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1) Einleitung 
 

1.1) Vielfältige Ursachen komplizierter Frakturen   
Der Knochen ist ein komplexes und dynamisches Gewebe, das einer ständigen Resorption 

und Neubildung unterliegt und dessen einzigartige Remodellierungsfähigkeit in den meisten 

Fällen die Heilung kleiner Knochenverletzungen ermöglicht.1,2 Doch trotz der 

hervorragenden Regenerationsfähigkeit des Knochens stellen große oder instabile Frakturen 

sowie Fraktur-Pseudarthrosen (PSA) herausfordernde klinische Szenarien ohne eine 

durchgehend zufriedenstellende Lösung dar. Speziell PSA, die auf Basis einer nicht 

ausreichend ausgeheilten Bruchstelle nach einer Knochenfraktur entstehen und starke 

Schmerzen sowie Bewegungseinschränkungen durch die Entstehung eines Falschgelenkes 

(knöcherne Fehlheilung) hervorrufen können, gehen häufig mit einer erhöhten 

Patientenmorbidität und erheblichen sozioökonomischen Kosten einher.3-5 Darüber hinaus 

können Traumata, Knochentumorresektionen oder Arthritis zu größeren Knochendefekten 

führen, die eine Heilung beeinträchtigen können.6 Weitere Risikofaktoren einer 

unzureichenden Knochenheilung sind in Abbildung 1 dargestellt.  

 

Abbildung 1: Risikofaktoren für eine beeinträchtigte Knochenheilung. 7, 8 

Epidemiologen schätzen, dass eine verzögerte Heilung oder PSA bei 5–10 % aller Frakturen 

und bei 20 % der Frakturen mit hohem Aufprall auftreten.9,10 In den Vereinigten Staaten 

werden die jährlichen Kosten für die Behandlung von Knochendefekten auf rund 5 

Milliarden Dollar geschätzt.11 Trotz der hohen Ausgaben unterliegt die Knochen-

regenerationstherapie derzeit noch Einschränkungen, die zu einer gesellschaftlichen und 

wirtschaftlichen Belastung sowie einer verringerten Lebensqualität der Patienten führen.9 

Es besteht daher ein dringender Bedarf an Therapien zur Knochenregeneration, die 
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erschwinglich sind und bessere klinische Ergebnisse für die Patienten erzielen. Das 

Verständnis für die Struktur des Knochens sowie dessen Remodellierungsprozesse ist für 

die Entwicklung von Therapieoptionen essenziell und soll im folgenden Kapitel genauer 

erklärt werden.  

1.2) Knochenstruktur und -remodellierung  
Der Knochen ist ein mineralisiertes Bindegewebe, das bedeutsame Funktionen im Körper 

ausübt: Fortbewegung, Unterstützung und Schutz des Weichgewebes, Calcium- und 

Phosphatspeicherung und Knochenmarkbeherbergung.12,13 Die mechanischen Eigen-

schaften variieren dabei je nach Lokalisation und Funktion.14 Aufgrund seiner komplexen 

und hierarchischen Struktur kann Knochen als Nanokomposit definiert werden, das aus 

anorganischem nanokristallinem Hydroxyapatit (HAP), organischen Bestandteilen 

(hauptsächlich Kollagenen) und Wasser besteht. Auf makroskopischer Ebene wird Knochen 

in zwei Kategorien unterteilt: kortikalen Knochen (Knochenrinde) und spongiösen Knochen 

(Schwammknochen). Die Kortikalis umschließt peripher die Spongiosa und hat eine hohe 

mechanische Festigkeit, die stabilisierend und stützend wirkt. Im Gegensatz dazu hat die 

Spongiosa eine geringe mechanische Festigkeit mit einer leichten und porösen Struktur, die 

eine geeignete Umgebung für den Knochenstoffwechsel und die hämatopoetische Funktion 

bietet. Darüber hinaus erleichtert die Spongiosa es, multidirektionale Kräfte während der 

Körperbewegung zu übertragen und zu unterstützen.15   

 

Abbildung 2: Hierarchischer Aufbau des Knochengewebes. Abbildung geändert nach WEI et al.16 

Wie in Abbildung 2 zu erkennen ist, besteht auf der Mikrometerebene (10–500 μm) der 

kortikale Knochen aus Osteonen, die entlang der Längsachse des Knochens angeordnet sind. 

Ein Osteon, eine funktionelle Einheit des Knochengewebes, besteht aus dem 

Lamellenknochen, der in einem konzentrischen Kreis angeordnet ist. Nervenfasern und 

Blutgefäße verlaufen durch den Knochen und bilden den Haversschen Kanal. Bei der 
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Spongiosa bilden anisotrop angeordnete stäbchenförmige Trabekelknochen ein 

wabenartiges Netzwerk neben kleinen, unregelmäßigen Hohlräumen, die rotes 

Knochenmark enthalten. Der Raum zwischen den Trabekelknochen wird von Blutgefäßen 

und Knochenmark ausgefüllt, worin sich hämatopoetische Stammzellen (HSCs) und 

mesenchymale Stammzellen (MSCs) befinden.17 Im nanomikroskopischen Maßstab 

erzeugen sowohl kortikale als auch spongiöse Knochen mineralisierte Kollagenfibrillen, die 

durch abwechselnde Ausrichtung der Kollagenmoleküle und Apatitkristalle entstehen und 

sich im Mikromaßstab zu Lamellen formieren.18 

1.2.1) Beteiligte Zellen und extrazelluläre Mikroumgebung 

Kortikalis und Spongiosa bieten einen unterstützenden und schützenden Raum für das 

