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far Sarah

Der Zweifel ist der Beginn der Wissenschaft.
Wer nichts anzweifelt, priift nichts.
Wer nichts priift, entdeckt nichts.
Wer nichts entdeckt, ist blind und bleibt blind.

Teilhard de Chardin (1881-1955)
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1. EINLEITUNG

1.1 Tissue Engineering

Der Verlust eines Gewebes oder eines ganzen Organs stellt fir das Gesundheitssystem
nicht nur wissenschaftlich, sondern auch finanziell ein groftes Problem dar (Laschke et al.,
2006). Die Méglichkeiten der Geweberekonstruktion stehen deshalb im Fokus der intensiven
medizinischen Forschung. Unter Tissue Engineering wird die Nachzichtung von naturlichen
Geweben unter Laborbedingungen verstanden. Mit diesem geziichteten Gewebe sollen
Heilungsprozesse unterstitzt, funktionsuntauglich gewordenes Gewebe regeneriert sowie
zerstdrte Gewebe ersetzt werden (Langer & Vacanti, 1993).

Der Begriff Tissue Engineering wurde 1987 von der National Science Foundation (USA) als
interdisziplindres Feld definiert, bestehend aus Zellbiologie, Materialwissenschaften und
klinischer Forschung. Ziel ist der biologische Gewebe- bzw. Organersatz (Langer & Vacanti,
1993). Mit dem Anwachsen der alteren Bevélkerungsgruppe in unserer Gesellschaft steigt
der Bedarf an modernen Therapien und Implantaten, um weiterhin eine hohe Lebensqualitat
zu gewahrleisten (Atala, 2008). Speziell der medizinische Fortschritt bei der Transplantation
von Organen ermdglicht heute das Uberleben vieler Patienten. Das Angebot an
Spenderorganen hingegen stagniert, sodass der wachsende Bedarf an Ersatzgeweben und
-organen nicht allein durch das Spenderangebot gedeckt werden kann (Kulkarni & Cronin,
2006; Tenaillon, 2007). Diese Diskrepanz zwischen Angebot und Nachfrage erklart die
rasche Entwicklung des jungen Forschungszweiges Tissue Engineering.

Obwohl der gleichwertige Ersatz eines Gewebes oder einer komplexen Struktur wie die
eines kompletten Organs nach wie vor eine kaum zu bewaltigende Herausforderung
darstellt, ist es in den letzten Jahren gelungen, in einigen Bereichen einen bioartifiziellen
Gewebe- und Organersatz zu entwickeln, der sowohl anatomisch als auch funktionell dem
Original sehr ahnelt. Die Entwicklungsstadien reichen von der Grundlagenforschung (z.B.
Pankreas) Uber vorklinische Studien (z.B. Herzklappen (Migneco et al., 2008)) bis hin zum
klinischen Einsatz (z.B. Haut (Priya et al., 2008) und Knorpel (Randolph et al., 2003; Chung
& Burdick, 2008)). Bisher gelten Implantate fir den Haut-, Gefal3- oder Knorpelersatz,
Implantate flir den Bewegungsapparat sowie Implantate im Mund-, Kiefer,- und
Gesichtsbereich als Hauptanwendungsgebiete.

Um von einer erfolgreichen Geweberekonstruktion sprechen zu kdénnen, missen

verschiedene Voraussetzungen erfilllt sein: Das Prinzip des Tissue Engineering beruht auf
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der extrakorporalen Kultivierung und Vermehrung lebender Zellen mit anschlieRender
Reimplantation des kinstlichen Gewebekonstruktes in den Organismus. Die Zellen fir das
Zuchten der Gewebe werden optimalerweise aus koérpereigenem Material des Patienten
gewonnen, um eine immunologische Absto3ungsreaktion zu vermeiden bzw. im Vergleich zu
Fremdgewebe deutlich zu verringern (Ilkada, 2006). Die Verfugbarkeit von autologen Zellen
ist generell begrenzt, wobei die Schwere der Erkrankung und das Alter des Patienten
zusatzlich limitierend wirken. Die Isolierung ausdifferenzierter Zellen ist aufwendig und die
Kultivierbarkeit eingeschrankt. Die Langzeitkultivierungsbedingungen beeintrachtigen zudem
das Wachstum der Zellen und sind somit fur die Gewinnung grof3er Zellmengen nur bedingt
geeignet. Allogene und xenogene Zellen stehen dagegen in ausreichenden Mengen zur
Verfigung, ihr Einsatz ist aber mit einer lebenslangen Immunsuppression des Patienten
verbunden (lkada, 2006).

Inzwischen riickt der Einsatz von Stammzellen immer starker in den Fokus der Forschung
(Polak & Bishop, 2006; Atala, 2007). Die Verwendung von Stammzellen als
Ausgangsmaterial hatte den Vorteil, dass in kurzer Zeit gro’e Mengen gleichartiger Zellen
zur Verfugung stinden, die in die unterschiedlichsten Zelltypen ausdifferenziert werden
kénnten. An der Aufklarung des komplexen Mechanismus zur Differenzierung der unreifen
Zellen in einen speziellen Zelltypus wird intensiv geforscht (Lalan et al., 2001).

Die fir das Tissue Engineering verwendeten Zellen werden auf verschiedenen
Biomaterialien geziichtet, die als sogenanntes Tragergerist dienen, bis die Gewebezellen zu
einem zusammenhangenden Verbund gewachsen sind (Yarlagadda et al., 2005). Ein grol3es
Problem ist in diesem Zusammenhang das Nachahmen der dreidimensionalen Organform
(Lee et al., 2008). Das Biomaterial muss entsprechend flexibel sein, um in jede
dreidimensionale Form gebracht werden zu kénnen und gleichzeitig auch ein ausreichendes
Maf an Stabilitat aufweisen, um als dreidimensionale Matrix die gewilinschte Form zu halten.
Der Erfolg der Gewebezlichtung wird also mafgeblich von der Wahl des Biomaterials
beeinflusst.

Die Tragermaterialien bestehen vorwiegend aus Kollagen, Fibrin oder anderen Bestandteilen
der natirlichen extrazellularen Matrix (Silver & Pins, 1992) und sie sind meist als pordse
Netzwerke oder Schwdamme verfiigbar. Aber auch Kunststoffe (z.B. Polytetrafluorethylen,
Polyethylenterephthalat) finden bei der Herstellung von Zell- und Gewebetragern
Anwendung. Hierbei ist eine gute Biokompatibilitdt neben einer adéaquaten
Gewebeintegration unerlasslich. Bei den meisten Tissue Engineering-Konzepten wird die
Resorption durch die Zellen sowie deren Stoffwechselprodukte angestrebt, sodass die neu
gebildeten Gewebe die Biomaterialien im Laufe der Zeit ersetzen koénnen. lhre

Abbauprodukte dirfen nicht toxisch oder mutagen sein (Stock & Vacanti, 2001).
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Die unzureichende Versorgung mit Sauerstoff und Né&hrstoffen stellt einen weiteren
limitierenden Faktor fur die Herstellung komplexer Gewebe und Organsysteme dar. Ohne
eine Versorgung des Gewebes mit einem Kapillarnetz zum Austausch von Sauerstoff ist
dessen Uberleben nach Implantation nicht gewahrleistet (Laschke et al., 2006).

Am Beispiel der Leber lassen sich die grundlegenden Methoden des Gewebeersatzes -
namlich allogen, xenogen und synthetisch — aufzeigen (Thalheimer & Capra, 2002). Die
Leber ist aufgrund ihrer Funktion im Intermediéarstoffwechsel aber auch als Immunorgan fir
den Verlauf und die Kontrolle kritisch kranker Patienten ein Organsystem von zentraler
Bedeutung (Lo6ffler & Petrides, 2003). Bei Verlust der Leberfunktion hat sich die allogene
Lebertransplantation als lebenserhaltende Therapiemdglichkeit fir Patienten mit akutem
Leberversagen oder im Endstadium einer chronischen Lebererkrankung etabliert (Wall,
1988; Verdonk et al., 2007). Die maschinellen Leberersatzverfahren sollen entweder die
Entgiftungsfunktion der Leber im Sinne einer ,Leberdialyse® imitieren (molecular absorbents
recirculating system (MARS)) (Boyle et al., 2004) oder im Sinne von ,Bioreaktoren® mit Hilfe
von Zellkulturen (humane oder porcine Hepatozyten) (Ito et al., 2008) die gesamte
Leberzellfunktion ersetzen. Trotz intensiver Forschung stellen diese Methoden bisher keine
vollwertige Leberersatztherapie dar. Die beeintrachtigte Synthese- und Stoffwechselfunktion
der Leber wird nicht ausreichend ersetzt (Adham, 2003; Gerlach et al., 2008).

Ein weiteres klassisches Feld des Tissue Engineering ist der Knochenersatz. Bis heute wird
autologer Knochen und dessen biologische Aktivitat nach der Transplantation im Vergleich
zu anderen Verfahren der Defektrekonstruktion als Goldstandard gewertet (Giannoudis et al.,
2005). Obgleich die grundlegenden Ablaufe sowohl von Knochenbildung als auch von
Knochenheilung bekannt sind und auf dem Biomaterialsektor intensiv geforscht wird, gibt es
bis heute noch keinen vollwertigen Ersatz fir die autologe Spongiosa (Betz, 2002).
Inzwischen werden die Methoden des Tissue Engineering zur Entwicklung kinstlicher
Ersatzgewebe in vielen medizinischen Fachrichtungen eingesetzt. Trotz einer Vielzahl
etablierter Gewebeersatzverfahren besteht die Notwendigkeit der Entwicklung neuer,

verbesserter Konzepte, die auf den Methoden des Tissue Engineerings basieren.

1.2 Knochenersatzmaterialien

Die Tatsache, dass Knochendefekte ab einer  kritischen GréRe* (> 5 cm3) nicht wieder
spontan heilen kénnen, stellt ein wesentliches klinisches Problem dar (Aaboe et al., 1995).

Solche ossaren Defekte kdénnen beispielsweise durch Frakturen, Tumore oder Zysten



EINLEITUNG 11

verursacht werden (Hak, 2007; Myoui & Yoshikawa, 2008; Pogoda et al., 2004). Zur
Wiederherstellung der Kontinuitdt des Knochens und seiner mechanischen Belastbarkeit
mussen diese Defekte aufgefillt werden. Hierbei gilt die autologe Knochentransplantation bis
heute als Goldstandard (Laurencin et al., 2006). Die Mdglichkeit der Ubertragung vitaler, zur
Knochenbildung (Osteogenese) befahigter Zellen ist ein entscheidender Vorteil dieses
Verfahrens zur Defektrekonstruktion. Der autologe Knochen stellt eine Matrix fir das
Einwandern osteogener Vorlauferzellen zur Verfigung (Osteokonduktion) und enthalt
Wachstumsfaktoren wie zum Beispiel die bone morphogenetic proteins (BMPs), welche die
Knochenbildung férdern (Osteoinduktion). Immunreaktionen sowie die Ubertragung von
Krankheitserregern bleiben aus (Bauer & Muschler, 2000; Parikh, 2002; Laurencin et al,
2006).

Die Gewinnung autologer Spongiosa erfordert allerdings einen Zweiteingriff, der mit
zahlreichen Nachteilen wie Nerven- und Gefaldverletzungen, Wundheilungsstérungen und
Infektionen verbunden ist (Fowler et al., 1995). Zudem ist die Verfligbarkeit von autologen
Knochentransplantaten begrenzt (Silber et al., 2003). Als Entnahmestellen fiir Spongiosa
eignen sich lediglich die dorsalen und ventralen Beckenkdmme (Seiler & Johnson, 2000)
sowie fur kleinere Spongiosamengen Tibiakopf, distale Tibia (Gerressen et al., 2008),
Trochantermassiv (Lindberg et al., 1996) und distaler Radius (Bruno et al.,, 2001). Nicht
zuletzt gilt die initial geringe Belastbarkeit autologer Spongiosa als Nachteil (Ignatius et al.,
2000).

Eine Alternative zur autologen Spongiosatransplantation stellt der Einsatz von allogenem
Knochen dar (Sammarco & Chang, 2002). Seine bessere Verfligbarkeit und die Vermeidung
der Entnahmemorbiditat beim Patienten sind von Vorteil (Deutsch et al., 2007). Die
Verwendung von allogenen Transplantaten birgt aber neben dem Risiko einer potentiellen
Ubertragung infektiéser Erreger (Friedlaender, 1983) auch die Gefahr einer
immunologischen Abwehrreaktion (Bauer & Muschler, 2000). Hieraus erklart sich die
Grindung von Knochenbanken, die fur die Qualitat der Transplantate und die Dokumentation
der Transplantation verantwortlich sind (Tomford & Mankin, 1999). In Deutschland werden
Uberwiegend allogene Transplantate (Hiftkbpfe oder Knochen von Organ- oder
Gewebespendern) aus klinikeigenen Knochenbanken verwendet, fiir die seit 1990
verbindliche Richtlinien seitens der Bundesdrztekammer bestehen (von Garrel & Gotzen,
1998). Unter den allogenen Knochentransplantaten finden mittlerweile weltweit am
haufigsten kaltekonservierte oder lyophilisierte Transplantate Verwendung (Kibler, 1997).
Die Konservierungs- und Desinfektionsverfahren verringern aber neben dem
Ubertragungsrisiko von Krankheitserregern und der Antigenitat allogenen Knochens durch

Zerstorung der Zellen und Wachstumsfaktoren auch die biologische Wertigkeit des
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Transplantates. Durch diese Devitalisierung kann eine Knochenstimulation nur durch die
osteoinduktive Wirkung der endogenen BMPs und die osteokonduktive Struktur vermittelt
werden (Schweiberer et al., 1986; Hallfeldt et al., 1995).

Im Prinzip gelten fur die ebenfalls zur Defektrekonstruktion geeigneten xenogenen
Knochentransplantate die gleichen Probleme wie fir die Verwendung allogenen
Knochenmaterials. Allerdings besteht hier zusétzlich die Gefahr einer Ubertragung von
Krankheitserregern lber Speziesbarrieren hinweg (Boneva et al., 2001).

Die Beschrankungen autologer und allogener (bzw. xenogener) Knochentransplantate
erklaren die Entwicklung von Knochenersatzmaterialien unterschiedlicher Natur, Struktur,
Zusammensetzung und biologischem Verhalten. Unter dem Begriff Knochenersatz-
materialien werden Implantatmaterialien verstanden, die die Knochenbildung anregen, den
kérpereigenen Knochen nur vorubergehend ersetzen und am physiologischen
Knochenremodelling teilnehmen (Katthagen, 1986). Zu den alloplastischen Materialien
werden bioaktive Keramiken, Bioglaser sowie kalziumbeschichtete Polymere gezahlt.

