand verbunden wäre. 
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4.2 Bewertung der Ergebnisse 

Die Vorversuche dienten zur Detektion des am besten geeigneten Glykosaminoglykans 

für die Herstellung der Polyelektrolyt Multilayer. Dabei wurde sowohl das Zellwachstum 

auf den PEM-Beschichtungen gemessen als auch die Release-Kinetik des 

Knochenwachstumsfaktors rh-BMP-2 ermittelt.  

In den Zellkulturversuchen mit C2C12- und hMSC-Zellen zeigte sich, dass das 

Zellwachstum auf den PEM-Beschichtungen mit Heparin und Beladung mit rh-BMP-2 

im Vergleich mit den anderen sGAG-Beschichtungen am besten ausfiel. Dies zeigte sich 

sowohl in der Morphologie der Zellen, welche der Morphologie auf den Kontrollplättchen 

glich (Abbildung 4 und 5), als auch in der Zellzählung nach sechs Tagen Exposition der 

Zellen auf den Plättchen. Die Zellzählung hatte bei den proteinbeladenen Heparin-PEM 

die stärkste Zunahme der Zellzahl zum Ergebnis (Tabellen 1 und 2).  Auch beim rh-BMP-

2-Release zeigte sich die Heparin-haltige Beschichtung als beste Variante. In den 

Versuchen mit Glasplättchen war der Release viermal so hoch im Vergleich zu den 

Chondroitinsulfat- und Dermatansulfat-PEM (Abbildung 6). Und auch in den 

Titanvorversuchen zeigte sie sich mit Vorteilen gegenüber der Chondroitinsulfat-haltigen 

Beschichtung. Zum einen konnte 36,1% mehr Protein auf den Heparin-PEM gebunden, 

zum anderen auch deutlich mehr Protein (79,8%) abgegeben werden. Zudem war der 

prozentual freigesetzte Anteil von der Gesamtbeladungsmenge an rh-BMP-2 mit 49,4% 

höher als bei der Chondroitinsulfat-Beschichtung mit 31,0%, was eine höhere Effektivität 

hinsichtlich des eingesetzten und freigesetzten Proteins bedeutet (Abbildungen 7, 8 und 

9).  

Auf Grund der in den Vorversuchen ermittelten Vorteile in Bezug auf die 

Beladungskapazität, Freisetzungsmenge an rh-BMP-2 und des besseren Zellwachstums 

wurden die Hauptversuche mit Heparin-PEM-Beschichtungen durchgeführt. 

Um eine Effizienzsteigerung im Bereich der Beladung zu erreichen, wurde diese bei den 

PEM-beschichteten Titanplättchen mit verschiedenen Ausgangsstammlösungen 

durchgeführt. Dabei zeigte sich, dass bei den Stammlösungen mit 15µg und 20µg 

rh-BMP-2 die höhere Menge an Protein in der Stammlösung keinen Vorteil hinsichtlich 

der Beladungsmenge an Knochenwachstumsprotein auf den Plättchen mit Heparin-PEM-

Beschichtung gab (Abbildung 10). Dies ist mit einer Sättigung der Polyelektrolyt 

Multilayer mit rh-BMP-2 zu erklären, welche nur eine bestimmte Menge an rh-BMP-2 

binden können. Das vorteilhafte Resultat hierbei wäre, dass weniger des teuren rh-BMP-2 
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für eine vergleichbare Beladungsmenge in der Stammlösung benötigt wird, was eine 

Kostensenkung in einer eventuellen klinischen Anwendung ermöglichen könnte.  

Die freigesetzte Menge an rh-BMP-2 war mit 7,1 ng/cm2 (10,9 ng bei einer Fläche von 

1,539 cm2) in dem Bereich, der in der Literatur in vorangegangenen Versuchen (1,4-14,3 

ng/cm2) vorbeschrieben worden ist (Guillot et al. 2013). 

Das Release-Kinetik-Muster zeigte eine Sättigungskurve mit einer starken Abgabe des 

Proteins in den ersten drei Tagen (Abbildung 11). Dabei war das Mengenniveau bei den 

Plättchen bei einer Ausgangsstammlösung von 20 µg rh-BMP-2 höher, was bei einer 

vergleichbaren Beladungsdosis auch zu einer prozentual höheren Abgabe (72,1% im 

Vergleich zu 39,9%) von der Beladungsmenge führte (Abbildung 12). Eine Erklärung 

hierfür ist schwierig zu finden, da bei einer vergleichbaren Menge an gebundenem 

rh-BMP-2 in einer identischen Beschichtung auch von einer ähnlichen 

Freisetzungsmenge ausgegangen werden kann. Eine Möglichkeit wäre ein ungenau 

ermitteltes Ergebnis durch die nur indirekt bestimmte Menge an adsorbiertem rh-BMP-2. 