Wachstum von Knochengewebezellen. Von besonderer Bedeutung sind die im 

Knochenmark befindlichen HSCs und MSCs.17 Die HSCs sind hauptsächlich für die 

Bildung von Blutgefäßen und Immunzellen verantwortlich und tragen außerdem zur 

Bildung von Osteoklasten bei.19 Die MSCs sind im Wesentlichen für die Bildung 

mesenchymaler Abstammungszellen verantwortlich, darunter Osteoblasten, Chondro-

blasten, Adipozyten und andere Stromazellen. Diese Zellen sind essenziell, um die 

physiologische Homöostase des Knochengewebes aufrechtzuerhalten und Knochendefekte 

zu regenerieren.20  

Eine weitere wichtige Komponente des Knochengewebes ist die nanostrukturierte 

extrazelluläre Matrix (engl. Extracellular Matrix, ECM), welche die Adhäsion, Proliferation 

und Differenzierung von Osteoblasten, Osteozyten und Osteoklasten beeinflusst.21,22 

Knochen-ECM besteht aus zwei Hauptkomponenten: einem mineralischen Teil, bestehend 

aus HAP (70–90 %), und einem organischen Teil (10–30 %), der sich hauptsächlich aus 

Kollagen zusammensetzt (ca. 90 % der organischen Matrix), wobei der Rest aus nicht-

kollagenen Proteinen besteht (ca. 10 %).23 Als Kollagen dominiert hauptsächlich Kollagen 

Typ I (97 %), mit kleineren Mengen an Typ III, V, XI und XIII.24,25 Die nicht-kollagenen 

Proteine können in vier Gruppen eingeteilt werden: γ-Carboxyglutamat-haltige Proteine, 

Proteoglykane, Glykoproteine und Small Integrin-binding N-linked Glycoproteins 

(SIBLINGs).26 Proteoglykane sind durch das Vorhandensein von 

Glykosaminoglykan(GAG)-Resten gekennzeichnet, die kovalent an den Proteinkern 

gebunden sind. Glykoproteine enthalten kovalent an die Proteinkette gebundene 

Kohlenhydratmoleküle in verschiedenen Kombinationen und Positionen. Die γ-

Carboxyglutamat-haltigen Proteine entstehen durch die intrazelluläre Carboxylierung von 
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Glutaminsäure unter Einfluss von Vitamin K, während SIBLINGs eine Familie Integrin-

bindender Glykophosphoproteine darstellen. Die jeweiligen Vertreter und ihre Funktionen 

im Knochengewebe sind in Tabelle 1 dargestellt.27 

Klassifizierung 
nicht-kollagener 
Proteine 

Vertreter  Funktion im 
Knochengewebe 

Proteoglykane Ø Keratansulfat, Chondroitinsulfat, 
Heparansulfat, Hyaluronsäure, 
Dermatansulfat 

Ø Familie der Small Leucin-rich 
Proteoglycans (SLRPs): Biglykan, 
Decorin, Keratocan, Asporin 

Ø Förderung der 
Kollagenfibrillogenese 

Ø Förderung der Knochenbildung 
Ø Förderung der 

Mineralablagerung 

Glykoproteine Ø Familie der Secreted Protein Acidic 
and Rich in Cysteine (SPARC): 
Osteonectin  

Ø Thrombospondine (TSP) 
Ø R-Spondine 
Ø Fibronektin, Vitronektin, Laminin 

Ø Förderung des Knochenaufbaus 
und Mineralisierung 

Ø Regulierung der 
Kollagenfibrillogenese 

Ø Erhaltung der biomechanischen 
Eigenschaften  

Ø Regulierung der Wnt/β-Catenin-
Signalgebung  

γ-Carboxy-
glutamat-haltige 
Proteine 

Ø Osteocalcin (OCN) 
Ø Matrix-Gla-Protein (MGP) 
Ø Periostin 

Ø Regulierung des 
Calciumstoffwechsels  

Ø Inhibierung des 
Knochenaufbaus und 
Mineralisierung  

Ø Erhaltung der Knochenstärke 
 
SIBLINGs 

Ø Knochen-Sialoprotein (BSP) 
Ø Osteopontin (OPN) 
Ø Dentin-Matrix-Protein-1 (DMP1) 
Ø Dentin-Sialophosphoprotein 

(DSPP) 
Ø Matrix-extrazelluläres 

Phosphoglykoprotein (MEPE) 

Ø Förderung des Knochenaufbaus 
und Mineralisierung 

Ø Regulierung des 
Phosphatstoffwechsels 

Ø Regulierung der 
Knochenremodellierung  

 

Tabelle 1: Unterteilung der nicht-kollagenen Proteine der ECM sowie ihre Vertreter und Funktionen im 
Knochengewebe.27 

1.2.2) Knochenremodellierung 

Knochen wird durch den Prozess der Knochenremodellierung kontinuierlich ab- und 

aufgebaut.	 Der Ablauf resultiert aus einem regulierten Gleichgewicht zwischen 

knochenbildenden Osteoblasten, knochenresorbierenden Osteoklasten und den Osteozyten. 

Die Regulation der Knochenremodellierung kann sowohl parakrin als auch endokrin 

erfolgen.28 Wie in Abbildung 3 dargestellt wird, sind an der parakrinen Regulation mehrere 

Faktoren beteiligt, darunter Zytokine (IL-1, IL-6, TNF-alpha sowie M-CSF aktivierend; IL-

4 und Interferon-𝛾	 inhibierend), PGE2 sowie VEGF.29-32 Entscheidend für die 

Differenzierung zu knochenbildenden Osteoblasten aus mesenchymalen Vorläufern ist die 

Aktivierung von Signalkaskaden durch die Schlüsselproteine BMP und Wnt.33 Weiterhin 

können diese zu Osteozyten differenzieren, die in der Lage sind, die Osteoblastogenese 

durch die Produktion von Inhibitoren (DKK-1 und SOST) der Wnt-Signalübertragung zu 
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regulieren.34 Osteoklasten, die an der Knochenresorption beteiligt sind, werden durch 

RANK-RANKL-OPG-Signalwege aktiviert. Bei erforderlicher Knochenresorption 

exprimieren Osteoblasten und Osteozyten RANKL auf ihrer Oberfläche, und dieses bindet 

dann an RANK in Osteoklastenvorläufern, wodurch deren Differenzierung aktiviert wird. 