Die uberwiegend in der Medizin verwendeten Keramiken bestehen in der Regel aus
Kalziumphosphaten (Jarcho, 1986). Dabei handelt es sich fast ausschlieldlich um
Hydroxylapatitkeramiken coralinen, bovinen oder synthetischen Ursprungs und
Trikalziumphosphatkeramiken, wobei insbesondere Hydroxylapatit seit Jahren klinischen
Einsatz findet. Hydroxylapatitkeramiken unterscheiden sich in Dichte und Porositdt und sind
in Granulatform oder als mechanisch belastbarer Formkérper erhéltlich (LeGeros, 2002). Die
grolien Erwartungen und Hoffnungen, die in den 80er Jahren in dieses Material gesetzt
worden waren, erflllten sich trotz sehr guter Gewebevertraglichkeit und knochenbildender
Eigenschaften nur teilweise (Jarcho, 1981): So konnte im engeren Kontaktbereich zwischen
Hydroxylapatit und Knochen zwar ein randstandiges Einwachsen von Knochengewebe in die
porésen Strukturen der Hydroxylapatitkeramik beobachtet werden, eine aktive
Knochenregeneration durch neugebildete Osteoblasten blieb jedoch aus (Holmes et al,
1986). Ein weiteres wichtiges Kriterium fir den Einsatz entsprechender Keramiken zum
Knochenersatz stellt deren biologische Ab- und Umbaubarkeit dar. Hydroxylapatit wird
generell nicht oder nur stark verzdgert resorbiert. Im glnstigsten Fall findet also eine
kndcherne Durchbauung der Implantate statt, aber wie bei allen nicht resorbierbaren
Knochenersatzmaterialien, die als Fremdk&rper im Empfangerorganismus verbleiben, kann
langfristig weder eine Implantatdislokation noch eine entziindliche Gewebereaktion bzw.
ImplantatabstoRung ausgeschlossen werden. Das persistierende Knochenersatzmaterial gilt
als biomechanische Schwachstelle des rekonstruierten Knochendefektes (Kiibler, 1997).
Auch fir Trikalziumphosphatkeramiken konnte trotz seiner ausgezeichneten generellen

Gewebevertréglichkeit ~ bisher  keine  Osteostimulation =~ nachgewiesen  werden.
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Trikalziumphosphat weist, verglichen mit Hydroxylapatit, ein schnelleres und somit
gunstigeres Resorptionsverhalten auf (Kamitakahara et al., 2008). Die chemisch
physikalische Aufldsung des Trikalziumphosphates erfolgt jedoch teilweise so schnell, dass
die Platzhalterfunktion des Knochenersatzmaterials nicht mehr erfullt wird und auch die
Phagozytosekapazitat der resorbierenden Zellen entsprechend schnell erschopft ist. Nach
dem Absterben der Zellen kommt es zur Freisetzung des aufgenommenen Materials im
Gewebe (Claes & Ignatius, 1998; Reif et al., 1998).

Kalziumphosphatkeramiken zeichnet ein interkonnektierendes Porensystem aus, welches
dem Knochen strukturell &hnelt und die Penetration durch Gefalie und Gewebe erleichtert
(Barrere et al., 2006). Mit zunehmendem Porositdtsgrad sinkt aber auch die mechanische
Stabilitat (Karageorgiou & Kaplan, 2005).

Alle bisherigen Knochenersatzverfahren missen sich an der Transplantation kérpereigenen
Knochens messen lassen. Ein ideales Knochensubstitut gibt es aufgrund der komplexen
Anforderungen, die an einen Knochenersatzstoff gestellt werden, noch nicht. Deshalb liegt

es nahe, hier besondere Forschungsaktivitat zu investieren.

1.3 Anforderungen an Knochenersatzmaterialien

1.3.1 Neoangiogenese

Neoangiogenese ist neben einer adaquaten Biokompatibilitdt essentielle Grundvorraus-
setzung flr alle Knochenersatzmaterialien, um eine dauerhafte Vitalitdt und Funktionalitat
des Implantats zu gewéhrleisten. Das durch die neugebildeten Blutgefalie geschaffene
physiologische Milieu garantiert neben der Nutrition des Implantats sowohl die Einwanderung
von Knochenzellen als auch deren Differenzierung.

Die physiologische GefalRneubildung wahrend der Embryogenese erfolgt durch
Vaskulogenese — ein Prozess, bei dem neue Blutgefalle aus undifferenzierten Vorlaufer-
zellen, den sogenannten Angioblasten, geformt werden (Risau, 1997). Wahrend der
Vaskulogenese proliferieren die Angioblasten und schlieBen sich zu einem primitiven
Gefalnetzwerk zusammen, welches als primarer Kapillarplexus bezeichnet wird. Dieser
durch Vaskulogenese entstandene unreife und funktionell nicht ausreichende endotheliale
Zellverband dient als Gerlst fir die Angiogenese. Durch Gefalisprossung sowie
GeféaRabzweigungen aus bereits vorhandenen BlutgefaRen erfolgt eine Umgestaltung des

primaren Kapillarplexus (Papetti & Herman, 2002).
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Der Prozess der Angiogenese findet sowohl bei pathologischen Vorgéngen wie
Tumorwachstum (Folkman, 1985; Folkman, 1995) und Entziindung (Jones et al., 1999) als
auch im Rahmen von Gewebereparation (Polverini et al., 1977) und Gewebeersatz durch
Tissue Engineering (Laschke et al., 2006) statt.

Angiogenese beschreibt die Bildung neuer BlutgefaRe aus Endothelzellen bereits
vorhandener Blutgeféfie. Die Koordination dieses komplexen Vorgangs erfolgt sowohl durch
pro-angiogene als auch durch anti-angiogene Faktoren. Uberwiegen die Angiogenese-
stimulierenden Faktoren, wird die Angiogenese (Abb. 1) induziert.

Der Initiation der Angiogenese geht stets eine Stickstoffmonoxid-induzierte Vasodilatation
voraus (Carmeliet, 2000). Der Verlust gefal3stitzender Perizyten und die daraus
resultierende Destabilisierung der Gefédlwand durch Angiopoietin-2 (Ang-2) bewirken in den
Endothelzellen einen Wechsel vom stabilen Wachstums-arretierten Ruhe-Phanotyp in den
proliferativen Phanotyp. Der Wachstumsfaktor vascular endothelial growth factor (VEGF)
vermittelt durch Permeabilitdtssteigerung die Extravasation von Plasmaproteinen. Auf diese
Weise wird die extravasale Gerinnung ermdglicht und Leitstrukturen fir die spater
auswandernden Endothelzellen gebildet. Dieser Prozess geht durch Umverteilung von CD31
und Vascular Endothelial (VE)-Cadherin mit einer Auflockerung der interendothelialen
Zellkontakte einher. VEGF flihrt somit zu einer Induktion der Endothelzell-Migration und
deren Proliferation, ist jedoch allein fir die Bildung neuer Blutgefalle mit einer intakten
Mikrozirkulation nicht ausreichend. Charakteristisch fiir eine primar durch VEGF induzierte
Angiogenese (Tumorangiogenese) ist ein fir die Sauerstoffversorgung unzureichendes,
unstrukturiertes Gefallnetzwerk aus Kurzschlussverbindungen und langen Kapillarschleifen
(Carmeliet & Jain, 2000).

Eine weitere Voraussetzung fir die Angiogenese stellt die Degradierung der Basalmembran
und der extrazelluldren Matrix durch spezifische Proteasen wie Matrixmetalloproteasen
(MMP) (Nelson et al., 2000), Heparanasen (Nakajima et al., 1988) und den Urokinase-type
plasminogen activator (u-PA) dar. Auf diese Weise wird Raum fir die migrierenden
Endothelzellen geschaffen. Gleichzeitig kommt es zur Freisetzung pro-angiogener
Wachstumsfaktoren wie basic fibroblast growth factor (bFGF), VEGF und insulin-like growth
factor-1 (IGF-1) (Coussens et al., 1999), deren Verfligbarkeit durch proteolytische
Aktivierung erhoht wird. Die Migration der Endothelzellen erfolgt unter Vermittlung von
Angiotensin-1 (Ang-1), bFGF sowie verschiedener Isoformen von VEGF. Ang-1 wirkt als
Chemotaxin flr Endothelzellen und induziert zum einen die Gefallaussprossung und zum
anderen die Interaktion zwischen Endothelzellen und periendothelialen Zellen. Der Faktor
bFGF stimuliert das Endothelzellwachstum und rekrutiert mesenchymale Zellen und

Leukozyten, die eine Freisetzung weiterer pro-angiogener Faktoren bewirken. Durch



EINLEITUNG 15

Migration und Proliferation der Endothelzellen in Richtung des pro-angiogenen Stimulus
kommt es zur Ausbildung sogenannter GefalRsprossen. Im Verlauf werden neue Zellkontakte
zwischen den Endothelzellen geknlpft, die durch Gap-Junctions und VE-Cadherin stabilisiert
Die

Adhasionsmolekule sind hierbei Voraussetzung fur die Aktivierung der damit verbundenen

werden. daraus resultierenden Ligand-Rezeptorbindungen  verschiedenster
Signalwege. Integrine wie asB4 und o,B3; (Eliceiri & Cheresh, 1999), CD31 und Ephrine
(Wilkinson, 2000) stehen nicht nur mit der Extrazellularmatrix in Wechselwirkung, sondern
sind auch an der Lumenbildung der Kapillarsprossen beteiligt. PDGF vermittelt die
Rekrutierung von Perizyten und glatten Muskelzellen (vascular smooth muscle cells; VSMC),
die das neugebildete Geféllnetz stabilisieren und weitere Migration und Proliferation der
Endothelzellen inhibieren. Die Gewahrleistung einer reguldaren Form der Gefalde sowie eine
Reduktion des GefédlRdurchmessers ist von entscheidender Bedeutung. Falls eine
Ummantelung von Perizyten bzw. in gréleren GefdlRen zusatzlich von glatten Muskelzellen
fehlt, kommt es zu einer raschen Ruckbildung des neugebildeten Gefélles (Benjamin et al.,

1998).

‘.\> bFGF
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Abbildung 1: Schematische Darstellung der Angiogenese (Zimmermann et al., 1999)
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1.3.2. Biokompatibilitat

Eine adaquate Biokompatibilitat ist eine unabdingbare Voraussetzung fir den erfolgreichen
Einsatz von Biomaterialien (Abshagen et al., 2008). Der Begriff Biokompatibilitadt wurde 1986
von Williams als ,the ability of a material to perform with an appropriate host response in an
specific application* definiert (Williams, 1986). Die kérperfremden Materialien sollten vom
Organismus angenommen werden, d.h. die Gewebevertraglichkeit der Biomaterialien muss
gewahrleistet sein. Das Biomaterial sollte weiterhin seine Funktion im biologischen Milieu
Uber einen gewlnschten Zeitraum erfilllen, ohne dabei das umliegende Gewebe zu
schadigen (Schmalz & Arenholt-Bindslev, 2005). Die Biokompatibilitat berticksichtigt also die
Wechselwirkungen zwischen dem koérperfremden Material und dem biologischen Gewebe.
Diese kénnen sowohl am Material selbst als auch im Gewebe auftreten (Wintermantel & Ha,
2002). Unmittelbar nach Kontakt kommt es an der Grenzflache zwischen Materialoberflache
und Gewebe zu einer Erstreaktion. Da es sich bei dem umliegenden Gewebe meist um Blut
handelt, findet initial eine Adsorption von Blutproteinen an der Oberflache des Biomaterials
statt (Park et al., 1991; Bailly et al., 1996). Grundsétzlich stellen die Implantate aus
koérperfremden Materialien Fremdkérper und somit Stoérfaktoren des natirlichen Gewebes
dar - in Abhé&ngigkeit vom Werkstoff sind entsprechende Gewebereaktionen zu erwarten
(Ignatius & Claes, 1996). Hierbei wird generell zwischen lokaler Abwehrreaktion, die
theoretisch jederzeit auftreten kann, und systemischer Langzeitreaktion unterschieden. Die
Biomaterialien an sich unterliegen Korrosions- und/oder Abbauprozessen (Schmalz &
Arenholt-Bindslev, 2005).

Ein entscheidendes Kriterium bei der Beurteilung der Biokompatibilitdt von Implantaten im
Knochen sind dementsprechend die Reaktionen an der Grenzschicht zwischen Implantat
und Knochengewebe. Fir den Knochenersatz stehen bio-inerte oder bio-aktive Materialien
zur Verfugung (Navarro et al., 2008). Bio-inerte Materialien wie Titanimplantate Uben
praktisch keinen Effekt - weder im positiven noch im negativen Sinn - auf den Knochen aus.
Es findet eine direkte knécherne Integration des Materials statt (Nebe et al., 2008). Bio-aktive
Materialien, zu denen Hydroxylapatitkeramiken gehdren, induzieren zuséatzlich die
Knochenneubildung durch das angrenzende Knochengewebe (Kokubo et al., 2004).

Da die Akzeptanz oder Abstollung des Knochenersatzmaterials entscheidend von seiner
Biokompatibilitdt abhangt, ist eine Prifung der Materialien auf ihre Zell- und
Gewebevertraglichkeit Voraussetzung, um schadliche Auswirkungen des Materials auf den

Organismus oder das Versagen der Materialfunktion zu vermeiden.
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1.3.3 Osteokonduktion und Osteoinduktion

Knochenersatzmaterialien, die eine geeignete, passive Leitstruktur besitzen, welche
umliegendem Lagerknochengewebe das Einwachsen ermdglicht, werden als osteokonduktiv
bezeichnet (Burchardt, 1983). Die porésen Strukturen simulieren im Sinne des sogenannten
Leitschieneneffektes eine vom Lagerknochen ausgehende Knochenneubildung. Im
Anschluss an entsprechende zelluldre Differenzierungsvorgdnge und dem Einsprossen von
GefalRen kommt es Uber eine Vaskularisation zu einer Knochenregeneration ohne vorherige
Resorption des Knochenersatzstoffes (Katthagen & Mittelmeier, 1984). Fir die
Osteokonduktion ~ wesentliche  Parameter eines  Knochenersatzmaterials  sind
Porendurchmesser sowie das Vorhandensein und der Durchmesser interkonnektierender
Poren (Cornell & Lane, 1998). Als Idealstruktur in Bezug auf Architektur und
Dimensionierung gilt die autologe Spongiosa (Schenk, 1991). Perivaskuldres Gewebe,
BlutgefaRe und undifferenzierte Mesenchymzellen wandern ausschlieRlich vom knéchernen
Anteil des Lagergewebes aus in die Defektregion ein. Das Transplantat sollte
dementsprechend angepasst sein und dem Lagerknochen mdglichst dicht aufliegen. Das
erfolgreiche Einheilen von Knochentransplantaten hangt mafigeblich von der Beschaffenheit
des Knochenlagers ab. Noch heute erfolgt die Einteilung in ersatzstarkes, ersatzschwaches
und ersatzunfahiges Lagergewebe (Lexer, 1911). Ein ersatzstarkes Lager ist von sich aus
fahig, einen Knochendefekt weitgehend oder sogar vollstdndig zu reparieren; bei
ersatzschwachem bzw. ersatzunfdhigem Knochenlager fallen die Reparationsprozesse

gering aus und sind auf den Defektrand begrenzt.

Als Osteoinduktion wird der Prozess bezeichnet, der die Osteogenese, d.h. die
grundlegende, lebenslang funktionierende Eigenschaft des Knochens zur Regeneration,
stimuliert (Albrektsson & Johansson, 2001). Bei adaquater Reizsetzung (Trauma) wird die
Knocheninduktionskaskade gestartet (Bolander, 1992). Es handelt sich hierbei um einen
klassischen Regenerationsprozess, bei dem es zu einer vollstdndigen Gewebeneubildung
kommt, wobei Narben- oder Ersatzgewebsbildung ausbleiben. Der osteostimulative Effekt
beruht auf der Freisetzung lokal wirksamer Wachstumsfaktoren, die in der organischen
Matrix des Transplantates vorhanden sind (Mohan & Baylink, 1991). Hier kommt den BMPs
eine wesentliche Bedeutung zu, da sie die Differenzierung unreifer Osteoprogenitorzellen in
zur Knochenbildung befdhigte Osteoblasten férdern. Aber auch lokal wirksame
Wachstumsfaktoren (transforming growth factor-31 (TGF-31), transforming growth factor-32
(TGF-R2), IGF, bFGF, PDGF) sowie systemische Faktoren wie Parathormon, Vitamin D; und
Calcitonin flhren intrazelluldr Gber autokrine, parakrine und endokrine Bahnen zu einer

Modulation der Osteogenese (Hollinger & Leong, 1996). Die Mediatoren sind angiokinetisch
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wirksam und bewirken ein Einsprossen perivaskuldren Bindegewebes mit Ausbildung von
Kapillarschlingen. Osteokonduktion und Osteoinduktion laufen also gleichzeitig ab (Kempen
et al., 2009). Via Chemotaxis wird in der Transplantatregion ein reagibler Zellpool
pluripotenter Zellen angereichert, die sich nach Proliferation zu knochenbildenden Zellen
differenzieren. Diesem stimulativen Effekt unterliegen nicht nur antransportierte Zellen,
sondern auch bereits im Transplantat vorhandene Praosteoblasten, Osteoblasten,

Osteozyten und wahrscheinlich auch Osteoklasten (Rueger, 1992).