Für eine genauere Untersuchung wäre eine direkte Messung der geladenen Menge an 

rh-BMP-2 auf den Titanplättchen sowie eine Versuchsdurchführung mit einer höheren 

Anzahl an Titanplättchen notwendig. 

Um die ECM noch besser zu simulieren, wurde Kollagen als das vorherrschende Protein 

der ECM in einem weiteren Release in die Heparin-PEM integriert. Dabei sollte das 

Kollagen als bioaktive Substanz die Biokompatibilität allgemein und die 

Osseointegration speziell verbessern, was in anderen Ansätzen bereits erfolgreich 

nachgewiesen wurde (Rammelt et al. 2004; Sverzut et al. 2012). Zu untersuchen war, ob 

durch die Zugabe des Kollagens eine ähnliche ausreichende Menge an 

Knochenwachstumsprotein gebunden wird und sich somit die beiden Vorteile der 

Imitation der ECM sowie der rh-BMP-2-Freisetzung kombinieren lassen. Auch hierbei 

wurden die zwei verschiedenen Ausgangsstammlösungen verwendet, wobei bei der 

höheren Menge Protein mit 20 µg rh-BMP-2 erneut keine größere Beladungsmenge 

vorlag (Abbildung 13). Auch dies unterstützt die Vermutung, dass eine 

Beladungssättigung der PEM mit Protein bei 15 µg rh-BMP-2 in der 

Ausgangsstammlösung erreicht ist. 

Bei der Freisetzungskinetik gab es keine großen Unterschiede hinsichtlich Menge oder 

Freisetzungsmuster, welches erneut exponentiell abnehmend war (Abbildung 14). Dies 

ist im Vergleich zu dem Versuch mit reiner Heparin-PEM eher zu erwarten gewesen, da 
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eine vergleichbare Beladungsmenge auf identischer Beschichtung eine vergleichbare 

Release-Kinetik und Menge generieren sollte. 

Im Vergleich zur reinen Heparin-PEM-Beschichtung ohne Kollagen zeigte sich kein 

großer Unterschied hinsichtlich der Beladungsmenge (Abbildungen 10 und 13) oder dem 

Freisetzungsmuster, jedoch hinsichtlich der abgegebenen Menge an 

Knochenwachstumsprotein. Dabei gaben die reinen Heparin-PEM-Beschichtungen in der 

Summe über 21 Tage mehr rh-BMP-2 ab als die Beschichtungen mit Kollagenzusatz 

(Abbildungen 11 und 14).  

Um eine erfolgreiche biologische Aktivität an rh-BMP-2 zu erreichen, ist eine gewisse 

Konzentration bzw. abgegebene Menge an Protein notwendig. Laut Hersteller des rh-

BMP-2 PeproTechâ ist eine Konzentration von 40-100 ng/ml erforderlich, um die 

biologische Aktivität des rh-BMP-2 zu erzeugen. Studien an Tieren haben belegt, dass 

erst ab einer Abgabe an rh-BMP-2 von 100 ng/72h über einen Zeitraum von 24 Tagen 

eine erfolgreiche Knochenneusynthese über einen Zeitraum von sechs Monaten induziert 

(Gruber et al. 2009).  

Im vorliegenden Fall zeigte sich, dass die Freisetzung von rh-BMP-2 bei beiden 

Ausgangsstammlösungen der Kollagen-Heparin-PEM mit 15 µg und 20 µg rh-BMP-2 zu 

jedem Zeitpunkt über 100 ng/72 h lag, was notwendig erscheint, um eine effiziente 

Knochenneusynthese zu induzieren (Gruber et al. 2009). Bei den reinen Heparin-PEM 

war dies lediglich bei der Ausgangsstammlösung mit 20 µg, jedoch nicht mit 15 µg der 

Fall. Dabei ist anzumerken, dass bei den reinen Heparin-PEM mit 15 µg rh-BMP-2 in der 

Ausgangsstammlösung lediglich die Messungen nach 18 und 21 Tagen unter 100 ng 

rh-BMP-2 pro 72 Stunden lag. 

Hierzu müsste in einem in vivo Experiment untersucht werden, ob der Vorteil des 

Kollagens in der Beschichtung als verbesserte Simulation der ECM zusammen mit der 

dauerhaften Proteinabgabe von 100 ng/72h oder ob die vermehrte Abgabe an rh-BMP-2 

aus der reinen Heparin-PEM überwiegt und die Osseointegration besser stimuliert. 

Um eine Veränderung der Freisetzungskinetik zu erreichen, wurden die Polyelektrolyt-

Multilayer im nächsten Schritt mit unterschiedlichen Graden und Methoden vernetzt. 