OPG wird sezerniert, um die Knochenresorptionsbindung an RANKL zu stoppen, wodurch 

die Möglichkeit einer RANK-RANKL-Bindung blockiert und eine Knochenresorption 

verhindert wird.35 Einmal aktiviert, binden reife Osteoklasten an die Knochenmatrix und 

werden polarisiert.  

Abbildung 3: Zelluläre und molekulare Mechanismen der Knochenremodellierung.  
Abbildung geändert nach NOVAIS et al.36 

Ihr Zytoskelett organisiert sich in Aktinringen, die eine Versiegelungszone für eine isolierte 

saure Mikroumgebung bilden, um Mineralien aufzulösen und die Knochenmatrix zu 

verdauen.37 Nach der Resorption endozytieren die Osteoklasten die abgebauten Kollagen-

fragmente, und das freigesetzte Calcium und Phosphat werden nach Transport durch die 

Zelle an der funktionellen sekretorischen Domäne freigesetzt, bevor sie in den Blutkreislauf 

gelangen.38 Auch endokrine Faktoren wie Parathormon, Vitamin D, Calcitonin und 

Schilddrüsenhormone beeinflussen die Knochenbildung und -resorption.39 Für eine 

detailliertere Betrachtung der einzelnen parakrinen und endokrinen Faktoren, die am 

Knochenumbau beteiligt sind, soll auf weiterführende Lektüre verwiesen werden.28,40 
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1.3) Derzeitige klinische Behandlungsmöglichkeiten komplizierter 

Frakturen 
Die klinische Methode der Wahl zur Knochenregeneration ist nach wie vor die 

Autotransplantation (oder auch Autograft-Technik).41 Hier dient das eigene Skelett als 

Ressource für das Spendermaterial. Dabei wird Knochen chirurgisch von einer 

Spenderstelle, typischerweise dem Beckenkamm, entnommen und an der defekten Stelle 

platziert. Die Überlegenheit dieses Therapiekonzeptes resultiert aus der hohen biologischen 

Leistungsfähigkeit des Transplantats, die sich aus der Realisierung wichtiger Anforderungen 

wie Osteokonduktion (Unterstützung des natürlichen Knochenwachstums), Osteoinduktion 

(Stimulierung der Knochenneubildung/Osteoneogenese) und Osteogenese 

(Knochenentwicklung) ergeben.42 Obwohl diese Technik effektiv ist, sind die Mengen an 

autologem Knochen begrenzt, und sie kann zu einer beträchtlichen Morbidität an der 

Entnahmestelle und anhaltenden postoperativen Schmerzen führen.43  

Bei Allotransplantaten wird das Knochentransplantat einem Spender entnommen und kann 

im Vergleich zum Autotransplantat in größeren Mengen gewonnen werden. Das 

Transplantat kann dabei von einer lebenden Person oder einer Leiche entnommen werden. 

Durch die strengen Verarbeitungsverfahren, denen das Spendermaterial unterzogen wird, 

wird sichergestellt, dass das Allotransplantat keine lebenden Zellen enthält. Es dient somit 

als inerter Füllstoff für den Knochendefekt, jedoch ohne intrinsische osteogene Aktivität. 

Durch das geringe osteogene Potenzial haben Allotransplantate eine schlechte Transplantat-

Wirt-Integration, die zu zahlreichen Knochenregenrationsausfällen führt und eine hohe 

Spätversagensrate aufweist. Zusätzlich besteht ein Infektionsrisiko durch einen 

Erregertransfer vom Spender auf den Empfänger.44,45 Dennoch ist Knochen nach Blut das 

am zweithäufigsten allograftierte Gewebe, was die hohe Nachfrage nach Materialien zur 

Unterstützung der Knochenheilung widerspiegelt.46  

Demineralisierte Knochenmatrix (engl. Demineralized Bone Matrix, DBM) ist eine Form 

von Allotransplantat, bei der eine saure Lösung zur Entfernung mineralischer Komponenten 

verwendet wird, während ein Großteil der proteinhaltigen Komponenten nativ im 

Knochenimplantat verbleibt, zusammen mit geringen Mengen an calciumbasierten 

Feststoffen, anorganischen Phosphaten und Spuren von Zelltrümmern. Somit hat DBM den 

theoretischen Vorteil, sowohl osteokonduktive als auch osteoinduktive Eigenschaften zu 

besitzen.47 Neben einer beträchtlichen Variabilität von Charge zu Charge liegen jedoch 
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zusätzlich nur wenige qualitativ hochwertige Studien vor und seine inhärente osteoinduktive 

Aktivität beim Menschen ist unklar.48,49 

Andere Behandlungsoptionen für die Knochenreparatur umfassen die Distraktions-

osteogenese mit externen ILIZAROV-Fixatoren, die auf der Fähigkeit basiert, das 

Knochenwachstum durch langsames Auseinanderziehen zweier abgeschnittener 

Knochenenden zu stimulieren. Weiterhin besteht eine Therapieoption mit der MASQUELET-

induzierten Membrantechnik, einem zweistufigen Verfahren, bei dem der Chirurg einen 