1.4 NanoBone®

NanoBone® (Artoss GmbH, Rostock, Deutschland, Abb. 2)
ist ein rein synthetisches, biokompatibles und
biodegradierbares Material zum Auffillen von
Knochendefekten. Es besteht aus nanokristallinem
Hydroxylapatit, das in eine hochpordse Kieselgelmatrix

eingebettet ist (Abb. 3A). Das Knochenersatzmaterial wird in

einem Sol-Gel-Verfahren hergestellt, wobei Temperaturen,

bei denen die Gelmatrix bzw. die Hydroxylapatitkristallite

zusammensintern, nicht Uberschritten werden. Das Abbildung 2: NanoBone"-Granulat
Kalziumphosphat wird in ein Siliziumdioxid-Sol auf der Basis von Alkoxiden gegeben.
Wahrend des Gelilibergangs kann ein beliebiger Kérper mit makroskopischen Poren geformt
werden. Das Entweichen des Lésungsmittels beim Trocknen fuhrt zu Porenbildung in einer
GréRenordnung im Nanometerbereich, die sich sowohl durch entsprechende Wahl der
Pulverkdérnung als auch durch die Wahl des Verhéltnisses von Granulat zu L&sungsmittel
und Gelpréakursor beeinflussen ldsst. Durch Anordnung der Hydroxylapatitkristallite als
lockeres Geflige entstehen interkonnektierende Nanoporen in einer Gréfienordnung von 20
nm.

Der Feststoffgehalt von NanoBone® betragt aufgrund der hohen Porositat und der lockeren
Packung des Granulats (,Tannenzapfenstruktur®, Abb. 3B) nur ca. 20 Vol.%. In Kontakt mit
Patientenblut werden etwa 80 Vol.% durch kdrpereigenes Material eingenommen.
NanoBone® besteht durch die Porositat bis in den Nanometerbereich praktisch nur aus
Oberflache, an welche Blutplasma und kérpereigene Proteine binden kénnen. Dadurch
kommt es zu einer ,Tarnung* des Knochenersatzmaterials und der Kérper sieht NanoBone®

als koérpereigen an. Das intraoperativ mit Patientenblut angemischte Praparat ist von
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Spongiosa ahnlicher Konsistenz und garantiert eine gute Ortssténdigkeit. Eine Ubertragung
von Infektionen bzw. Erkrankungen tierischen Ursprungs ist aufgrund der vollstéandig
synthetischen Herstellung des Knochenersatzstoffes ausgeschlossen.

NanoBone® nimmt am physiologischen Knochenremodelling teil und koppelt den Abbau des
Knochenersatzmaterials an den neuen Knochenaufbau. Die nanokristallinen Hydroxyl-
apatitkristallite gehen nicht ionisiert in L6sung, sondern werden im Rahmen der Umwandlung
von Kallus in Knochen schrittweise osteoklastér biodegradiert, wobei die freiwerdenden
Kalzium- und Phosphationen in den neugebildeten Lamellenknochen eingebaut werden. Die
Kieselgelmatrix wird innerhalb kurzer Zeit (ca. 10 Tage) in eine organische Matrix
umgewandelt, ohne dass die Granulatkérnchen ihre eigene Form verlieren. Neben diesem
die Knochenbildung stimulierenden Effekt stellt die Osteoinduktion eine weitere wichtige
Eigenschaft von NanoBone® dar. Nach Implantation des Knochenersatzmaterials in das
Subkutangewebe von Minipigs (Henkel et al., 2004) konnte Knochenbildung nachgewiesen
werden, sodass bei klinischer Anwendung auf den adjuvanten Einsatz kostenintensiver

Wachstumsfaktoren verzichtet werden kann.

Abbildung 3: Transmissionselektronenmikroskopische Darstellung (A) und rasterelektronenmikroskopische
Darstellung (B) von NanoBone® (Artoss GmbH). NanoBone® besteht aus nanokristallinem Hydroxylapatit, das in
eine hochpordse Kieselgelmatrix eingebettet ist (A). Der niedrige Feststoffgehalt und der hohe Grad an Porositét

von NanoBone® bedingen seine typische Tannenzapfenstruktur (B).

Im Rahmen bisheriger Anwendungsgebiete von NanoBone® liegt der Schwerpunkt in der
Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie zur Knochendefektauffillung nach Exstirpation von
Knochenzysten, Zahnextraktionen oder Korrekturosteotomien. In der Unfallchirurgie und
Orthopadie wird NanoBone® zur Fullung bzw. Rekonstruktion aseptischer, artifizieller oder

degenerativer Knochendefekte eingesetzt.
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NanoBone®-Granulat wird in zwei verschiedenen GréRen (mittlerer Durchmesser der
Granulatkdrnchen: 0,6 mm bzw. 1 mm) hergestellt. Die Lénge eines einzelnen Granulat-
kérnchens betragt einheitlich 2-3 mm. In der vorliegenden Studie wurden unter
Berticksichtigung des entsprechenden Modells Granulatkérnchen mit einem mittleren
Durchmesser von ~0,2 mm sowie eigens fir die Studie angefertigte NanoBone®Plattchen

mit einer Flache von ~1,3 mm? und einer Dicke von 0,2-0,3 mm verwendet.

1.5 Zielsetzung und Fragestellung der Studie

Bei der Anwendung von Knochenersatzstoffen stellt die fehlende Vaskularisierung und
schlechte Biokompatibilitat des Implantats ein grol3es Problem dar. Als ein Vertreter aus der
Gruppe der synthetischen Knochenersatzstoffe steht NanoBone® bereits im klinischen Alltag
zur Verfigung und bildet die Grundlage der hier vorliegenden Arbeit. Ersten Studien zufolge
darf ein osteokonduktives sowie osteoinduktives Potential von NanoBone® angenommen
werden. Osteokonduktion und Osteoinduktion sind generell Grundvoraussetzungen fur alle
Knochenersatzmaterialien, um eine dauerhafte Vitalitdt und Funktionalitdt des Implantats zu
gewabhrleisten.

Auler einer guten Biokompatibilitdt ist fir den erfolgreichen Knochenersatz auch eine
adaquate Gewebeintegration unerlasslich. Das Fehlen einer inflammatorischen Antwort des
Empfangergewebes sowie die Ausbildung von GefalRnetzwerken sind von entscheidender
Bedeutung. Das durch die neugebildeten BlutgefalRe geschaffene physiologische Milieu
garantiert neben der Nutrition des Implantats sowohl die Einwanderung von Knochenzellen
als auch deren Differenzierung. Weil diese wichtigen Aspekte fiir NanoBone® bisher noch
nicht detailliert untersucht worden sind, wurden sie zum Gegenstand der vorliegenden
Studie.

Im Modell der Rickenhautkammer der Maus wurde Uber einen Zeitraum von 15 Tagen
mittels der intravitalen Fluoreszenzmikroskopie Angiogenese, Mikrohdmodynamik und
Leukozyten-Endothelzell-Interaktion des Empfingergewebes quantitativ  analysiert.
NanoBone® wurde sowohl als Plattchen als auch in Granulatform implantiert. Isogen
transplantiertes Spongiosamaterial diente als Standard. Zur weiteren Charakterisierung der
Biointegritat von NanoBone® diente die histologische Bewertung des Gewebes (HE-Farbung,
CD31-Immunhistochemie, F4/80-Immunhistochemie, PAS-Farbung, Polarisationsmikro-

skopie und Rasterelektronenmikroskopie) an Tag 15 nach Implantation.
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2. MATERIAL UND METHODEN

2.1 Versuchstiere

Fur die vorliegende Studie wurden C57BL/6J Tyr Méause
(Charles River, Sulzfeld, Deutschland) verwendet (Abb. 4),
welche in  klimatisieten Raumen des Instituts flr
Experimentelle  Chirurgie, Universitdt Rostock, gehalten
wurden. Die Kammerpraparation erfolgte an gesunden,

geschlechtsreifen ménnlichen Tieren im Alter von 10-12

Wochen mit einem Koérpergewicht (KG) von 28-35 g. Zur

Abbildung 4: Ménnliche
C57BL/6J Tyr Maus

Isolierung autologer Spongiosa dienten 10-12 Wochen alte,
gesunde, geschlechtsreife weibliche Tiere mit einem KG von
20-24 g. Wéahrend des Versuchs wurden die Tiere bei einem 12 Stunden Tag-Nacht
Rhythmus unter Bereitstellung von Standardlaborfutter fir Nager und Wasser ad libitum in
Einzelkafigen gehalten.

Die Versuche wurden nach Genehmigung durch die 6értliche Tierschutzbehérde gemafl dem
Tierschutzgesetz §8 Abs.1 durchgefihrt.

2.2 Modell

2.21 Modell der Riickenhautkammer

Das Modell der Rickenhautkammer gilt als etabliertes Modell fur standardisierte in vivo
Mikrozirkulationsstudien. Erstbeschreiber des Kammermodells an der Maus waren Algire et
al. (Algire et al., 1943). Die Adaption dieses Modells fur Untersuchungen an Ratten
(Papenfuss et al., 1979), immunkompetenten (Cardon et al., 1970) und immuninkompetenten
Mausen (Lehr et al., 1993) sowie an Hamstern (Endrich et al., 1980) gelang durch
Modifizierung der Kammer sowie der mikrochirurgischen Praparationstechnik. Aufgrund der
Tatsache, dass das Deckglas der Kammer zu jedem Zeitpunkt abgenommen werden kann,
eignet sich die Rickenhautkammer besonders fur Implantations- und Transplantionsstudien
am wachen Tier Uber einen Versuchszeitraum von 2-3 Wochen. Nach intravendser Gabe
verschiedener Fluoreszenzfarbstoffe ist sowohl die Beurteilung der Mikrozirkulation der

freipraparierten Rickenhautmuskulatur als auch die Entstehung neuer Gefalde, die in die
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Biomaterialien einsprossen, méglich. Eine genaue Quantifizierung erfolgt anschlielend mit
Hilfe eines computergestitzten Bildverarbeitungssystems (Caplmage, Version 7.4, Dr. Zeintl

Software, Heidelberg, Deutschland).

2.2.2 Chirurgische Praparation der Riickenhautkammer

Vor der mikrochirurgischen Praparation wurden die Versuchstiere durch eine intraperitoneal
injizierte Mischung aus Ketamin (100 mg/kg KG) und Xylazin (8 mg/kg KG) anasthesiert. Die
Enthaarung der Rickenhaut erfolgte mittels Elektrorasur (Favorita 2, Aesculap, Suhl,
Deutschland) und anschlielender chemischer Depilation (Pilca, GalaxoSmithKline, Buhl,
Deutschland), um mechanische Irritationen und Mirkroverletzungen der Haut zu vermeiden.
Vor Beginn der eigentlichen Kammerpréparation wurde die enthaarte Ruckenhaut mit
warmen Wasser gereinigt und desinfiziert (Braunoderm®, Braun, Melsungen, Deutschland)
(Abb. 5A).

Das Versuchstier wurde zunachst in Bauchlage auf einer Warmeplatte zur Aufrechterhaltung
einer Kdrpertemperatur von 37°C positioniert, die gut dehnbare Rickenhautfalte angehoben
und entlang ihrer Mittellinie mittels zweier Haltefaden (Dermafil 4/0, Smi AG, St.Vith, Belgien)
aufgespannt (Abb. 5B). Die Rickseite der aus zwei symmetrischen Titanrahmen
bestehenden Rickenhautkammer wurde unter Gegenlichtkontrolle an ihrem Oberrand mit
Nahtfaden (6-0 Prolene, Ethicon, Norderstedt, Deutschland) kaudal der entlang der
Schulterbasis verlaufenden GefélRe fixiert. Im weiteren Verlauf wurden mit Hilfe einer
Praparierschere zwei transkutane Inzisionen fiir die beiden Schrauben des vorderen
Titanrahmens geschaffen, ohne die beiden Hauptgefdlstdmme der Rickenhaut zu
verletzen. Jetzt wurde die Kammerrlickseite unter Gegenlichtkontrolle fixiert (Abb. 5C) und
das spatere Beobachtungsfenster mit einem Durchmesser von 15 mm auf die Haut
gezeichnet (Abb. 5D). Nach Entfernung der Haltefdden wurde das Tier umpositioniert, so
dass die fixierte Hautfalte iber dem Kammerrahmen zu liegen kam. Unter einem Stereo-
Operationsmikroskop (M651 MSD, Leica, Wetzlar, Deutschland) wurden nun Cutis, Subcutis
mit dem quergestreiften Hautmuskel sowie die beiden Schichten des Retraktormuskels
mittels mirkrochirurgischem Operationsbesteck entfernt (Abb. 5E). Die GroRe der
kreisrunden Flache wurde mit 15 mm etwas groRer gewdhlt als das eigentliche
Beobachtungsfenster, um eine Komprimierung des Gewebes zu vermeiden und eine
addquate Gefallversorgung zu garantieren. AuRerdem wird dadurch das periphere
Einwachsen von Granulationsgewebe in das Beobachtungsfenster wahrend des Zeitraumes
nach der Implantation der Biomaterialien limitiert. Mikroblutungen an den Schnittrandern

wurden durch Kompression mittels einer feinen Pinzette gestillt. Vom Einsatz elektrischer
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Kauter wurde abgesehen, um Koagulationsverletzungen zu vermeiden. Nach Spilung der
verbliebenen Hautschicht, bestehend aus Cutis, Subcutis sowie Hautmuskel mit steriler
Kochsalzlésung, wurde der vordere Titanrahmen mittels zweier Schraubenmuttern auf den
Verbindungsschrauben positioniert. Der Abstand zwischen den beiden Titanrahmen betragt
400-500 pym. Das Beobachtungsfenster wurde mit einem Deckglas, das sich durch Adhasion
der verbliebenden Hautschicht lufteinschlussfrei anlegt, und einem Sprengring abgedeckt
(Abb. 5F).

Abbildung 5: Chirurgische Praparation der Riickenhautkammer der Maus

Die Abnahme von Sprengring und Deckglas garantiert wahrend des gesamten Versuchs den
Zugang zum Beobachtungsfenster. Nach einer dreitdgigen Erholungsphase der Tiere von
Narkose und chirurgischem Trauma wurden die Knochenersatzmaterilaien in das
Beobachtungsfenster implantiert. Die Versuchstiere tolerierten die Rickenhautkammer sehr

gut, was u.a. ihr normales Fress- und Putzverhalten belegte.

2.2.3 Isolierung von Spongiosa als natiirliches Knochenersatzmaterial

Zur Gewinnung autologer Spongiosa wurden weibliche C57BL/6J Tyr Mause mit Ketamin
und Xylazin (100 bzw. 8 mg/kg KG) anasthesiert und in Rickenlage auf einer Warmeplatte
positioniert. Nach der Freipraparation beider Femura erfolgte die Knochenisolierung auf
Hohe der beidseits angrenzenden Gelenkspalte (Abb. 6A und B). Weichteilgewebsreste an

den Femura wurden mit Hilfe Kochsalzlésung-getrankter steriler Kompressen (ES
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Kompressen, Hartmann AG, Heidenheim, Deutschland) entfernt. Zur Gewinnung der
Spongiosa wurden die Femurkondylen mit einem Skalpell abgetrennt und das Material
mittels eines dinnen K-Drahtes herausgelost (Abb. 6C). Es erfolgte umgehend die
Implantation der autologen Spongiosa in die Rickenhautkammer des Versuchstieres. Nach

Isolierung der autologen Spongiosa wurde das Spendertier mit einer Uberdosis an Ketamin-

Xylazin-Narkosel6sung getétet.