Dabei stand die Idee im Vordergrund, durch eine Vernetzung der einzelnen Schichten 

untereinander das rh-BMP-2 besser zu binden und so eine regelmäßigere, der 

exponentiellen Burst-Freisetzung entgegenstehenden Release-Kinetik zu erzeugen. 
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Dies geschah mittels zwei verschiedener Methoden: der chemischen Vernetzung mittels 

EDC/NHS-Reaktion und der photochemischen Vernetzung mittels UV-crosslinking über 

eingebrachte Acrylamidgruppen.  

Unabhängig von der Vernetzungsform gab es Unterschiede der Beladungsmenge bei den 

verschiedenen Vernetzungsgraden. So wurde bei der chemischen Vernetzung der 

Collagen-Heparin-PEM mit 100% Vernetzung 23,6% mehr rh-BMP-2 gebunden als bei 

einer Vernetzung von 1% und bei der photochemischen Vernetzung der Heparin-PEM 

beim Vernetzungsgrad von 100% 98% mehr Protein gebunden als bei der Vernetzung 

von 20%. Hierbei zeigte sich, dass der jeweils höhere Vernetzungsgrad mit einer erhöhten 

Menge an gebundenem rh-BMP-2 verknüpft war (Abbildungen 16 und 19). Dies 

bestätigte bereits die in der Literatur vorbeschriebene Effekte, dass unterschiedliche 

Vernetzungsgrade zu unterschiedlichen Bindungsmengen an rh-BMP-2 führen, wobei ein 

höherer Vernetzungsgrad mit einer vermehrten Bindung an Proteinen verbunden ist  

(Guillot et al. 2013).  Dies könnte darin begründet sein, dass durch eine höhere 

Vernetzung die unterschiedlichen Layer der Beschichtung stärker miteinander verbunden 

sind und somit nach der Diffusion der Proteine in die Beschichtung das rh-BMP-2 durch 

eine verringerte Permeabilität besser gebunden wird.  

Bei der Beladungsmenge zeigten sich keine großen Unterschiede zwischen den 

Vernetzungsformen generell. So wurden unabhängig vom Vernetzungsgrad bei der 

chemischen Vernetzung 7,44 ng pro Plättchen gebunden, während es bei der 

photochemischen Vernetzung 8,21 ng waren. Unterschiedlich waren hingegen die 

Differenzen innerhalb einer Vernetzungsform zwischen den unterschiedlichen 

Vernetzungsgraden.  

Bei der photochemischen Vernetzung zeigten sich größere Unterschiede in der 

Beladungsmenge (Abbildung 19), was durch eine stärkere Veränderung der Struktur 

durch die photochemische Vernetzung zu erklären wäre.  

Bei der Freisetzung des rh-BMP-2 zeigte sich ein großer Unterschied zwischen den 

beiden Vernetzungsformen. Wurden bei den chemisch vernetzten Beschichtungen 

Freisetzungsmengen erreicht, die hinsichtlich der abgegebenen Menge vergleichbar 

waren mit denen ohne Vernetzung, so zeigten die Beschichtungen mit photochemischer 

Vernetzung eine sehr geringe Menge an abgegebenen rh-BMP-2. So wurden lediglich 

318 ng (20% photochemisch vernetzt) bzw. 310 ng (100% photochemisch vernetzt) 

abgegeben, was 5,8% (20% photochemisch vernetzt) bzw. 2,8% (100% photochemisch 
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vernetzt) der Beladungsmenge an rh-BMP-2 entspricht (Abbildungen 20 und 21). 

Folglich war nach 21 Tagen noch ein Großteil des Proteins nicht ans Elutionsmedium 

abgegeben und vermutlich weiterhin in der Beschichtung gebunden. Daher ist die 

photochemische Vernetzung im vorliegenden Fall keine erfolgsversprechende Methode 

zur Verbesserung der Release-Kinetik.  

Bei der chemischen Vernetzung zeigte sich bei der Release-Kinetik ein anderes Bild 

hinsichtlich der freigesetzten Menge an rh-BMP-2. So waren sowohl die absoluten Werte 

an freigesetztem Protein als auch das Freisetzungsmuster vergleichbar mit denen der 

unvernetzten Collagen-Heparin-PEM. Eine verzögerte Freisetzung, gekennzeichnet 

durch höhere Freisetzungsmengen an rh-BMP-2 zu späteren Zeitpunkten, war jedoch 

nicht zu verzeichnen, sodass die Vernetzung keinen ersichtlichen Vorteil auf die 

Freisetzungskinetik zeigte. Da kein Vorteil in der Freisetzungskinetik durch die 

Vernetzung erzielt werden konnte, muss eine Abwägung der Notwendigkeit aufgrund der 

Vor- und Nachteile der chemischen Vernetzung getroffen werden. Zum einen wird der 