Abstandshalter aus Polymethylmethacrylat (Spacer) in den Knochendefekt einsetzt und nach 

Bildung einer hochgradig osteogenen Membran um den Spacer diesen wieder entfernt. Mit 

dem Reamer-Irrigator-Aspirator (RIA) kann autogenes spongiöses Knochentrans-

plantatmaterial aus dem intramedullären Kanal des Femurs mithilfe eines spezifischen 

Bohrsystems entnommen werden.50-52 Während sich gezeigt hat, dass diese Techniken 

Knochendefekte verbessern können, sind die Ergebnisse widersprüchlich und mit hohen 

Kosten und erhöhter Morbidität verbunden. Im Speziellen treten bei den ILIZAROV- und 

MASQUELET-Techniken zahlreiche Komplikationen auf, einschließlich hoher Raten von 

Pin-Tract-Infektion (Infektion um Nägel, Stifte oder Drähte bei externer Fixation) und 

Gelenksteifheit. Zudem erfordern diese Methoden längere Behandlungszeiten, die eine 

hervorragende Patienten-Compliance voraussetzen.53-56 Die RIA-Knochentransplantations-

technik wurde darüber hinaus in Verbindung mit iatrogener Femurfraktur und kortikaler 

Perforation gebracht.57 

Angetrieben von der dringenden klinischen Notwendigkeit, alternative Behandlungs-

therapien zu entwickeln, sind in den letzten Jahrzehnten neue Forschungsgebiete und 

interdisziplinäre Ansätze entstanden. Diese sollen die gleichen Ergebnisse wie Knochen-

autotransplantate und Allotransplantate erzielen, jedoch die damit verbundenen Nachteile 

umgehen. 

1.4) Neue Strategien in der Knochenregeneration   
Das erfolgreiche Management von Knochenverlustszenarien erfordert nach GIANNOUDIS et 

al. vier notwendige biologische Komponenten: (1) ansprechende osteogene Zellen, (2) 

osteoinduktive Wachstumsfaktoren, (3) eine osteokonduktive Matrix und (4) eine optimale 

mechanische Umgebung.58 In den vergangenen Jahrzehnten haben sich Tissue Engineering 

(deutsch Gewebekonstruktion, TE) und regenerative Medizin als vielversprechende 

Strategien für die Knochenrekonstitution herauskristallisiert, mit dem Ziel, die mit 

https://www.sciencedirect.com/topics/biochemistry-genetics-and-molecular-biology/bone-remodeling
https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/joint-stiffness
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traditionellen Techniken verbundenen Komplikationen zu umgehen und die oben genannten 

Anforderungen zu erfüllen.59 Als interdisziplinäres Gebiet beinhaltet TE die kombinierte 

Verwendung von Stamm- bzw. Vorläuferzellen, Signalmolekülen und Biomaterialien, um 

die Regeneration von Geweben und Organen zu unterstützen, denen das 

Selbstregenerationspotenzial fehlt.60,61 Das Konzept ist schematisch in Abbildung 4 

dargestellt. Dieser Trend umfasst sowohl TE-Projekte, die darauf abzielen, Organe für 

Transplantationen unter Laborbedingungen zu gewinnen, als auch die Forschung an 

Stammzellen, die unter physiologischen Bedingungen eine Schlüsselrolle bei der 

Geweberegeneration spielen, sowie Gentechnik, Drug Delivery und Material-

wissenschaften.62 

 

Abbildung 4: Schematische Darstellung des Tissue-Engineering-Konzeptes. 
 

1.4.1) Biomaterialien für den Knochenersatz 

Knochenersatzstoffe können definiert werden als ein synthetisches, anorganisches oder 

biologisch organisches Biomaterial, das zur Behandlung eines Knochendefekts anstelle von 

autogenem oder allogenem Knochen eingesetzt werden kann.63 Als Biomaterial wird dabei 

jede Substanz oder Kombinationen von Substanzen definiert, die Gewebe, Organe oder 

Funktionen des Körpers teilweise oder vollständig ergänzt oder ersetzt.64	 Idealerweise 

sollten diese Knochenersatzmaterialien für den Einsatz als Implantat im TE mehrere 

Kriterien erfüllen. Sie sollten biokompatibel, bioresorbierbar, osteokonduktiv, 

osteoinduktiv, strukturähnlich zum Knochen, porös, mechanisch widerstandsfähig, einfach 

zu handhaben, sicher und kostengünstig sein.65 Eine Reihe von Gerüsten, hergestellt aus 

verschiedenen Arten von Materialien, wurde im Laufe der Zeit entwickelt und für die 

Gewebezüchtung des Knochengewebes verwendet und untersucht. Die verwendeten 
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Materialien können dabei in folgende Gruppen unterteilt werden: Polymere (synthetische 

und natürliche), Keramik, Metalle und Komposite, die Kombinationsprodukte aus den zuvor 

genannten Biomaterialien sind. In Tabelle 2 sind Beispiele für die jeweiligen Gruppen sowie 

deren Vor- und Nachteile aufgelistet.66 Derzeit gibt es mehrere Technologien, die eine 

Herstellung poröser Gerüste ermöglichen (z. B. 3D-Druck, Elektrospinnen, 

Stereolithographie, Fused Deposition Modeling, selektives Lasersintern, Gefriertrocknung, 

Gasschäumen, Lösungsmittelguss bzw. Partikellaugung und Phasentrennung).67 Trotz der 

schnellen Entwicklung von Technologien für die Herstellung von Biomaterialien stehen 

Forscher/-innen immer noch vor der Herausforderung, vollständig biokompatible 

Materialien mit geeigneten physikalisch-chemischen und mechanischen Eigenschaften zu 

entwickeln.68 Ein häufiges Problem bei der Verwendung von Biomaterialien ist die 

langsame Implantatintegration. Eine erfolgreiche Osteointegration beruht nämlich nicht nur 

auf der mechanischen Verzahnung zwischen Implantat und Gewebe, sondern auch auf 

zellulären Interaktionen auf der Oberflächenebene, um die Osteokonduktion, 

Osteoinduktion und Heilung während der frühen Phase der Implantation zu fördern.69 

Neuartige Methoden zur Verbesserung der Biomaterialintegration sind daher ein aktuelles 

Forschungsziel.70,71 Insbesondere Modifikationen der Oberflächen- oder Massen-

eigenschaften der oben genannten Materialien bieten eine hervorragende Alternative zur 

Optimierung der Gesamtleistung des Implantats. 