Abbildung 6: Chirurgische Isolierung autologer Spongiosa aus dem Femur einer weiblichen C57BL/6J Tyr

Maus

2.2.4 Implantation der Knochenersatzmaterialien

Fur die Implantation der Knochenersatzmaterialien wurden die Versuchstiere auf einer
Warmeplatte positioniert, um eine Kérpertemperatur von 37° C zu gewahrleisten. Sowohl der
Sprengring als auch das Deckglas wurden entfernt und vergleichbare Mengen von ~1,3-1,8
mm? der NanoBone®-Plattchen (Abb. 7A), des NanoBone®-Granulats (Abb. 7B) oder der
frisch isolierten Spongiosa (Abb. 7C) des Femurs eines Spendertieres zentral auf das
Muskelgewebe aufgebracht. Im Anschluss wurde das Beobachtungsfenster wieder
lufteinschlussfrei mittels Deckglas und Sprengring abgedeckt. Nach dieser initialen
Implantation der Knochenersatzstoffe erfolgte im weiteren Versuchsablauf keine erneute

Manipulation der Ruckenhautkammer.

Abbildung 7: Lichtmikroskopische Ubersichtsaufnahmen von NanoBone®-Plattchen (A), NanoBone®-Granulat

(B) sowie autologer Spongiosa (C) unmittelbar nach Implantation in die Rickenhautkammer (Balken = 1 mm).
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2.3 Intravitale Fluoreszenzmikroskopie

2.3.1 Fluoreszenzfarbstoffe

Fluoreszenzfarbstoffe sind Substanzen, die durch Licht bestimmter Wellenlangen angeregt
werden und durch das Emittieren von Photonen fir sie spezifischer Wellenlédngen sichtbar
werden. Die Elektronen werden auf eine héhere Energieebene gehoben, indem die Energie
des anregenden Lichts absorbiert wird. Die aufgenommene Energie wird bei der Rickkehr
zum Grundzustand in Form von Fluoreszenz abgegeben (Sinitsina, 1999). Der Einsatz von
Fluoreszenzfarbstoffen ermdglicht eine Kontrastierung zwischen Intra- und Extravasalraum
sowie bestimmter Zellen. Dies erhéht die Bildqualitdt und macht mikrozirkulatorische
Untersuchungen mdglich. In der vorliegenden Studie wurden 2%-iges Fluoreszein-Iso-
Thiozyanat (FITC) gekoppelt an Dextran (Sigma, Deisenhofen, Deutschland) und 1%-iges

Rhodamin 6G (Sigma, Deisenhofen, Deutschland) verwendet.

FITC-Dextran

Wird FITC-Dextran mit einem Licht angeregt, das eine
Wellenldnge unter 500 nm hat, emittiert es ein gelblich-
weilles Licht mit einer mittleren Wellenldnge von 525 nm.
Diese Anhebung des Kontrastes zwischen Intra- und

Extravasalraum ermdglicht die Messung mikrozirkulatorischer

Parameter, wie Angiogenese-positive Regionen, funktionelle

Kapillardichte, GefalRdurchmesser, Erythrozytenfliel3-

geschwindigkeit,  Blutvolumenfluss und  Leukozyten-  Abbildung 8 Chemische
FlieRverhalten (Bonney et al., 1977). Der Fluoreszenzmarker ~ Strukturformel von FITC-Dextran
bindet weder an individuelle Blutzellen noch an Endothelzellen, sondern farbt lediglich das
Blutplasma. FITC-Dextran besteht aus dem eigentlichen Plasmamarker FITC und dem
Polymer Dextran (Molekulargewicht (MG) 150000 Da), das durch enzymatische Spaltung
von Saccharose gebildet wird (Sinitsina, 1999) (Abb. 8). Durch eine Thiocamoylbindung sind
diese beiden Molekile praktisch irreversibel miteinander verbunden. Dextran besitzt ein
relativ groles MG, wodurch eine ausreichend lange intravasale Verweildauer erreicht und
eine Extravasation unter physiologischen Bedingungen verhindert wird. Aufgrund seiner
guten Wasserloslichkeit und der nicht bzw. kaum vorhandenen Interaktionen mit
kérpereigenen Proteinen eignet sich FITC-Dextran in besonderem Male fur die

Intravitalmikroskopie (Schréder et al., 1976).
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Rhodamin 6G

Zur Darstellung der Leukozyten wurde der ~ CH3CHzNH
erstmals 1943 beschriebene, nicht
selektive Leukozytenmarker Rhodamin
6G (Abb. 9) eingesetzt, der bei

intravasaler Gabe zu einer Anfarbung von

Granulozyten, Monozyten, Thrombozy-

Abbildung 9: Chemische Strukturformel von Rhodamin 6G
ten und Lymphozyten fuhrt (Baatz et al.,
1995). Bei physiologischem pH-Wert liegt das leicht lipophile Rhodamin 6G positiv geladen

vor und reichert sich in den Mitochondrienmembranen der Leukozyten an.

2.3.2 Bildaufnahme

Anhand der Intravitalmikroskopie wurde die Gewebeintegration und die Biokompatibilitat der
Knochenersatzmaterialien untersucht. Die intravitale Mikroskopie ermdglicht sowohl eine
repetitive Untersuchung mikrozirkulatorischer Parameter als auch die Darstellung
dynamischer Prozesse, wie der Angiogenese mit anschlielender quantitativer Auswertung.
Vor jeder intravitalen Mikroskopie (20 min sowie 3, 5, 7, 10 und 15 Tage nach Implantation
der Materialien) wurde das Versuchstier mit Ketamin-Xylazin narkotisiert. Anschlief3end
erfolgte die retrobulbére Injektion von 0,08 ml 2%-igem FITC-Dextran MG 150000 (Sigma)
sowie 0,08 ml 1%-igem Rhodamin 6G (Sigma).

Die Rickenhautkammer kam durch Fixation des Tieres in Seitenlage auf einer speziellen
Plexiglasblihne in horizontaler Position zu liegen. Die Mikrozirkulation des quergestreiften
Skelettmuskels wurde nun mittels Intravitalmikroskopie untersucht. Das Intravitalmikroskop
beinhaltet eine 100W Quecksilberlampe sowie einen zwischengeschalteten blauen
Filterblock (Exzitation: Wellenldnge = 450-490 nm; Emission: Wellenldnge > 515 nm) und
einen grinen Filterblock (Exzitation: Wellenlénge = 530-560 nm; Emission: Wellenlange >
520 nm). Die Bilder wurden mit Hilfe einer CCD (charge coupled device)-Videokamera ( FK
6990A-1Q, Pieper, Berlin, Deutschland) aufgenommen und Uber Zwischenschaltung von
Echtzeitgenerator und Monitor an ein Videosystem (S-VHS Panasonic AG 7350-E,
Matsushita, Tokyo, Japan) weitergeleitet. Durch den Einsatz von 5x, 10x und 20x Objektiven
konnten VergrofRerungen von x94, x212 und x424 erzielt werden. Dies ermoglichte sowohl
Ubersichtsaufnahmen als auch eine detallierte Bilderfassung fir die spater Computer-
assistierte off-line Auswertung. Auf diese Weise gelang es Untersuchungszeitraum und

Belastung fir das Versuchstier auf ein Minimum zu reduzieren.
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Um einen Uberblick Uber den Zustand der Kammer und der implantierten
Knochenersatzmaterialien zu gewinnen, wurden zusétzlich Ubersichtsaufnahmen des
gesamten Kammergewebes mit einem Operationsstereomikroskop (M651 MSD, Leica)

gemacht.

2.3.3 Mikrozirkulatorische Parameter

Anhand der intravitalen Fluoreszenzmikroskopie konnten nachfolgend beschriebene
Mikrozirkulationsparameter bestimmt werden, die offline, d.h. im Anschluss an die Mikros-
kopie mit Hilfe des Computer-assistierten Analyseprogramm Caplmage (Version 7.4, Dr.

Zeintl Software, Heidelberg, Deutschland) quantitativ ausgewertet wurden.

2.3.3.1 Angiogenese-positive Regionen

Die Angiogenese wurde anhand sogenannter ROIs (regions of interest) im Randbereich und
im Zentrum des Implantats untersucht. Es wurden 15-20 reprasentative Beobachtungsfelder
im Randbereich des Implantats standardisiert an den jeweiligen Untersuchungszeitpunkten
mit dem 10x Objektiv aufgenommen. Unterschieden wurde zwischen Angiogenese-positiven
und Angiogenese-negativen Feldern. Felder, die zum Untersuchungszeitpunkt Zeichen von
Angiogenese, wie Kapillarsprossen oder neu gebildete, perfundierte BlutgefaRe aufwiesen,
wurden als Angiogenese-positiv bewertet. Der Prozentsatz Angiogenese-positiver Felder

wurde aus den analysierten Beobachtungsfeldern ermittelt.

2.3.3.2 Funktionelle Kapillardichte

Zur Charakterisierung der Integration der Biomaterialien wurde sowohl die funktionelle
Kapillardichte in den peripheren Kammerabschnitten als auch im Randbereich und im
Zentrum der Implantate dokumentiert, wobei in letzterem Fall lediglich die neu gebildeten
Geféle beriicksichtigt wurden, die zum Untersuchungszeitpunkt mit Blutplasma perfundiert
waren. Die kapillare Dichte wurde in den peripheren Kammerabschnitten sowie im
Randbereich der Implantate als Lange der Kapillaren pro Beobachtungsfeld in cm/cm? bzw.
im Zentrum der Implantate als Lange der neu gebildeten Kapillaren pro Beobachtungsfeld in

cm/cm? definiert.
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2.3.3.3 GefaBdurchmesser

In der vorliegenden Studie wurden ebenso die GefalRdurchmesser von Arteriolen und
Venolen  bestimmt. Hierzu wurden bei jedem  Versuchstier zum  ersten
Untersuchungszeitpunkt, d.h. 20min nach Implantation vier Gesichtsfelder festgelegt, um
eine repetitive Untersuchung zu ermdglichen. Der Durchmesser [um] konnte im
Standbildmodus durch Verbindung zweier senkrecht zum GeféRverlauf liegenden
Randpunkte des zu messenden Gefalles bestimmt werden. Die Tatsache, dass FITC-
Dextran auch den Erythrozyten-freien Plasmasaum darstellt, ermdglichte eine eindeutige

Festlegung der Gefaligrenzen.

2.3.3.4 Erythrozytengeschwindigkeit

Die Messung der Erythrozytengeschwindigkeit (Red Blood Cell Velocity (RBC)) erfolgte an
den Gefalten, an denen bereits der GefalRdurchmesser bestimmt worden war. Mit Hilfe der
computerassistierten Line-Shift-Diagramm-Methode (Klyscz et al.,, 1997) konnte die
Blutzellgeschwindigkeit ermittelt werden. Es wurde eine zentral im Gefallumen entlang der
Flussrichtung ausgerichtete Messlinie definiert (Abb. 10A) und anschlieRend das Videoband
fur 10 Sekunden abgespielt. Wahrend dieses Zeitraumes wurde fir jedes Halbbild ein
Grauwertprofil entlang der Messlinie erstellt und in einem Bildspeicher aufgezeichnet. Aus
den aneinandergereihten Grauwertprofilen erzeugte das Computerprogramm ein
sogenanntes Line-Shift-Diagramm (Abb. 10B), in dem helle bzw. dunkle schrage Linien zu
erkennen sind, die auf Erythrozytenbewegungen bzw. Plasmaliicken schliellen lassen. Aus

der Steigung dieser Linien konnte die Blutzellgeschwindigkeit [um/s] errechnet werden.

Di=IN D022 28 55
*

Abbildung 10: (A) Intravitalmikroskopische Aufnahme einer Venole (mit begleitender Arteriole) in der
Rickenhautkammer der Maus mit zwei definierten Messlinien zur Erfassung der Blutzellgeschwindigkeit. Nach
Abspielen des Videobandes fir etwa 10 Sekunden entsteht das Line-Shift-Diagramm (B) fiir jede der einzelnen
Messlinien (L1/L2), anhand derer die Geschwindigkeit des Blutflusses aus der Steigung der Linien der
aneinandergereihten Grauwertprofile errechnet werden kann. In der Umgebung der GeféaRe liegen NanoBone®-

Granulatkérnchen (Sternchen) (Balken = 100 pm).
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2.3.3.5 Blutvolumenfluss

In den untersuchten GefélRen herrscht ein paraboles Geschwindigkeitsprofil mit geringeren
Geschwindigkeiten im Randbereich als im Zentralstrom. Zum Ausgleich des Unterschiedes
zwischen der gemessenen FlieBgeschwindigkeit im Zentralstrom gegentber der
durchschnittlichen FlieRgeschwindigkeit wurde zur Berechnung des Blutvolumenflusses (VQ)

der Baker-Wayland-Faktor von 1,6 verwendet. Hieraus ergibt sich folgende Formel:

VQ (pL/s) = 1(d/2)*(Vrac/1,6)

Hier stellt d den Durchmesser des EinzelgefdRes und v die gemessene Erythrozyten-

geschwindigkeit dar.

2.3.3.6 Leukozyten-FlieRverhalten

Die Leukozyten wurden mit Hilfe des Fluoreszenzfarbstoffes Rhodamin 6G angefarbt und
intravitalmikroskopisch dargestellt. Die Leukozyten-Endothelzell-Interaktion wurde in
denselben Venolen beurteilt, in denen auch bereits GefalRdurchmesser und
ErythrozytenflieRgeschwindigkeit gemessen worden waren. Grundsatzlich wird zwischen frei
flieRenden, rollenden und adhdrenten Leukozyten unterschieden.

Rollende Leukozyten sind durch eine Verlangsamung der FlieRgeschwindigkeit aufgrund von
kurzen, voriibergehenden Kontakten zum Gefaliendothel definiert. Sie werden als Fraktion
aller Zellen (%) angegeben, die ein definiertes Gefalisegment passieren und im Verlauf von
20 Sekunden an einer durch den betreffenden Gefalkabschnitt gesetzten Linie gezahlt.
Adharente Leukozyten haften fest am Gefaliendothel und 16sen sich wahrend des gesamten
Untersuchungszeitraumes von 20 Sekunden nicht von der inneren Gefaldwand. Sie werden

als Zellen pro mm? Endotheloberflache angegeben.

2.4 Histomorphologie

2.4.1 Haematoxilin- und Eosin-Farbung

Fur die lichtmikroskopischen Untersuchungen der implantierten Knochenersatzmaterialien
wurden von den Empfangertieren exzidierte Rickenhautkammer-Praparationen am Ende
des Beobachtungszeitraumes in 4%iger Formaldehydlésung bei 4°C fur 2-3 Tage fixiert und

anschlielend in Paraffin eingebettet. Aus dem in Paraffin eingebetteten Gewebeblock
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wurden Serienschnitte mit einer Schnittdicke von S5um angefertigt und anschlieRend in Xylol
entparaffiniert (1x 5 Minuten und 2x 0,5 Minuten). Es folgte eine Rehydrierung in
absteigender Alkoholreihe (1 Minute in 100%igem Ethanol und je 0,5 Minuten in 100%, 96%
und 70% Ethanol), eine Spilung in Aqua dest. fur 2 Minuten, die 5-minitige Férbung mit
Haematoxilin nach Ehrlich, gefolgt von einer Aqua dest.-Spiilung sowie der Differenzierung
mit 50%igem Ethanol fur 2 Minuten. Die Gegenfarbung erfolgte fir 3 Minuten in 0,4%iger
alkoholischer Eosinlésung. Es schlossen sich die Dehydrierung in aufsteigender Alkoholreihe
(20 Sekunden in 80%, 1 Minute in 96% und 2 Minuten in 100% Ethanol) und die Uberfiihrung
in Xylol an. Nach Eindecken der Praparate konnten diese lichtmikroskopisch beurteilt

werden.