Effekt der Versteifung durch die Vernetzung beschrieben, welcher eine bessere 

Zelladhäsion bewirken kann und somit förderlich für die Osseointegration wäre (Richert 

et al. 2004). Auf der anderen Seite wird mit Hinblick auf den erheblichen Mehraufwand 

bei der Präparation des Titans und der Möglichkeit, dass chemisch nachvernetzte 

Multilayer während des Remodellierungsprozesses gegebenenfalls nicht mehr abgebaut 

werden können, eine chemische Vernetzung in Frage gestellt. Es wäre daher in weiteren 

in vivo Versuchen zu klären, ob die chemische Vernetzung bei einer vergleichbaren 

Menge an gebundenem und abgegebenen rh-BMP-2 wie in dieser Studie Vor- oder 

Nachteile für die Osseointegration mit sich bringt.  

4.3 Ausblick 

Der Versuch, Titan durch Beladung mit Wachstumsfaktoren osseointegrativer zu 

gestalten, ist bisher noch nicht in zufriedenstellendem Maße geglückt. Die vielfachen 

Ansätze zeigen jedoch das große Interesse auf diesem Gebiet, zumal Titan nach wie vor 

eines der führenden Materialien im Bereich der Implantatmaterialien darstellt und die 

Voraussetzungen für Implantationen durch den demographischen Wandel und hiermit 

konsekutiv häufiger einhergehender Multimorbidität verschlechtert werden. 

Diese in vitro Studie zeigt, dass der Ansatz, rh-BMP-2 mittels Heparin Polyelektrolyt 

Multilayern auf Titan zu binden, vielversprechend ist. In folgenden Studien müsste mit 
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höherer Stückzahl untersucht werden, inwieweit sich die Ergebnisse reproduzieren lassen 

und welche Auswirkungen die unterschiedlichen Modifikationen der PEM in vivo auf die 

Osseointegration entfalten. Zur genauen Detektion der Beladungsmenge auf den 

Titanplättchen sollte zudem ein direktes Nachweisverfahren zum Einsatz kommen. 

Da der Prozess der Osteogenese eine Reihe von unterschiedlichen Zellpopulationen 

(Endothelzellen, mesenchymale undifferenzierte Zellen, Osteoblasten und Fibroblasten) 

sowie entsprechende Signalsysteme involviert, die Proliferation, Angiogenese, 

Matrixbildung und osteogene Differenzierung steuern, stellt eine kombinierte Beladung 

mit weiteren Wachstumsfaktoren wie z.B. VEGF eine weitere Möglichkeit zur 

Verbesserung des Einheilungsprozesses dar. 

Zukünftige Ansätze einer Beschichtung von Implantatoberflächen mit 

Wachstumsfaktoren müssen daher einer differenzierteren Strategie folgen, bei der nicht 

nur eine ausreichende Dosis verschiedener Wachstumsfaktoren auf der Oberfläche 

verankert wird, sondern auch in einem biologisch angemessenen Profil präsentiert bzw. 

freigesetzt werden kann. Diese Arbeit gibt einen ersten Ansatz über die Steuerung der 

Freisetzung über ein PEM-Beschichtungssystem mit dem Wachstumsfaktor rh-BMP-2 

und kann durch zusätzliche vielfache Variationen als Grundlage für weitere 

Untersuchungen dienen. 
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5 Zusammenfassung 

Ziel der hier vorliegenden In-vitro-Studie war es, die Freisetzungskinetik von rh-BMP-2 

aus Polyelektrolyt Multilayern auf Titanplättchen unterschiedlicher Modifikationen zu 

untersuchen. Die Heparin-PEM zeigten die suffiziente Beladung an rh-BMP-2 und 

vergleichbare Freisetzungsmengen und -kinetik wie vorangegangene Studien (Guillot et 

al. 2013). Nach dem Hinzufügen von Kollagen in die Beschichtung zur besseren 

Simulation der ECM zeigte sich zwar eine etwas geringere Menge an freigesetztem 

rh-BMP-2, die jedoch über 21 Tage eine Freisetzungsmenge von mindestens 100 ng/72h 

aufwies, was notwendig erscheint, um eine effiziente Knochenneusynthese zu induzieren 

(Gruber et al. 2009). 

Die Vernetzung der Polyelektrolyt Multilayer führte nicht zu der erhofften verzögerten 

Freisetzungskinetik. Dabei zeigte sich, dass die chemische Vernetzung mittels 

EDC/NHS-Reaktion zu einer vergleichbaren Freisetzung bezogen auf Menge an Protein 

und Freisetzungsmuster wie die unvernetzten Beschichtungen führte, wohingegen die 

photochemische Vernetzung mittels UV-crosslinking zu einer sehr geringen, 

unbrauchbaren BMP-2-Freisetzung führte.  
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