Tabelle 2: Knochenersatzmaterialien für die Knochenreparatur und -regeneration: Beispiele, Vor- und Nachteile. Tabelle 
geändert nach GARCÍA-GARETA et al.66 

Material Beispiele Vorteile Nachteile 
Polymere 
(natürliche) 

Ø Proteine: Kollagen, Fibrin, 
Gelatine, Seidenfibroin 

Ø Polysaccharide: Hyaluronsäure, 
Chondroitinsulfat, Cellulose, 
Stärke, Alginat, Agarose, 
Chitosan, Dextran 

+ biologisch abbaubar 
+ Biokompatibilität 
+ Bioaktivität 
+unbegrenzte Quelle 

- geringe mechanische 
Festigkeit 
- hohe Abbauraten 
 

Polymere 
(synthetische) 

Ø Polyglykolsäure  
Ø Polymilchsäure  
Ø Poly-(ɛ-caprolacton)  
Ø Poly-(laktid-co-glykolid)  
Ø Polyhydroxyethylmethacrylat  

+ Bioabbaubarkeit 
+ Biokompatibilität 
+ Vielseitigkeit 

- geringe mechanische 
Festigkeit 
- hohe lokale 
Konzentration an 
sauren Abbauprodukten 

Keramik Ø Calciumphosphat: korallener 
oder synthetischer 
Hydroxyapatit (HAP), Silikat-
substituiertes HAP, β-
Tricalciumphosphat, 
Dicalciumphosphat-Dehydrat  

Ø Biogläser und Glaskeramik: 
bioaktive Gläser aus Silikat 
oder Borat/Borosilikat 

Ø Aluminiumoxid-Keramik 

+ Biokompatibilität 
+ Bioabbaubarkeit 
+ Bioaktivität 
+ Osteokonduktivität 

- Sprödigkeit 
- geringe 
Bruchfestigkeit 
- Abbauraten schwer 
vorhersagbar 

Metalle Ø Titan und seine Legierungen 
Ø Tantal 
Ø Edelstahl 
Ø Magnesium und seine 

Legierungen 

+ hervorragende 
mechanische 
Eigenschaften 
+ hohe Festigkeit 
+ Biokompatibilität 

- mangelnde 
Gewebeanhaftung 
- Korrosion 
- Toxizitätsgefahr durch 
Freisetzung von 
Metallionen 
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1.4.2) Oberflächenmodifizierung  

Die Modifizierung der Oberfläche von Biomaterialien ermöglicht es, durch spezifische 

chemische oder physikalische Behandlung eine günstigere Umgebung für Zellen zu 

schaffen, welche die Zelladhäsion, -proliferation und -migration verbessert.72 Insbesondere 

die Anwendung von nanoskaligen Oberflächenmodifizierungen kann die Leistung der 

Gerüste und die zellulären Reaktionen auf die Gewebereparatur optimieren.68 Die 

biologischen und mechanischen Eigenschaften sowie der Abbau von Knochengerüsten 

können verbessert werden, indem Beschichtungen im Nano- und Mikromaßstab unter 

Verwendung verschiedener Abscheidungsverfahren aufgebracht werden; Beispiele für diese 

Verfahren sind Atomlagenabscheidung, Schicht-für-Schicht (engl. Layer-by-Layer, LbL)-

Technik, Plasma Spraying, elektrophoretische Abscheidung oder Sol-Gel-Prozesse.73-75 

Insbesondere die LbL-Technik ist vielversprechend bei der Bereitstellung einer Umgebung, 

die dem nativen Knochen ähnelt, indem sie die Strukturen und Funktionen der nativen ECM 

nachahmt und die Zelladhäsion, -proliferation und -migration fördert.76-78  

1.4.2.1) Layer-by-Layer-Methode für die Oberflächenmodifizierung 

Die LbL-Technik wurde 1992 von DECHER und Mitarbeitern entwickelt und ist eine einfache 

und effektive Strategie zur Oberflächenmodifizierung. Die Technik basiert ursprünglich auf 

elektrostatischer Anziehung zur Bildung von Polyelektrolytkomplexen. Dabei kommt es zur 

Adsorption von entgegengesetzt geladenen Polyelektrolyten auf einem Substrat, was in einer 

Abscheidung von idealerweise einheitlichen Einzelschichten der Polyelektrolyte resultiert. 