2.4.2 CD31-Immunhistochemie

Zum histologischen Nachweis des Endothelzellmarkers CD31 erfolgte Uber Nacht bei einer
Temperatur von 4°C die Inkubation mit einem polyklonalem anti-CD31-Antikdrper (Ziege;
1:50; Santa Cruz Biotechnology, CA, USA). Als Sekundarantikbrper schloss sich ein
alkalische-Phosphatase (AP)-anti-Ziege-Immunglobulin  (Hase; LSAB kit plus; Dako
Cytomation, Hamburg, Deutschland) an. Die AP-Bindungsstellen lieRen sich durch Fuchsin

nachweisen (Dako Cytomation).

2.4.3 F4/80-Immunhistochemie

Der histologische Nachweis von Makrophagen erfolgte durch die Detektion des F4/80-
Antigens (1:10, Serotec, Oxford, UK) Uber Nacht bei einer Temperatur von 4°C durch
Inkubation mit dem polyklonalen Antikérper anti-F4/80 (Ratte; 1:200; Santa Cruz
Biotechnology, CA, USA). Als Sekundarantikérper schloss sich ein AP-gekoppelter-anti-
Ratte-Immunglobulin (Maus; 1:200; Santa Cruz) an. Die AP-Bindungsstellen lieRen sich

durch Fuchsin nachweisen (Dako Cytomation).

2.4.4 PAS-Farbung

Die Periodic-acid-Schiff (PAS)- oder auch Periodsaure-Leukofuchsin-Farbung dient dem
histologischen Nachweis von Glykogen, Cellulose, Mukopolysacchariden sowie Muko- und
Glykoproteinen. Durch 5%ige Periodsdure kommt es Uber Oxidation von Glykolgruppen zu
Aldehydgruppen, die reduzierend wirken. Nach Spllung mit Aqua dest. erfolgt die Zugabe

des Schiff'schen Reagenz, deren Bindung an Aldehydgruppen zu einem molekularen
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Umbau mit daraus resultierender Chromogenitat (magenta-rot) fuhrt. Im nachfolgenden
Schritt wird Uberschissige fuchsinschwefelige Saure entfernt und die Farbe stabilisiert. Die

kontrastreiche Kernfarbung erfolgt mittels Haematoxilin.

2.4.5 Polarisationsmikroskopie

Die Polarisationsmikroskopie (Axioskop 40, Zeiss, Jena, Deutschland) beruht auf dem
Prinzip der Doppelbrechung, die von der Anordnung der Molekile bzw. Atome des zu
untersuchenden Gewebes abhangt. Ein Polarisator (auch Primarfilter genannt) zerlegt das
diffus in alle Richtungen schwingende, natlrliche Licht in einen sogenannten
aullerordentlichen und einen ordentlichen Lichtstrahl. W&hrend der in alle Richtungen
schwingende ordentliche Lichtstrahl absorbiert wird, kann der auflerordentliche Strahl
aufgrund seiner Schwingung auf einer definierten Ebene durch den Polarisator
hindurchtreten und linear polarisiertes Licht erzeugen. Trifft dieses Licht auf eine
doppelbrechende Struktur, wie beispielsweise Kollagen, wird das Licht in zwei Komponenten
aufgespalten und gedreht. Ein nachgeschalteter Analysator lasst dann das Licht wiederum
nur in Abhangigkeit seiner Schwingungsrichtung hindurchtreten und stellt somit Strukturen,

die aufgrund ihrer Ausrichtung das Licht gleich drehen, leuchtend dar.

2.4.6 Rasterelektronenmikroskopie

Zur  Charakterisierung der  Materialarchitektur ~ von  NanoBone® wurde die
Rasterelektronenmikroskopie (REM) eingesetzt. Hierfir wurden die exzidierten
Rickenhautkammer-Proben entkalkt und auf Plexiglastrdger aufgebracht. Fir die
rasterelektronenmikroskopische Untersuchung (REM DSM 960, Zeiss, Jena, Deutschland)
erhielt das NanoBone® nach Befestigung auf Aluminiumplatten einen Goldiiberzug. Durch
den Silicium (Si)-EDX-Detektor des Rasterelektronenmikroskops gelang die exakte

Darstellung der Mikroarchitektur des Knochenersatzstoffes.
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2.5 Experimentelles Protokoll

2.5.1 Versuchsgruppen

Fr die Untersuchungen wurden die Tiere randomisiert drei Gruppen zugeteilt:
- NanoBone®-Plattchen  (n=7)
- NanoBone®-Granulat  (n=7)

- Autologe Spongiosa (n=6)

2.5.2 Versuchsablauf

Die Knochenersatzmaterialien wurden unter Vermeidung von Kontamination, mechanischer
Irritation oder Beschadigung der Kammer nach einer postoperativen Erholungsphase von 3
Tagen auf die quergestreifte Skelettmuskulatur in das Beobachtungsfenster der
Rickenhautkammer implantiert. Wahrend des gesamten Versuchszeitraumes wurden die
Kammer und die implantierten Knochenersatzstoffe taglich makroskopisch kontrolliert und
dokumentiert. Tiere mit entztundlich verdndertem Gewebe oder Zeichen einer Einblutung
konnten so rechtzeitig aus dem Versuch ausgeschlossen werden. Desweiteren wurde auf
normales Fress- und Putzverhalten der Tiere geachtet. Die Versuchstiere, die eine intakte
Mikrozirkulation aufwiesen, wurden an Tag 3 nach der Kammerpraparation randomisiert den
Versuchsgruppen zugewiesen.

Die Versuche erfolgten nach folgendem Zeitschema:

Kammer- Implantation
praparation

i il | | | | |

| ! I v v v 4

Tag-3 0 3 5 7 10 15

An Tag -3 erfolgte die Praparation der Rickenhautkammer, an Tag O die Implantation von
NanoBone® bzw. autologer Spongiosa. Die mikrozirkulatorischen Parameter wurden 20min,

3, 5, 7, 10 und 15 Tage nach Implantation der Materialien mittels Intravitalmikroskopie
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untersucht. Am Ende der in vivo Experimente wurden die Tiere durch eine Uberdosis an

Ketamin-Xylazin getétet und histologische Untersuchungen durchgefthrt.

2.6 Statistik

Alle Daten werden als Mittelwert mit Standardfehler des Mittelwertes (MWtSEM)
angegeben. Bei Normalverteilung der Werte erfolgte der Vergleich zwischen den
Versuchsgruppen in Abhangigkeit der entsprechenden Zeitpunkte mittels ,two way analysis
of variance (two-way ANOVA) for multiple comparisons® gefolgt vom Holm-Sidak-Test flr
den unverbundenen Paarvergleich. Signifikante Unterschiede von Werten zwischen den
Gruppen wurden mit Hilfe des gepaarten Student's t-Test und der Korrektur des alpha-
Fehlers nach Bonferroni fir wiederholte Messungen geprift.

Falls eine Normalverteilung der Messwerte ausgeschlossen werden konnte, erfolgte der
Gruppenvergleich mit der Kruskal Wallis Varianzanalyse und der paarweise Vergleich mit
dem Mann-Whithney-U-Test und Korrektur des alpha-Fehlers nach Bonferroni.

Samtliche statistische Tests erfolgten unter Verwendung des Softwarepakets SigmaStat 3.0
(Jandel Corporation, SanRafael, CA, USA). Eine Irrtumswahrscheinlichkeit von p< 0,05

wurde bei der Prifung als signifikant angesehen.
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3. ERGEBNISSE

3.1 Physiologische Mikrozirkulation der Riickenhautkammer

Das physiologische GefalRsystem des Hautmuskels der Riuckenhautkammer umfasst
terminale Arteriolen, nutritive Kapillaren, postkapillare Venolen und Sammelvenolen. Das
einschichtige nutritive Kapillarbett des quergestreiften Muskels wird tGber die sich innerhalb
der Rulckenhautkammer verzweigenden terminalen Arteriolen mit oxygeniertem Blut
versorgt. Die Kapillaren sind typischerweise in Abstdnden von ca. 40-60 pm parallel
angeordnet, wobei strickleiterartige Quervernetzungen eine Verbindung der Gefalie
untereinander gewahrleisten (Abb. 11). Nach dem Sauerstoffaustausch wird das sauerstoff-
und néahrstoffarme Blut Uber postkapillare Venolen und Sammelvenolen drainiert.
Intravitalmikroskopisch  unterscheiden sich Venolen aufgrund der umgekehrten
Flussrichtung, dem langsameren Blutfluss und der unregelmaRigeren Wandstruktur von
Arteriolen.

In der vorliegenden Studie wurden die Gefélle des quergestreiften Hautmuskels an den
einzelnen  Untersuchungstagen wéahrend des gesamten Beobachtungszeitraums
kontrastreich mit FITC-Dextran dargestellt. Der Prozess der Angiogenese konnte anhand
charakteristischer Entwicklungsstufen verfolgt werden, da sich neugebildete Gefélle wegen

des Fehlens der typischen Mikroarchitektur gut als solche identifizieren lief3en.

A0 29 0"

Abbildung 11: Intravitalmikroskopische Aufnahme zur Darstellung der GefaRarchitektur des quergestreiften

Hautmuskels innerhalb der Rickenhautkammer. Typisch sind die parallel verlaufenden Kapillaren mit den

strickleiterartigen Querverbindungen (Pfeile) (A). Eine Arteriole (Pfeil ungefillt) wird klassischerweise von der

dazugehdrigen Venole (Pfeil gefiillt) begleitet (B) (Balken = 100 pum).



ERGEBNISSE 35

3.2. Neovaskularisation

3.2.1 Angiogenese-positive Regionen

Die intravitalmikroskopische Analyse der Implantate erfolgte entsprechend den festgelegten
Untersuchungszeitpunkten in der Randzone und im Zentrum der Implantate. Bereits am 5.
Tag nach Implantation der Materialien wurden kapillare GeféaRaussprossungen - groftenteils
von den Kapillaren und teilweise von den postkapillaren Venolen ausgehend - als erste
Zeichen einer angiogenen Reaktion des umgebenden Empfangergewebes beobachtet. Bis
zum Tag 15 entwickelte sich ein von diesen GefédlRsprossen ausgehendes dichtes
mikrovaskulares Netzwerk. Hierbei war die GefalRneubildung im Randbereich der Implantate
schneller als im Zentrum. Im Versuchsverlauf zeigten alle drei Versuchsgruppen im
Randbereich ein dhnliches Verhalten der Angiogenese mit 100% ROls an Tag 15 (Abb.
12A).

Im Zentrum der Implantate stellte sich die Angiogenese der Knochenersatzmaterialien
anders dar. Das stark angiogene Potential der autologen Spongiosa als Goldstandard
spiegelte sich in einer hohen Anzahl Angiogenese-positiver Felder wider (90% ROls an Tag
15) (Abb. 12B). NanoBone® dagegen zeigte im Zentrumsbereich ein deutliches Defizit:
Wéhrend beim Granulat mit 60% ROIs an Tag 15 noch eine schwache angiogene Antwort
beobachtet worden ist, war diese fiir NanoBone®-Plattchen mit lediglich 40% Angiogenese-

positiver Felder vernachlassigbar klein.
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Abbildung 12: Angiogenese-positive Felder (%) im Randbereich (A) und im Zentrum (B)
der Knochenersatzmaterialien. Two-way ANOVA. * p< 0,05 vs autologer Spongiosa, # p<
0,05 vs NanoBone®-Plattchen.

3.2.2 Funktionelle Kapillardichte

Die quantitative Auswertung der Kapillardichte der neugebildeten Gefal3netzwerke erfolgte
ebenfalls im Randbereich und im Zentrum der Implantate und diente der genaueren
Charakterisierung der Angiogenese. Das Ausmalf} der angiogenen Antwort fiel zwischen den
NanoBone®-Gruppen und der autologen Spongiosa deutlich unterschiedlich aus. Auffllig
war, dass die funktionelle Kapillardichte der Gefalinetzwerke im Randbereich des Granulats
an Tag 15 mit Werten von (iber 500 cm/cm? deutlich Uber denen der anderen beiden
Versuchsgruppen (NanoBone®-Plattchen ~400 cm/cm?, autologe Spongiosa ~300 cm/cm?)
lag (Abb.13A). Im Gegensatz dazu dominierte im Zentrum der Implantate die autologe
Spongiosa mit Werten von ~300 cm/cm? (Abb.13B). Die funktionelle Kapillardichte fiel hier
fur die beiden NanoBone®-Versuchsgruppen mit Werten von 75 cm/cm? fur das Granulat
bzw. 40 cm/cm? fiir das Plattchen deutlich geringer aus (Abb. 13B). In den peripheren
Kammerabschnitten der Gruppen NanoBone®-Plattchen und autologe Spongiosa blieb die
funktionelle Kapillardichte der Kapillaren im Versuchsverlauf mit Werten von ca. 200 cm/cm?
weitgehend unverandert. Die funktionelle Kapillardichte der Gruppe mit NanoBone®-Granulat

stieg dagegen auf Werte von 300 cm/cm?an (Abb. 14).
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Abbildung 13: Funktionelle Kapillardichte der neu gebildeten
Gefallnetzwerke im Randbereich (A) und Zentrum (B) der Implantate Uber
den Versuchszeitraum von 15 Tagen. Two-way ANOVA. * p< 0,05 vs

autologer Spongiosa, # p< 0,05 vs NanoBone®-Plattchen.
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Abbildung 14: Funktionelle Kapillardichte der neu gebildeten
Gefallnetzwerke in den peripheren Kammerabschnitten CUber den
Versuchszeitraum von 15 Tagen. Two-way ANOVA. * p< 0,05 vs
autologer Spongiosa, # p< 0,05 vs NanoBone®-Plattchen.

In der Gruppe der autologen Spongiosa wurde die angiogene Antwort mit Tag 3 zu einem
friheren Zeitpunkt als in den beiden NanoBone®-Versuchsgruppen induziert (Abb. 13A). Im
Randbereich der beiden NanoBone®-Gruppen wurden GefdRaussprossungen als erste
Zeichen einer angiogenen Antwort des Empfangergewebes an Tag 5 nach Implantation
beobachtet (Abb. 15B, Abb. 16B). An Tag 10 war der Randbereich der NanoBone®-
Implantate bereits gut vaskularisiert, wahrend im Zentrum nur vereinzelt neugeformte
BlutgefalRe nachweisbar waren (Abb. 15C, Abb. 16C). Bis zum Tag 15 entwickelte sich ein
von den Gefalaussprossungen ausgehendes dichtes mikrovaskuldres Netzwerk (Abb. 15D,
Abb. 16D). Wahrend der Prozess der Angiogenese in den NanoBone®-Gruppen vorrangig im
Randbereich zu beobachten war, begann er bei der autologen Spongiosa vor allem im
Zentrum des Implantats (Abb. 17B und C).
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Abbildung 15: Reprasentative intravitalmikroskopische Aufnahmen zur Darstellung der Angiogenese von
NanoBone®-Plattchen 20 Minuten sowie 5, 10 und 15 Tage nach Implantation. Bereits am 5. Tag nach
Implantation wurden im Randbereich des NanoBone®-Plattchens Gefalaussprossungen (Pfeilspitzen) als
erste Zeichen einer angiogenen Reaktion des Empfangergewebes beobachtet. An Tag 10 ist der
Randbereich des Implantats bereits gut vaskularisiert; im Zentrum (Sternchen) sind nur vereinzelt

neugeformte Blutgefédlle nachweisbar. Der Prozess der Angiogenese setzt sich bis zum Tag 15 vorrangig im
Randzonenbereich fort (Balken = 100 pm).
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Abbildung 16: Reprasentative intravitalmikroskopische Aufnahmen zur Darstellung der Angiogenese von

NanoBone®-Granulat 20 Minuten sowie 5, 10 und 15 Tage nach Implantation. Bereits am 5. Tag nach
Implantation wurden im Randbereich von NanoBone®-Granulat GefaRaussprossungen (Pfeilspitzen) als erste
Zeichen einer angiogenen Reaktion des Empfangergewebes beobachtet. An Tag 10 ist der Randbereich des
Implantats bereits gut vaskularisiert, im Zentrum (Sternchen) sind nur wenige neugeformte Blutgefale
nachweisbar. Das sauerstoff- und nahrstoffarme Blut der neugebildeten Gefélle wird Uber postkapillare
Venolen und Sammelvenolen drainiert (Pfeil). An Tag 15 ist das Implantat von einem z.T. sehr dichten

mikrovaskularen Netzwerk umgeben bzw. Gberzogen (Balken = 100 pm).
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Abbildung 17: Reprasentative intravitalmikroskopische Aufnahmen zur Darstellung der Angiogenese von

autologer Spongiosa 20 Minuten sowie 5, 10 und 15 Tage nach Implantation. Die in der autologen Spongiosa
enthaltenden Erythrozyten lassen das Implantat dunkel erscheinen. Der Prozess der Angiogenese beginnt
hier vor allem im Zentrum des Implantats (Sternchen). An Tag 15 erstreckt sich ein dichtes mikrovaskulares
Netzwerk um bzw. Giber das Implantat (Balken = 100 ym).
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3.3 Biokompatibilitat

3.3.1 Mikrohdgmodynamik

Die mikrohamodynamischen Parameter GefalRdurchmesser, Erythrozytengeschwindigkeit
sowie Blutvolumenfluss dienten zur Analyse des Blutflusses in den Mikrogefaf3en (Kapillaren,
Arteriolen und Venolen). Uber den gesamten Versuchszeitraum blieben die venoléren
GefaRdurchmesser innerhalb der drei Versuchsgruppen (NanoBone®-Plattchen, NanoBone®-
Granulat, autologe Spongiosa) weitgehend konstant. Es ergaben sich lediglich kleine
Unterschiede zwischen den einzelnen Versuchsgruppen (Tab. 1).