Die Wiederholung dieses Vorgangs mit entgegengesetzt geladenen Polyelektrolyten führt 

letztlich zur Bildung mehrschichtiger Polyelektrolytfilme, die auch als Polyelektrolyt-

Mehrschichtsysteme (PEM) bezeichnet werden. Neben der elektrostatischen Anziehung 

kann die Bildung von Mehrschichtsystemen auch durch kovalente Bindung, Van-der-Waals-

Kräfte, Wasserstoffbrückenbindungen und hydrophobe Wechselwirkungen oder eine 

Kombination dieser Kräfte erzeugt werden.79 Die Eigenschaften der nanostrukturierten 

Mehrschichtsysteme werden durch die verwendeten Makromoleküle beeinflusst. Unter den 

verschiedenen Methoden der LbL-Beschichtung ist die traditionelle immersive Methode die 

am weitesten verbreitete Technologie. Aufgrund der Einfachheit des Tauchprozesses zum 

Beschichten von Substraten nahezu jeder Geometrie oder Größe ist dieser Ansatz leicht 

zugänglich.80 In Abbildung 5 ist dieser Prozess schematisch dargestellt. Um nicht 

anhaftende oder schwach anhaftende Polyelektrolyte zu entfernen, wird das Substrat 

üblicherweise zwischen den Abscheidungsschritten mit Wasser oder einem geeigneten 
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Lösungsmittel gespült. Wie in Abbildung 5 gezeigt wird, führt die Abscheidung von 

Elektrolyten auf der Oberfläche nicht zur Bildung von stöchiometrischen 1:1-Komplexen, 

sondern zu einer Überkompensation der Ladung an der Oberfläche, wodurch die 

Abscheidung weiterer Schichten durch elektrostatische Wechselwirkungen ermöglicht 

wird.81 Dieser Vorgang kann wiederholt werden, bis die gewünschte Dicke der 

Materialbeschichtung erreicht ist.   

Um den LbL-Abscheidungsprozess zu beschleunigen, haben SCHLENOFF et al. das Sprüh-

LbL-Verfahren eingeführt, bei dem Polyelektrolytlösungen auf ein vertikales Substrat 

gesprüht werden und die Schicht nach Entwässerung und Trocknung gebildet wird.82 Daher 

hängt die Zeit für die Bildung der Monoschicht nicht von der Diffusion der molekularen 

Spezies ab.  

 
Abbildung 5: Prinzip der Layer-by-Layer-Methode. Abbildung geändert nach FERREIRA et al. 83 

Eine weitere LbL-Technik mit kurzer Abscheidungszeit ist die Spin-LbL-Methode. Bei 

dieser Technik werden die Lösungen oder Suspensionen auf einem Substrat abgeschieden, 

das an einem Schleuderbeschichter befestigt ist. Die Rotationsgeschwindigkeit erzeugt eine 

hohe Zentrifugalkraft und einen Luftstrom an der Oberfläche, der ein schnelles Verdünnen 

und Trocknen der Flüssigkeit ermöglicht, was eine hohe Gleichmäßigkeit der Schicht 

fördert.84,85 
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Insgesamt hat sich die LbL-Technik als einfache, effiziente und vielseitige Methode zur 

Oberflächenmodifikation bei der Herstellung von TE-Gerüsten erwiesen.86 Darüber hinaus 

können die physikalisch-chemischen Eigenschaften von Mehrschichtfilmen wie 

Topographie, Elastizität und Festigkeit sowie Hydrophobie bzw. Hydrophilie optimiert 

werden, indem die Beschichtungszusammensetzung und die Verarbeitungsparameter 

geändert werden, was wiederum die Kontrolle über biologische Zellreaktionen ermöglicht.83 

Weiterhin erlauben die milden, wässrigen Montagebedingungen die Einarbeitung kleiner 

Moleküle und biologischer Wirkstoffe unter Vermeidung von Lösungsmitteln, 

Temperaturen, pH-Werten und Ionenstärken, die diese Verbindungen destabilisieren 

können. In zahlreichen Studien wurde über die Verwendung der LbL-Technik berichtet, um 

Proteine, Wachstumsfaktoren, Polysaccharide, Nukleinsäuren und funktionelle Peptide in 

Biomaterialien einzubauen und Beschichtungen mit kontrollierten Abbauraten 

herzustellen.87-90 Eine Vielzahl von Komponenten wurde bisher in LbL-Beschichtungen 

eingesetzt. Zu den am häufigsten verwendeten Polyelektrolyten zählen biokompatible 

Polyelektrolyte wie Chitosan (CHI), Hyaluronsäure (HA), Chondroitinsulfat (CS), Kollagen 

Typ Ⅰ (COL), Heparin und Alginat.91  

1.4.3) Oberflächenfunktionalisierung im Bereich der Knochenregeneration 

Innovative Ansätze im Knochen-TE streben die Verwendung von Biomaterialien an, die 

zusätzlich zur Biokompatibilität ein inhärentes osteoinduktives Potenzial aufweisen, indem 

sie über direkte Wechselwirkungen zwischen Zellen und Biomaterial in situ 

Regenerationsmechanismen induzieren. Diese Funktionalisierung von Knochengerüst-

materialien kann durch Beladen mit Biomolekülen (z. B. Wachstumsfaktoren und/oder 

Arzneimitteln) erzielt werden, um Knochenerkrankungen zu behandeln oder die 

Knochenregeneration durch Stimulation von Zelladhäsion, -proliferation und -

differenzierung zu fördern. Nachfolgend soll auf verschiedene Strategien für die 

Funktionalisierung von PEMs eingegangen werden.  

1.4.3.1) Arzneimittel 

Im Implantat eingebaute Arzneimittel sollen am gewünschten Ort, in angemessener 

Konzentration und über einen bestimmten Zeitraum wirken. Zusammengesetzte LbL-Filme 

können dazu beitragen, diese Anforderungen zu erfüllen, indem sie den Freisetzungsraum 

des Arzneimittels begrenzen, eine lokale Abgabe an das Gewebe ermöglichen, die Toxizität 

reduzieren und Schutz vor dem Kontakt mit physiologischen Medien bieten. Eine Vielzahl 

von Arzneimitteln wurde angewendet, von denen bekannt ist, dass sie die Knochenbildung 
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fördern, z. B. Dexamethason (DEX) und Simvastatin.92,93 Von diesen Arzneimitteln hat sich 

DEX, ein synthetisches Glucocorticoid, aufgrund seiner guten Stabilität und geringen 

Kosten als bevorzugter Arzneimittelkandidat für die Knochenbildung etabliert. Es ist 

bekannt, dass DEX die Knochenbildung verstärkt, indem es die Proliferation und 

Differenzierung von mesenchymalen Stammzellen zu Osteoblasten induziert. Es wurde 

gezeigt, dass DEX in vitro die osteogene Differenzierung von Stammzellen induziert, indem 

es die Transkription von FHL-2 erhöht. Die Bindung von FHL-2 an β-Catenin potenziert 

den Transport von β-Catenin zum Zellkern, wo es TCF/LEF-1 bindet und zur Transkription 

von RUNX2 führt. Zudem trägt DEX zur osteogenen Differenzierung bei, indem es die 

Expression des RUNX2-Co-Aktivators TAZ erhöht. Darüber hinaus stimuliert die DEX-

Behandlung die Expression des Gens, das für MKP-1 kodiert, das den Schlüssel-

transkriptionsfaktor RUNX2 über die Signalübertragung der ERK dephosphoryliert und 

dadurch aktiviert.94 Hohe Konzentrationen von DEX würden jedoch die Proliferation von 

Osteoblasten unterdrücken und toxische Nebenwirkungen verursachen.95 Daher ist eine 

anhaltende Freisetzung von DEX aus dem Depot von Vorteil, um die Wirksamkeit zu 

verbessern und seine Nebenwirkung auf die Knochenregeneration zu minimieren.96 

1.4.3.2) Liposomen  

Um die zelluläre Aufnahme und die Bioverfügbarkeit von Arzneimitteln zu verbessern 

sowie deren unerwünschte Effekte zu reduzieren, werden liposomale Nanopartikel 

eingesetzt, die diese Arzneimittel verkapseln. Darüber hinaus können Liposomen aufgrund 

ihrer inhärenten Ladung als Komponente für die Bildung von Multischichtsystemen durch 

LbL verwendet werden. PEMs können als Reservoir für die lokale Freisetzung von 

Arzneimitteln aus Liposomen dienen. Liposomen werden in mehr als 20 % der zugelassenen 

klinischen Studien zur kontrollierten Arzneimittelabgabe als Arzneistoffträger verwendet.97 

MONTEIRO et al. konnten in einer Studie bereits demonstrieren, dass eine Verkapselung von 

DEX in Liposomen die Osteogenese von MSCs fördern kann.98  

Abbildung 6: Struktureller Aufbau kationischer Lipide am Beispiel von DOTMA und deren Anordnung zu Liposomen in 
wässriger Umgebung 
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Liposomale Formulierungen, die erstmals 1965 von BANGHAM beschrieben wurden, 

bestehen aus einer oder mehreren Lipiddoppelschichten, die das wässrige Vesikelinnere von 

der äußeren wässrigen Phase abgrenzen (siehe Abbildung 6). Sie sind als kugelförmige 

Vesikel mit Partikelgrößen im Bereich von 30 nm bis zu mehreren Mikrometern 

definiert. Die Nanovesikel auf Lipidbasis können durch Dispergieren amphiphiler Lipide 

wie Phospholipide und Cholesterol in der wässrigen Phase gebildet werden. Die treibende 

Kraft dafür ist der hydrophobe Effekt, der von den Alkylketten ausgeht. Bei diesem 

Phänomen assoziieren unpolare Moleküle in Wasser zu größeren Aggregaten. Beeinflussen 

lassen sich die Aggregationsstrukturen durch ionische, hydrophile oder sterische Abstoßung 

der Kopfgruppen.99   

Für die Herstellung von Liposomen kommen neben amphiphilen Phospholipiden auch 

kationische Lipide zum Einsatz, die durch ein lipophiles Grundgerüst gekennzeichnet sind, 

das über eine Linkerstruktur mit einer kationischen Kopfgruppe verbunden ist. Das erste 

kationische Lipid DOTMA (siehe Abbildung 6) nutzen FELGNER et al. in ihrer Formulierung 

mit dem Helferlipid DOPE für die Verkapselung bzw. Komplexierung von 

Nukleinsäuren.100 Seither wurde eine Vielzahl von kationischen Lipiden synthetisiert, wobei 

die Grundstruktur aus einem hydrophoben Lipidbereich und einem hydrophilen Kopfbereich 

unangetastet blieb, was die kationischen Lipide zu klassischen Amphiphilen macht. Zur 

Verbesserung der Liposomen-Eigenschaften werden häufig sogenannte Helferlipide 

eingesetzt, zu denen z. B. DOPE oder Cholesterol gehören. Ihnen wird eine Liposomen-

stabilisierende Wirkung zugeschrieben.101,102 PONTI et al. zeigen in einem Überblicksartikel 

die Entwicklungen der letzten Jahre im Bereich der kationischen Lipide.103  

1.4.3.3) Proteintherapie mit Signalmolekülen 

Mit dem verbesserten Verständnis der Frakturheilung und der Knochenregeneration auf 

molekularer Ebene wurde eine Reihe von Schlüsselmolekülen identifiziert, die diesen 

komplexen physiologischen Prozess regulieren. Dabei ist die Heilung von Knochenbrüchen 

ein mehrstufiger Prozess, der von einer komplexen räumlich-zeitlichen Zytokinkaskade 

orchestriert wird und die Kombination verschiedener Zelltypen erfordert, darunter 

Entzündungszellen, Endothelzellen, mesenchymale Stammzellen sowie Chondrozyten und 