Auch die Erythrozytengeschwindigkeit mit etwa 1200 ym/s und der Volumenfluss mit etwa
11000 pl/s waren in allen Versuchsgruppen lber den gesamten Untersuchungszeitraum
nahezu konstant, wobei die Implantation der Knochenersatzmaterialien mit einem initialen
Anstieg der Erythrozytengeschwindigkeit in allen Versuchsgruppen verbunden war (Tab. 1).
Knochenersatzmaterialien keine

Insgesamt ergab sich durch die Implantation der

wesentliche Beeinflussung der mikrohdmodynamischen Parameter. Daher kann von einer

guten Biokompatibilitat aller drei Knochenersatzmaterialien ausgegangen werden.

20 min 3d 5d 7d 10d 15d
NanoBone®
) 154 + 9 167 + 16* 154 +17 152 £ 19 143 £ 20 149 + 15
5 -Plattchen
a
—_ ®
€ E NanoBone 121+ 12 138 + 12 134 + 12 133+ 12 143 + 14 163 + 18
s 3 -Granulat
a autologe
_ 122 +7 111 £ 12 117 £ 11 145 + 18 134 £ 19 135 + 20
Spongiosa
NanoBone®
. 3 Plétichen 703 + 89 1019 + 121 940 + 85 1306 + 216 1024 + 109 995 + 97
S o
> T v ®
§ £ g | NanoBone 885 + 146 860 + 171 970 + 149 1230 + 189 1126 + 264 1200 + 228
,-C: E e -Granulat
IE' b autologe
g , 1567 + 295 2031 + 381 1514 + 393 2100 + 245 2027 + 278 1939 + 170
Spongiosa
NanoBone®
@ 9074 + 1842 | 130912692 | 11750 +2773 | 13494 +3856 | 11811 +3259 | 10391 + 2336
] -Plattchen
=
Qo ®
E 2 NanoBone 6299+ 1846 | 8761+ 1796 | 10009 +1720 | 11611 +2954* | 11580 + 3545 | 13318 + 2977
% = -Granulat
% autologe
e _ 10167 £ 1245 | 11548 +2111 | 10682+ 3052 | 18584 +4700 | 13169 + 1570 | 13042 = 2880
o0 Spongiosa

Tabelle 1: Darstellung von venoldrem GefdRdurchmesser, Erythrozytengeschwindigkeit und Blutvolumenfluss von

NanoBone®-PIéttchen,

NanoBone®-Granulat

und

autologer

Spongiosa

Untersuchungszeitpunkten. Two-way ANOVA. * p< 0,05 vs autologer Spongiosa.

entsprechend

den

jeweiligen
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3.3.2 Leukozyten-FlieRverhalten

Die Implantation der Knochenersatzmaterialien flhrte in den postkapillaren Venolen und
Sammelvenolen aller drei Versuchsgruppen zu einer moderaten Aktivierung von Leukozyten
mit einer Fraktion rollender Leukozyten von 10 bis 20% innerhalb der ersten 20 Minuten
(Abb. 18A). Wéahrend des 15-tédgigen Versuchszeitraums wurde aber keine weitere Zunahme
der leukozytéren Aktivierung beobachtet (Abb. 18A). Die Anzahl fest adharenter Leukozyten
war Uber den gesamten Versuchszeitraum weitgehend konstant (Abb. 18B).

Die Initierung eines akuten Entzindungsprozesses im Gewebe ist wesentlich von der
Rekrutierung leukozytarer Zellen abhéngig. Das Fehlen einer venuldren Leukozyten-
Akkumulation zeigt (Abb. 18D), dass die Biokompatibilitat von NanoBone® vergleichbar der

autologen Spongiosa ist.
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Abbildung 18: Quantitative Analyse rollender Leukozyten (%) (A) und adhéarenter Leukozyten (Zellen/mm?)
(B) in postkapillaren Venolen und Sammelvenolen tiber den Versuchszeitraum von 15 Tagen.

Intravitalmikroskopische Aufnahmen einer Venole in Blaulicht-Epi-lllumination (C) und Grinlicht-Epi-
lllumination (D) zur Darstellung von Leukozyten (Pfeile). In der Umgebung befinden sich NanoBone®-
Granulatkérnchen (Sternchen). Lediglich wenige Leukozyten interagieren mit dem Endothel der
Sammelvenolen. Das Fehlen einer venuldren Leukozyten-Akkumulation weist auf eine gute Biokompatibilitat

von NanoBone® hin (Balken =100 pm).



ERGEBNISSE 44

3.4 Histomorphologie

3.4.1 Haematoxilin- und Eosin-Farbung / CD31-Immunhistochemie
Die adaquate Biokompatibilitdt mit entsprechender Integration in das Kammergewebe

bestatigte sich auch histologisch:

Abbildung 19: Haematoxilin- und Eosin-Farbung von NanoBone®-Plattchen (A), NanoBone®-Granulat (B) und
autologer Spongiosa (C) sowie CD31-Immunhistochemie von NanoBone®-Plattchen (D), NanoBone®-Granulat
(E) und autologer Spongiosa (F) an Tag 15 nach Implantation in die Rickenhautkammer der Maus. Es
befinden sich mononukledre und multinukledre Riesenzellen (Pfeile) in der direkten Umgebung von NanoBone®
(A und B). Das Gewebe um die autologe Spongiosa (C) zeigt dagegen keine Infiltration von mono- oder
multinukledren Zellen. Insgesamt |af3t sich - wie anhand der CD31-positiven Gefalllumina sichtbar (Pfeilspitzen)
- ein gefalireiches Granulationsgewebe nachweisen. Die kapillare Dichte fir NanoBone®-Granulat (E) ist dabei
héher als fiir NanoBone®-Plattchen (D) (Balken = 100 pm).
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Als Basisfarbung sowie zur Hintergrundfarbung immunhistochemischer Schnitte wurden
Hamatoxilin- und Eosin-Farbungen durchgefihrt. Diese Methode a3t die den blauen
Farbstoff Ha&matoxilin aufnehmenden Zellkerne deutlich gegen das mit Eosin rétlich
gegengeférbte Zytoplasma hervortreten. Die lichtmikroskopische Untersuchung der
histologischen  Rickenhautkammerpraparate an Tag 15 nach Implantation der
Knochenersatzmaterialien bestatigte die intravitalmikroskopischen Ergebnisse. Mittels

Haematoxilin- _und Eosin-Farbung lie3 sich fir alle drei Versuchsgruppen ein gut

vaskularisiertes Bindegewebe, das zu einer guten Inkorporation der
Knochenersatzmaterialien filhrte, nachweisen. In unmittelbarer Umgebung der NanoBone®-
Implantate fand sich eine erhéhte Anzahl mononukledrer Zellen sowie mehrkerniger
Riesenzellen (Abb. 19A und B). Das Gewebe um die autologe Spongiosa zeigte dagegen
keine Infiltration von mono- oder multinukledren Riesenzellen (Abb. 19C).

Endothelzellen sind konstitutive Bestandteile aller BlutgefaRe und kleiden das GeféaRsystem
aus. CD31 st ein Adhasionsmolekil (membrangebundene Glykoproteine) humaner
Endothelzellen und wird histologisch zum Nachweis von Endothelzellen eingesetzt. Die

CD31-Immunhistochemie bestatigte die hohe kapillare Dichte von autologer Spongiosa und

NanoBone®-Granulat im Gegensatz zum NanoBone®-Plattchen, fir das eine deutlich
geringere Anzahl CD31-positiver Gefaldlumina nachweisbar war (Abb. 19D-F). Diese
Beobachtung stimmt mit den intravitalmikroskopischen Ergebnissen Uberein, welche fir
NanoBone®-Plattchen im Vergleich zu NanoBone®-Granulat und autologer Spongiosa eine

geringere angiogene Gewebereaktion gezeigt hatten.
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3.4.2 F4/80-lImmunhistochemie

Zur naheren Charakterisierung der mononukledren Zellen sowie der mehrkernigen
Riesenzellen wurden spezifische immunhistochemische Analysen durchgefiihrt. Wahrend
der Nachweis des Osteoklastenmarkers TRAP (tartrate resistant acid phosphatase) als auch
von Kathepsin K negativ ausfiel, erwiesen sich die mononukledren Zellen sowie einige
mehrkernige Riesenzellen als F4/80-positiv (Makrophagenmarker) (Abb. 20A und B). Somit
handelt es sich um Zellen aus der Monozyten-Makrophagen-Linie, aus der sich auch
Osteoklasten differenzieren. Das Gewebe um die autologe Spongiosa zeigte keine Infiltration
von mononuklearen Zellen oder Riesenzellen, sodass sich auch keine F4/80-positiven Zellen

detektieren lieRen.

Abbildung 20: F4/80-lImmunhistochemie von NanoBone®-Plattchen (A), NanoBone®-Granulat (B) und autologer
Spongiosa (C) zur naheren Charakterisierung der mononukledren und multinukledren Riesenzellen. In der

unmittelbaren Umgebung von NanoBone® zeigen sich einige Zellen F4/80-positiv (Pfeile) (Balken = 100 uym).
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3.4.3 Periodic-acid-Schiff (PAS)-Farbung

Die Periodic-acid-Schiff (PAS)-Farbung dient dem histologischen Nachweis von Glykogen,
Cellulose, Mukopolysacchariden sowie Muko- und Glykoproteinen. Glykoproteine gehdren
neben Kollagen, Proteoglykanen, Phospholipiden, Osteonektin und Osteopontin zum
organischen Anteil der nicht zelluldren Knochenmatrix.

Sowohl NanoBone® als auch autologe Spongiosa zeigten sich PAS-positiv (magenta-rot)
(Abb. 21). Dies kann fiir NanoBone® als méglicher Hinweis auf einen Matrixwechsel, d.h.
eine Umwandlung der anorganischen Kieselgelmatrix in ein organisches Gewebe, gewertet

werden.

Abbildung 21: Periodic-acid-Schiff (PAS)-Farbung von NanoBone®-Granulat (A, Sternchen) und autologer
Spongiosa (B, Sternchen). Sowohl NanoBone®-Granulat und autologe Spongiosa zeigen sich PAS-positiv
(Pfeilspitzen) (Balken = 100 pym).
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3.4.4 Polarisationsmikroskopie

Zur Quantifizierung des organischen Durchbaus der Implantate wurden einige histologische
Praparate exemplarisch  polarisationsmikroskopisch analysiert.  Prinzipiell konnten
Kollagenfasern (blaulich bzw. rétlich) und somit Granulationsgewebe nachgewiesen werden
(Abb. 22).

Abbildung 22: Polarisationsmikroskopische Aufnahmen von NanoBone®-Granulat (A, Sternchen) und autologer
Spongiosa (B, Sternchen). Es konnten sowohl fir NanoBone®-Granulat als auch fiir die autologe Spongiosa
Kollagenfasern (Pfeile) nachgewiesen werden. Die Kollagenfasern stellen sich entsprechend ihrer Ausrichtung
blaulich oder rétlich dar (Balken = 50 pm in A bzw. 100 pm in B).
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3.4.5 Rasterelektronenmikroskopie

Zur Veranschaulichung sowie zur Analyse moglicher Veranderungen der chemischen
Zusammensetzung von NanoBone® wurden exemplarisch rasterelektronenmikroskopische
Untersuchungen durchgefuihrt. Es konnte ein gut vaskularisiertes Granulationsgewebe in der

unmittelbaren Umgebung von NanoBone® nachgewiesen werden (Abb. 23 und Abb. 24).

Abbildung 23: Rasterelektronenmikro-
skopische Darstellung von NanoBone-
Granulat® (Sterne) an Tag 15 nach
Implantation in die Rickenhautkammer.
In der Ubersichtsaufnahme (200-fache
VergréRerung) sind der Musculus
panniculus carnosus (PC) sowie der
Querschnitt einer Arteriole (Pfeil) zu
erkennen. Die NanoBone®-Granulat-
kérnchen sind von Granulationsgewebe
umgeben (Pfeilspitzen) (Balken = 100
pm).

Abbildung 24: Rasterelektronenmikro-
skopische Darstellung von NanoBone®-
Granulat (Sternchen) an Tag 15 nach
Implantation in die Ruckenhautkammer.
In der 1000-fachen VergroRerung sind
in dem das Granulat umgebenden
Granulationsgewebe (Pfeilspitzen)
Erythrozyten-gefillte Gefalllumina
(Pfeile) zu erkennen (Balken = 20 ym).
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Die energiedispersive Rontgenspektroskopie (energy dispersive x-ray spectroscopy (EDX))
in Kombination mit Rasterelektronenmikroskopie ist ein Verfahren aus der Materialanalytik
und nutzt die von einer Probe emittierte Réntgenstrahlung zur Untersuchung ihrer
spezifischen Elementarzusammensetzung. Die Atome der Probe werden dazu mithilfe eines
Elektronenstrahls angeregt und erzeugen ein fir jedes in der Probe enthaltene Element
charakteristisches Réntgenspektrum (elementspezifische Energie).

Im EDX-Spektrum ist die Signalintensitat in Abhangigkeit von der Energie (Kiloelektronenvolt
(keV)) der Roéntgenquanten aufgetragen. Das EDX-Spektrum besteht aus element-
spezifischen Peaks und einer breiten unspezifischen Basis, die durch Bremsstrahlung
erzeugt wird.

Die Analyse des EDX-Spektrums der NanoBone®-Granulatprobe (Abb. 25) ergab, dass das
anorganische Siliziumdioxid als ein Hauptbestandteil von NanoBone® nicht mehr vorhanden
ist. Es konnten lediglich organische Komponenten wie Kohlenstoff (C) und Sauerstoff (O)
nachgewiesen werden. Der Gold (Au)-Peak ist auf die zur Rasterelektronenmikroskopie

bendtigte Goldbeschichtung zurtickzufuhren.

O—E&—J R _r_keV

Abbildung 25: EDX-Spektrum der NanoBone®-Granulat-Probe. Das anorganische Siliziumdioxid (Si) ist nicht
mehr vorhanden. Lediglich organische Komponenten wie Kohlenstoff (C) und Sauerstoff (O) kdnnen
nachgewiesen werden. Der Gold (Au)-Peak begriindet sich auf der zur Rasterelektronenmikroskopie nétigen

Goldbeschichtung der Probe.
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4. Diskussion

4.1. Diskussion von Material und Methode

4.1.1 Modell der Riickenhautkammer

Die Ruckenhautkammer der Maus gilt als etabliertes Modell zur Analyse der Mikrozirkulation
myokutanen Gewebes unter physiologischen und pathophysiologischen Bedingungen (Sckell
& Leunig, 2009). Die Verwendung der intravitalen Fluoreszenzmikroskopie ermdglicht die
repetitive Visualisierung der gesamten Mikrozirkulation, bestehend aus terminalen Arteriolen,
Kapillaren, postkapillaren Venolen und Sammelvenolen lber einen Versuchszeitraum von 2 -
3 Wochen (Lehr et al., 1993). Hamodynamische Prozesse, wie Angiogenese und
Revaskularisierung, kénnen somit an ein und demselben Tier wahrend des gesamten
Versuchszeitraumes sequentiell erfasst und quantifiziert werden. Fir diese repetitiven
Analysen sind keine erneuten mikrochirurgischen Eingriffe notwendig (Nolte et al., 1995).

Die Implantation der Rickenhautkammer erfolgt 72 Stunden vor Versuchsbeginn, um das
chirurgische Trauma sowie dessen Folgen fir das Gewebe (arterioldre Konstriktion,
Verminderung der nutritiven Perfusion, inflammatorische Antwort des Gewebes auf die
mechanische Reizung) und ihren Einfluss auf die Versuchsergebnisse so gering wie mdglich
zu halten (Menger et al., 2002).

Aufgrund der Tatsache, dass das Deckglas der Kammer zu jedem Zeitpunkt abgenommen
werden kann, eignet sich die Rickenhautkammer besonders fir Implantations- und
Transplantionsstudien zur Untersuchung der entziindlichen und angiogenen Gewebereaktion
auf die implantierten Biomaterialien bzw. transplantierten Gewebe (Laschke et al., 2009;
Funk et al., 1986). Ein Nachteil der Rickenhautkammer ist neben dem relativ kleinen
Beobachtungsfeld (Durchmesser 15 mm) die ingesamt dinne Kammer, die die Grofe und
Dicke der Implantate limitiert. In der vorliegenden Studie konnten deshalb nur Implantate mit
einer Flache von 1,3-1,8 cm? und einer Dicke von 1 mm verwendet werden.

Das Modell der Rickenhautkammer wurde bereits fir unterschiedlichste Gewebe wie z.B.
Milz (Funk et al., 1986), Langerhans-Inseln (Menger et al., 1990), Fettgewebe (Langer et al.,
2002) und Ovarialfollikel (Vollmar et al., 2001) vor allem an Hamstern und Mausen
angewandt.

Die Verwendung von Hamstern bietet insbesondere préparatorische Vorteile: Die zu
préparierenden Muskelschichten lassen sich aufgrund der geringen intermuskuléren

Gefalversorgung leicht voneinander I6sen und der dinne Musculus panniculus carnosus
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bedingt durch die gute Transluzenz die ausgezeichneten optischen Verhéltnisse bei der
intravitalmikroskopischen Untersuchung des Hamsters (Menger et al.,, 2002). Die
Verwendung der Maus ist trotz einer etwas schwierigeren Rickenhautkammerpraparation
doch insgesamt von Vorteil. Die Maus besitzt namlich ein gut charakterisiertes Genom,
sodass im Rahmen von weiterfihrenden Studien zahlreiche Antikdrper gegen
Wachstumsfaktoren und Zelladh&sionsrezeptoren zur weiteren Charakterisierung und

Optimierung von Biomaterialien zur Verfiigung stehen (Menger & Lehr, 1993).

4.1.2 Intravitale Fluoreszenzmikroskopie

Zur Analyse der Mikrozirkulation stehen verschiedene indirekte Methoden wie bespielsweise
die Laser-Doppler Flowmetrie (Arvidsson et al.,1988), die Elektronen-Spin-Resonanz-
Messung (Kunz et al., 1991; Connor et al., 1992) oder die Mikrosph&ren-Technik (Vollmar et
al.,, 1992) zur Verfugung. Die Visualisierung und Quantifizierung individueller Mikrogefalie
gelingt mit diesen Methoden jedoch nicht. Sie lassen lediglich indirekte Aussagen uber die
Mikrozirkulation zu. Fir eine detaillierte Untersuchung dynamischer mikrovaskularer
Prozesse Uber einen langeren Zeitraum eignet sich die intravitalmikroskopische
Fluoreszenzmikroskopie als direkte Technik am besten. Die Methode der
intravitalmikroskopischen Fluoreszenzmikroskopie gilt als etabliert und wurde bereits an
verschiedenen Tiermodellen, wie Mausen (Rappaport, 1977), Ratten und Hamstern (Menger
et al.,, 1991), Kaninchen (McCuskey, 1966) sowie einigen Groldtieren (Bloch, 1955)
durchgeftihrt. Mit ihrer Hilfe k&nnen die Durchblutung von Arteriolen, Kapillaren,
postkapillaren Venolen und Sammelvenolen dargestellt und funktionelle Parameter wie
beispielsweise die funktionelle Kapillardichte und Leukozyten-Endothelzell-Interaktion
analysiert werden. Fluoreszenzfarbstoffe ermdglichen eine bessere Darstellung von Zellen
und Plasma durch Kontrastanhebung. Die intravendse Applikation von FITC-Dextran 15
Minuten vor Beginn der intravitalmikroskopischen Aufnahmen diente daher zur Darstellung
des mikrovaskularen Netzwerkes und zur Charakterisierung der nutritiven Perfusion. Eine
Markierung der Leukozyten erfolgte mittels Rhodamin 6G. Trotzdem ist der Einsatz von
Fluoreszenzfarbstoffen auch mit Nachteilen verbunden. Der Farbstoff per se (Higuti et al.,
1980; Dietzmann et al., 1987) als auch die Kombination mit Licht flihren zu phototoxischen
Reaktionen, welche die Mikrozirkulation im Gewebe beeinflussen kénnen (Celi et al., 2003;
Sorg et al., 2006). Bei der Verwendung von FITC-Dextran lieien sich phototoxische
Reaktionen in Form von Plattchenaggregation (Herrmann, 1983), fir Rhodamin 6G eine
gewisse Zelltoxizitat sowie eine mégliche Beeintrachtigung der oxidativen Phosphorylierung

(Saetzler et al., 1997) nachweisen. Um dies zu vermeiden, wurde die Belichtung eines
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Gesichtsfeldes auf maximal 50 Sekunden begrenzt und die Gesamtdauer der Mikroskopie

pro Untersuchungszeitpunkt auf 7-10 Minuten beschrankt (Menger & Lehr, 1993).

4.2 Diskussion der Ergebnisse

Fir den Gewebeersatz durch Tissue Engineering gilt die Ausbildung neuer Gefalinetzwerke
(Neoangiogenese) als limitierender Faktor (Kannan et al., 2005; Lokmic & Mitchell, 2008). Da
der Prozess der Angiogenese das Zusammenspiel einer Vielzahl sowohl pro- als auch anti-
angiogener Faktoren erfordert, scheitert er oft aufgrund dieser komplexen, wechselseitigen
Abhangigkeiten (Moon & West, 2008).

Die erfolgreiche Integration von Knochenersatzmaterialien in den menschlichen Organismus
setzt die Bildung neuer GefédlRe aus bereits vorhandenden Blutgefallen voraus. Ohne aktive
Blutversorgung mit einem Kapillarnetz ist ein Uberleben des Implantats nicht gewahrleistet.
Eine schnelle initiale Vaskularisierung aus dem umgebenden Empfangergewebe ist somit
unverzichtbar (Rouwkema et al., 2008). Um die Produktqualitét verbessern und letztendlich
den klinischen Einsatz eines Knochenersatzmaterials garantieren zu kénnen, sind genaue
Kenntnisse Uber das angiogene Potential und die Gewebevertraglichkeit des
entsprechenden Ersatzmaterials nétig.

Bisherige Studien konnten zeigen, dass der Prozess der Angiogenese hauptséchlich von
Kapillaren und zu einem geringeren Teil von postkapillaren Venolen des umgebenden
Empfangergewebes ausgeht (Yamauchi et al.,, 1998). Das durch die neu gebildeten
BlutgefélRe geschaffene physiologische Milieu garantiert neben der Nutrition des Implantats
mit Sauerstoff und Nahrstoffen (Carmeliet, 2000) die Einwanderung von Knochenzellen
sowie die Differenzierung von pluripotenten Stammzellen (Cypher & Grossman, 1996). Nach
dem Sauerstoffaustausch wird das sauerstoff- und néhrstoffarme Blut ebenfalls Uber die
neugebildeten Gefélle drainiert.

Insgesamt konnte in der vorliegenden Studie sowohl fiir NanoBone®-Plattchen als auch fiir
NanoBone®-Granulat ein gutes angiogenes Potential aufgezeigt werden. Auffallend war,
dass die funktionelle Kapillardichte der Gefalinetzwerke in unmittelbarer Umgebung von
NanoBone®-Granulat gegeniiber den NanoBone®-Plattchen signifikant hoher war. Im
Zentrumsbereich der Implantate ist beim NanoBone®-Granulat eine schwache angiogene
Antwort beobachtet worden, fir NanoBone®-Plattchen war diese vernachlassigbar klein. Die
signifikant hthere Dichte der neugebildeten GefaRnetzwerke von NanoBone®-Granulat 4sst

sich auf eine im Vergleich mit NanoBone®-Plittchen deutlich groRere Oberfliche der
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Granulatkérnchen zuriickfiihren. So bietet NanoBone®-Granulat - nicht zuletzt auch aufgrund
der groRen Kontaktflache zwischen Implantat und Empfangergewebe - neugeformten
BlutgefalRen eine gréRere Flache zum Einsprossen, wahrend der Prozess der Angiogenese
beim Plattchen durch dessen geringere Oberflache limitiert ist. Eine grofle pordse
Oberflache verbessert die mechanische Verzahnung zwischen Implantat und umgebenden
Knochengewebe und sorgt so fur eine héhere mechanische Stabilitdt an dieser kritischen
Grenzflache (Karageorgiu & Kaplan, 2005). Die groRe Oberflache von NanoBone®-Granulat
erklart auch die gegeniiber NanoBone®-Plattchen und autologer Spongiosa héhere
funktionelle Kapillardichte in den peripheren Kammerabschnitten. Die Granulatkérnchen sind
nahezu Uber die gesamte Kammerflache verteilt und bedingen dadurch den sichtbaren
Anstieg der kapillaren Dichte in der Peripherie. Eine kompaktere Anordnung des Granulats
wirde eine héhere funktionelle Kapillardichte in der unmittelbaren Implantatumgebung nach
sich ziehen. In der Peripherie waren jedoch &dhnliche Werte wie fir NanoBone®-Plattchen
und autologe Spongiosa zu erwarten.

Die Angiogenese konnte vorrangig im Randbereich von NanoBone® anhand
charakteristischer Entwicklungsstufen verfolgt werden. Neu gebildete BlutgefalRe zeichneten
sich insgesamt durch ein ungeordnetes Wachstum aus und lieBen sich sowohl
intravitalmikroskopisch als auch histologisch (HE-Farbung) und immunhistochemisch (CD31-
Farbung) gut als solche identifizieren. Der geringe Porendurchmesser des
Knochenersatzmaterials erklért die Abwesenheit eines dichten GefalRnetzwerkes im Zentrum
der Implantate. Neu gebildete Kapillaren mit einem durchschnittlichen Durchmesser von 10-
30 um kénnen die interkonnektierenden Nanoporen in einer Gréfienordnung von 20 nm nicht
penetrieren. Die Gefalie, die im Zentrum der Implantate beobachtet wurden, kénnen somit
nicht innerhalb der Nanoporen des Knochenersatzmaterials liegen, sondern wachsen Uber
das Implantat hinweg. Poren sind fir die Knochenneubildung essentiell, da sie die Migration
und Proliferation von Osteoblasten sowie mesenchymalen Zellen aus dem umgebenden
Knochengewebe in das Implantat férdern und Angiogenese ermdglichen (Kuboki et al.,
1998). Porositat und Porengrofie sind wichtige Eigenschaften jedes Knochenersatzstoffes
(Karageorgiou & Kaplan, 2005). Zahlreiche Arbeitsgruppen haben den Einfluss
unterschiedlicher Porengréfien auf diesen osteokonduktiven Effekt untersucht. Eine optimale
Osteokonduktion wird bei einer Porengrélie zwischen 300 bis 400 uym erreicht (Kuboki et al.,
2001). Ein minimales osteokonduktives Potential erfordert eine Mindestporengréfie von 50
pm (Bobyn et al.,, 1980; Chang et al.,, 2000; Itdla et al.,, 2001). Allerdings beeinflussen
Porengréfle und Porositatsgrad die mechanische Stabilitit des Knochenersatzmaterials
gegensatzlich. Grolporige Knochenersatzstoffe sind mechanisch weniger stabil als
kleinporige (Zhang et al., 2002; Bignon et al., 2003; Borden et al., 2003). Trotz dieses
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erschwerenden Effektes der Porengrée auf die biologischen bzw. mechanischen
Eigenschaften sollte ein Kompromiss zwischen Vaskularisation und Knochenbildung auf der
einen und der Abnahme der mechanischen Stabilitdt auf der anderen Seite bei der
Entwicklung von Knochenersatzmaterialien gefunden werden. Hier sind vor allem das
Biomaterial per se, der Herstellungsprozess und die spezifische Porengrof’e des zu
ersetzenden Knochens von Bedeutung.

Im Vergleich mit autologer Spongiosa zeigte NanoBone® im Zentrumsbereich der Implantate
eine schwachere angiogene Reaktion, die durch das Fehlen der regenerativen Eigenschaft
von synthetischem Hydroxylapatit erklért werden kann. Mit der autologen Spongiosa werden
gleichzeitig  lebende  Zellen mit  Stammzellcharakter = sowie  verschiedenste
Wachstumsfaktoren transplantiert (Schilephake et al., 2002), wahrend NanoBone® keine
vitalen Zellen enthalt. Die Tatsache, dass die Angiogenese der autologen Spongiosa
vorrangig im Zentrum der Implantate zu beobachten war, deckt sich mit den Ergebnissen von
Laschke et al. (Laschke et al., 2007). Diese beschreiben, dass osteoinduktiv wirksame
Wachstumsfaktoren und Osteoprogenitorzellen in der frisch isolierten autologen Spongiosa
enthalten sind und somit den Angiogeneseprozess aus dem Zentrumsbereich heraus
induzieren. In der Randzone der NanoBone®-Implantate miissen die pro-angiogenen
Faktoren hingegen erst aus dem umgebenden Empféngergewebe einwandern (Laschke et
al., 2007).

Die Akzeptanz oder Abstolung eines Knochenersatzmaterials hangt entscheidend von
seiner Biokompatibilitdt ab und setzt somit die Prifung der Zell- und Gewebevertraglichkeit
voraus. In der vorliegenden Studie flihrte die Implantation der Knochenersatzmaterialien in
den postkapillaren Venolen und Sammelvenolen aller drei Versuchsgruppen zwar zu einer
moderat hohen Fraktion rollender Leukozyten, die aber wahrend des 15-tdgigen
Versuchsablaufs nicht weiter anstieg. Die zellulare Antwort auf die Implantation von
NanoBone® und autologer Spongiosa kann als Teil des physiologischen
Wundheilungsprozesses gewertet werden (Ziats et al., 1988). Auch andere Studien zeigten,
dass die Implantation von Fremdmaterialien ha&ufig mit einer akuten tempordren
Entziindungsreaktion und somit einer leicht erhéhten Leukozyten-Endothelzell-Interaktion
verbunden ist (Laschke et al., 2006). Da Blutvolumenfluss und Erythrozytenfliel3-
geschwindigkeit Uber den gesamten Beobachtungszeitraum konstant und zwischen den
Versuchsgruppen vergleichbar waren, kann aufgrund der &hnlichen Leukozyten-
Endothelzell-Interaktion nach Implantation von NanoBone® und autologer Spongiosa von
vergleichbar guten Gewebevertraglichkeiten ausgegangen werden. Hier ist der Aufbau des

synthetischen Knochenersatzmaterials von grof3er Bedeutung. Hydroxylapatit stellt in diesem
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Zusammenhang als Bestandteil der anorganischen Matrix des natirlichen Knochens die
wichtige naturidentische Komponente von NanoBone® dar (Posner, 1969; Du et al., 1998).
Idealerweise sollten Knochenersatzmaterialien am physiologischen Knochenremodelling
teilnehmen und den Abbau des Knochenersatzmaterials an den neuen Knochenaufbau
koppeln. Die daflr benétigten Zelltypen - namlich Osteoblasten und Osteoklasten - gelangen
auf vaskuldarem Wege in den Knochen und erklaren somit die Notwendigkeit neu gebildeter
BlutgefalRe (Suda et al., 1995). Der angiogene Prozess im Empfangergewebe selbst wird
wiederum durch die Freisetzung pro-angiogener Faktoren, insbesondere von Makrophagen,
die mit den Implantaten interagieren, geférdert (Carmeliet & Jain, 2000).
Knochenremodelling und Angiogenese bedingen sich also gegenseitig.

Osteoblasten sind differenzierte postproliferativ aktive Zellen, welche die Knochenmatrix
synthetisieren (Escarot-Charrier et al., 1983). Osteoklasten sind grol’e, mehrkernige
Riesenzellen, die Knochen resorbieren (Marks, 1983). Zahlreiche Studien konnten belegen,
dass verschiedene synthetische Knochenersatzmaterialien - NanoBone® eingeschlossen -
von Osteoklasten abgebaut werden, sofern eine vom Empfangergewebe ausgehende
adaquate Vaskularisierung der Implantate gewahrleistet wird (Ogose et al., 2006; Takeshita
et al., 1992).

In der vorliegenden Studie wurde histologisch eine Infiltration von mono- bzw. mehrkernigen
Riesenzellen in der unmittelbaren Umgebung von NanoBone® beobachtet. Es lag die
Vermutung nahe, dass es sich hierbei um osteoklastare Zellen handeln kénnte (Takeshita et
al., 1992; Franz-Odendaal et al., 2006). Da Osteoklasten reich an Tartat resistenter saurer
Phosphatase (TRAP) und Kathepsinen sind (Addison, 1976), erfolgte die Kontrolle durch den
Nachweis von TRAP bzw. Kathepsin K. Jedoch waren weder TRAP noch Kathepsin K
vorhanden. Osteoklasten gehen aus der Fusion mononukledrer Vorlaufer der Monozyten-
Makrophagen-Linie aus verschiedenen hamatopoetischen Geweben (Knochenmark,
peripheres Blut) hervor (Osdoby et al., 1982). Diese gelangen dann auf vaskuldarem Weg in
den Knochen und differenzieren sich mit Hilfe der Osteoblasten zu Osteoklasten (Suda et al.,
1995). Auch mononukledre Zellen mit osteoklastarem Phanotyp sind bereits in der Lage,
Knochengewebe abzubauen, bevor sie zu multinukledren Osteoklasten herangereift sind,
wobei in der Regel gréRere Zellen effektiver sind als kleinere (Prallet et al., 1992).

Die nachfolgende F4/80-Immunhistochemie zeigte, dass es sich bei den mono- bzw.
mehrkernigen Riesenzellen in der Umgebung von NanoBone® um Zellen aus der Monozyten-
Makrophagen-Reihe und somit um préosteoklastiare Zellen handelt. Der relativ kurze
Versuchszeitraum von 15 Tagen koénnte ein Grund flr die noch nicht vollstédndig
abgeschlossene Differenzierung zu Osteoklasten sein. Die osteoklastare Funktion wird durch

Osteoblasten beeinflusst, welche Faktoren produzieren, die entweder in die Knochenmatrix
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eingebaut oder lediglich lokal sezerniert werden (Martin & Ng, 1994). Die Knochenmatrix
besteht aus Mineralien, Kollagen sowie nichtkollagenen Proteinen (Poser, 1969). Die
rasterelektronenmikroskopischen Untersuchungen lieferten erste Anzeichen fur den Beginn
eines Matrixwechsels von NanoBone®. Da sich im EDX- Spektrum kein Siliziumdioxid mehr
nachweisen lie3, kann von einem Austauch des anorganischen Kieselgels in eine organische
kérpereigene Matrix ausgegangen werden. Dieser Matrixwechsel ist fir NanoBone® aktuell
von Xu et al. (Xu et al., 2008) detailliert beschrieben worden.

Die Ergebnisse der vorliegenden Studie lassen sich wie folgt zusammenfassen: NanoBone®
eignet sich aufgrund seiner starken angiogenen Wirkung und seines geringen
inflammatorischen Potentials optimal als Knochenersatzmaterial und stellt eine gute
Alternative zur autologen Spongiosa dar. Die histologischen Untersuchungen gaben
Hinweise darauf, dass NanoBone® am physiologischen Knochenremodelling teilnimmt und
somit  vollstdndig biodegradiert wird. Dies stellt gegeniber vielen anderen
Knochenersatzstoffen einen weiteren Vorteil dar, weil keine zurtckbleibenden Fremdstoffe
die nattrliche Biomechanik beeinflussen kdénnen.

Die PorengroBe von NanoBone® ist bei der Verwendung des Modells der
Ruckenhautkammer von Nachteil. Neu gebildete Kapillaren schaffen es aufgrund ihres
Durchmessers nicht, die Nanoporen zu penetrieren, sondern ziehen lediglich vom
Randbereich beginnend tUber das Implantat hinweg. Mdglicherweise wird bei Vorhandensein
grolierer Poren eine vollstdndige Penetration der Implantate mit neu gebildeten Blutgefalien
auch mit einer insgesamt hoheren funktionellen Kapillardichte einhergehen und somit den
Remodelling-Prozess durch ein schnelleres Einwandern von Osteoblasten und Osteoklasten
beschleunigen.

Diese Ergebnisse sind - bezogen auf die klinische Anwendung beim Patienten - von eher
untergeordneter Bedeutung, da Knochendefekte mit entsprechenden Mengen NanoBone®-
Granulat aufgefiillt werden. Neu gebildete Blutgefalie kénnen zwischen den dicht gepackten
Granulatkdérnchen einwachsen und auf diese Weise ein adaquates Gefalinetzwerk
ausbilden.

Der Aspekt einer Beschichtung von Knochenersatzmaterialien mit Angiogenese und / oder
Osteogenese fordernden Wachstumsfaktoren rickt zunehmend in den Fokus der
Biomaterialforschung und kénnte in der klinischen Anwendung von NanoBone® zukiinftig von
Interesse sein. Entsprechende Wachstumsfaktoren sollen den angiogenen bzw. osteogenen
Prozess verbessern und beschleunigen. Bisher eingesetzt werden vor allem VEGF als
Angiogenese férdernder Wachstumsfaktor (Kempen et al., 2009) sowie BMP-2 und BMP-7,
deren osteogene Wirkung sowohl in vitro als auch in vivo nachgewiesen werden konnte
(Cowan et al., 2005). Aktuell haben Kempen et al. den positiven Effekt einer VEGF- und
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BMP-2- Beschichtung von Kompositen auf die ektope Knochenregeneration gezeigt. In der
frihen angiogenen Phase kam es zu einer besonders starken Freisetzung von VEGF, das
osteogen wirkende BMP-2 wurde dagegen wéhrend des gesamten Versuchszeitraumes
kontinuierlich abgegeben. Demnach muss die Dosis der eingesetzten Wachstumsfaktoren
suffizient gewahlt sein, um den Angiogenese- bzw. Osteogenese-férdernden Effekt zu
gewahrleisten (King & Cochran, 2002). Als Tragermaterialien fur die Wachstumsfaktoren
kénnen inzwischen Polymere natlrlichen oder synthetischen Ursprungs, anorganische
Materialien und Komposite genutzt werden (Bessa et al., 2008).

Der Vergleich von NanoBone® mit anderen Knochenersatzmaterialien ist generell schwierig,
da der Markt eine Vielzahl an Produkten bietet und Aussagen zu den Materialeigenschaften
sowie der klinischen Effizienz in den Produktprospekten hdufig nicht wissenschaftlich belegt
sind. Prinzipiell lasst sich jedoch feststellen, dass es trotz der enormen Fille an
Knochenersatzmaterialien noch kein ideales Knochensubstitut gibt. Die bisher vorliegenden

Ergebnisse fiir NanoBone® sind jedoch vielversprechend.
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5. Zusammenfassung

Die Tatsache, dass Knochendefekte ab einer ,kritischen Gréfle” nicht wieder spontan heilen
kénnen, stellt ein wichtiges klinisches Problem dar. Zur Wiederherstellung der Kontinuitat
des Knochens und seiner mechanischen Belastbarkeit mussen diese Defekte aufgefullt
werden. Hierbei gilt die autologe Knochentransplantation bis heute als Goldstandard,
obgleich der damit verbundene Zweiteingriff mit zahlreichen Nachteilen verbunden ist.
Zudem ist die Verfugbarkeit von autologen Knochentransplantaten begrenzt.

Aus diesen Grinden werden, wenn mdglich, alternative Knochenersatzmaterialien
eingesetzt. Allerdings gibt es trotz der Transparenz der grundlegenden Abldufe des
Knochenstoffwechsels und der intensiven Forschung auf dem Biomaterialsektor noch keinen
vollwertigen Ersatz fir die autologe Spongiosa. Als ein Vertreter aus der Gruppe der
synthetischen Knochenersatzstoffe steht NanoBone® (nanokristallines  Hydroxylapatit
eingebettet in eine hochpordse Kieselgelmatrix) bereits im klinischen Alltag zur Verfigung
und bildet die Grundlage der hier vorliegenden Arbeit.

Um eine dauerhafte Vitalitdt und Funktionalitdt des Implantats zu gewahrleisten, ist neben
einer guten Biokompatibilitdt auch eine adaquate Gewebeintegration unerldsslich. Das
Fehlen einer inflammatorischen Antwort des Empfangergewebes sowie die Ausbildung von
Gefalinetzwerken sind von entscheidender Bedeutung.

In der vorliegenden Studie wurde das Modell der Rickenhautkammer der Maus verwendet,
das die in vivo Analyse der angiogenen und entziindlichen Gewebereaktion von NanoBone®
Uber einen Versuchszeitraum von 15 Tagen erméglicht. Hierzu wurde mannlichen albino B6
Mausen eine Rickenhautkammer prapariert, in die 3 Tage spater die Materialien implantiert
wurden. Es gab drei Versuchsgruppen: NanoBone® in Plattchen- als auch in Granulatform (je
n=7) sowie isogen transplantiertes Spongiosagewebe (n=6) als Standard. Unmittelbar sowie
3, 5, 7, 10 und 15 Tage nach Implantation erfolgte repetitiv eine intravitalmikroskopische
Untersuchung. Die Angiogenese ist anhand sogenannter regions of interest (ROIs) im
Zentrum und im Randbereich des Implantats untersucht worden. Zur Charakterisierung der
Integritat von NanoBone® und Spongiosa diente die Dokumentation sowohl der funktionellen
Kapillardichte neu geformter GefalRnetzwerke in den peripheren Kammerabschnitten als
auch im Zentrum und Randbereich der Implantate. Im Versuchsverlauf zeigten alle 3
Gruppen im Randbereich ahnliches Verhalten der Angiogenese mit 100% ROls an Tag 15.
Auffallig hierbei war jedoch, dass die funktionelle Kapillardichte der Netzwerke im

Randbereich des Granulats deutlich Gber denen der anderen beiden Versuchsgruppen lag.
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Im Zentrum der Implantate stellte sich die Situation anders dar. Das stark angiogene
Potential der autologen Spongiosa als Goldstandard spiegelte sich in einer hohen Anzahl
Angiogenese-positiver Regionen und einer hohen GefaRdichte wider. NanoBone® dagegen
zeigte im Zentrumsbereich ein deutliches Defizit: Wé&hrend beim Granulat noch eine
schwache angiogene Antwort beobachtet worden ist, war diese fir das NanoBone®-
Plattchen vernachlassigbar klein. Die mikrohdmodynamischen Parameter Erythrozyten-
flieRgeschwindigkeit und Blutvolumenfluss sowie das Leukozyten-FlieRverhalten wurden zur
Analyse der Biokompatibilitdt herangezogen. Das Fehlen einer venuldren Leukozyten-
Akkumulation sowie die Uber den gesamten Untersuchungszeitraum konstanten
mikrohdmodynamischen Parameter zeigen, dass die Biokompatibilitit von NanoBone®
vergleichbar gut ist wie die der autologen Spongiosa. Die abschlieRend an Tag 15 erfolgte
histologische Bewertung der Hautkammer mittels Haematoxilin- und Eosin-Farbung sowie
CD31-Immunhistochemie zeigte ein gut vaskularisiertes Granulationsgewebe und bestatigte
somit die adaquate Biokompatibilitat mit entsprechender Integration in das Kammergewebe.
Zentrales Ergebnis der vorliegenden Studie ist, dass sich NanoBone® vor allem in
Granulatform durch seine starke angiogene Wirkung und sein geringes inflammatorisches
Potential optimal als Knochenersatzmaterial eignet.

Inwieweit die Makrostruktur die Inkorporation des implantierten Knochenersatzmaterials im
Empfangergewebe beeinflusst, kdnnte zukiinftig ebenso wie der Aspekt einer Beschichtung
mit Angiogenese-férdernden Wachstumsfaktoren fir die klinische Anwendung von

NanoBone® von besonderem Interesse sein.
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6. Thesen

Thema:

In vivo Analyse von Biokompatibilitit und Gewebeintegration des synthetischen

Knochenersatzstoffes NanoBone®

e Knochendefekte ab einer  kritischen GroRe“ stellen ein wesentliches klinisches
Problem dar und mussen zur Wiederherstellung der Kontinuitat des Knochens und

seiner mechanischen Belastbarkeit aufgeflillt werden.

e Die Verfugbarkeit autologer Knochentransplantate als Goldstandard ist begrenzt.

Daher kommen alternative Knochenersatzmaterialien zum Einsatz.

e Trotz intensiver Forschung auf dem Biomaterialsektor gibt es noch keinen

vollwertigen Ersatz fir die autologe Spongiosa.

e FEine gute Biokompatibilitdt sowie eine adaquate Gewebeintegration sind

Grundvoraussetzungen fir eine dauerhafte Vitalitdt und Funktionalitdt des Implantats.

e Die Untersuchung der angiogenen und inflammatorischen Gewebereaktion des
synthetischen Knochenersatzstoffes NanoBone® erfolgt anhand des

Rickenhautkammermodells der Maus.

e NanoBone® wird sowohl in Granulatform als auch als Plattchen implantiert. Isogen

transplantiertes Spongiosagewebe gilt als Standard.

e Fir NanoBone® lasst sich ein hohes angiogenes Potential mit Ausbildung dichter

Geféalnetzwerke in der unmittelbaren Umgebung der Implantate nachweisen.

e Die angiogene Antwort ist fir NanoBone®-Granulat starker ausgepragt als fiir

NanoBone®-Plattchen.

e Die autologe Spongiosa induziert besonders im Zentrum der Implantate eine starke

angiogene Antwort.
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Die Biokompatibilitast von NanoBone® ist genauso gut wie die der autologen

Spongiosa.

Die histologische Bewertung der Rickenhautkammern zeigt ein gut vaskularisiertes
Granulationsgewebe und bestatigt die adaquate Biokompatibilitat der

Knochenersatzmaterialien mit entsprechender Integration in das Kammergewebe.

NanoBone® eignet sich  besonders in  Granulatiorm  optimal als

Knochenersatzmaterial.
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