Osteozyten.104 Tissue-Engineering-Ansätze zielen daher darauf ab, Zellen und 

Knochenersatzmaterialien mit diesen Signal-Biomolekülen zu kombinieren, die für eine 

effektive Gewebereparatur entscheidend sind. Die Hauptfamilien der Wachstumsfaktoren, 

die an der Knochenregeneration beteiligt sind, umfassen VEGF, FGF, TGF, BMP, PDGF, 
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TNF-alpha und IGF.105 Besondere Aufmerksamkeit wurde jedoch auf die Verwendung der 

BMPs gerichtet, die mit TGF-β verwandt sind und die Fähigkeit besitzen, eine de-novo-

Knochenbildung zu induzieren.106 Sie sind potente osteoinduktive Faktoren und induzieren  

sowohl die Mitogenese von MSCs und anderen Osteoprogenitoren als auch deren 

Differenzierung zu Osteoblasten. Ihre osteogene Wirkung üben BMPs durch ihre 

Wechselwirkung mit mesenchymalen Stammzellen aus, indem sie an die 

Oberflächenrezeptoren BMPR-1 und BMPR-2 binden und anschließend intrazelluläre 

kanonische und nicht-kanonische Wege auslösen, wobei der relevanteste der Smad-

Transkriptionsfaktorweg ist (siehe Abbildung 7).107 Die Rezeptor-regulierten Smads bilden 

nach BMP-Rezeptorbindung und Phosphorylierung des Typ-Ⅰ-Rezeptors einen Komplex mit 

Smad 4, der weiterhin in den Zellkern transloziert. Die Aktivierung dieses Signalwegs führt 

zur Hochregulierung von Transkriptionsfaktoren, die stark mit der osteoblastischen 

Differenzierung assoziiert sind, wie RUNX2 und OSX (siehe Abbildung 3).108 Durch die 

Aktivierung dieser Transkriptionsfaktoren werden weitere osteogene Marker induziert, die 

für die Differenzierung von Osteoblasten spezifisch sind, einschließlich typischer ECM-

Komponenten wie OCN und OPN. 

 
 

Abbildung 7: Signaltransduktion für die BMP-Familie. Die BMP-Signalgebung wird durch die Bindung von BMP-Liganden 
an BMPR1 und BMPR2 initiiert. Im kanonischen Weg phosphorylieren BMP-Rezeptoren Smad 1/5/8, die an Co-Smad4 
binden können und in den Zellkern transloziert werden, um die Expression von Zielgenen zu regulieren. In den nicht-
kanonischen Signalwegen aktivieren BMP-Rezeptoren Nicht-Smad-Signalwege. Die Antagonisierung erfolgt durch Noggin, 
Smad 6 und/oder Smad 7. BMP: Knochenmorphogenetisches Protein, BMPR: BMP-Rezeptor, P: Phosphat. Abbildung 
geändert nach AL-SAMMARRAIE et al.109 

Unter Verwendung rekombinanter Desoxyribonukleinsäure (DNA)-Technologie ist BMP-2 

als rekombinantes Protein seit 2008 für die klinische Verwendung von der Europäischen 
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Arzneimittel-Agentur (EMA) zugelassen (InductOs® von Medtronic BioPharma B.V., 

BMP-2 beladener Kollagenschwamm).110,111 Rekombinantes knochen-morphogenetisches 

Protein-2 (rhBMP-2) konnte jedoch die klinischen Erwartungen weitgehend nicht erfüllen: 

Die Wirksamkeit von rhBMP-2 ist durch seine schnelle Freisetzung aus dem Gerüst begrenzt 

und daher sind klinisch supraphysiologische Mengen an rhBMP-2 erforderlich, um eine 

ausreichende Knochenbildung zu induzieren.112 Dies erhöht nicht nur die Kosten der 

Proteintherapie, sondern wurde auch mit Komplikationen wie ektopischer Knochenbildung 

und Weichteilschwellung in Verbindung gebracht.113,114  

1.4.3.4) Lokale Gentherapie 

Die zuvor genannten Nachteile (supraphysiologische Mengen, hohe Kosten, ektopische 

Knochenbildung), die mit der Proteintherapie verbunden sind, haben Forscher/-innen dazu 

veranlasst, neue Strategien zu entwickeln, um den Mangel an Knochenregeneration an 

Stellen mit Knochenschwund zu überwinden. Die Gentherapie ist eine alternative Methode 

und beschreibt den Prozess des Einführens exogener DNA oder Boten-Ribonukleinsäure 

(mRNA), die für spezifische Zielproteine kodiert, in Zellen verschiedener Gewebe und 

deren Umwandlung in deren proteinsynthetisierende Einheiten.  

Zu den Hauptvorteilen der Gentherapie gehört die Möglichkeit, die Dauer der 

Genexpression zu kontrollieren und auf spezifische Organe abzuzielen, in denen das Gen 

auf physiologische Weise exprimiert werden kann. So kann im Falle einer BMP-

Gentherapie eine zeitlich begrenzte Sekretion des Proteins ermöglicht werden. Idealerweise 

ist die durch Transfektion erzielte Genexpression auf die Frakturstelle begrenzt. Dadurch 

ahmt die Transgenexpression natürliche Genexpressionsprozesse während der 

Knochenheilung nach, ohne dass hohe Dosen eines Wachstumsfaktors erforderlich sind. In 

Studien wurde gezeigt, dass eine BMP-Gentherapie die Sekretion des Proteins im 

Pikogramm-Bereich induziert und damit die Osteogenese stimulieren kann.115,116 Verglichen 

mit der Anwendung von rhBMP-2 im Mikrogrammbereich spiegelt dies natürliche Mengen 

wider. Darüber hinaus wurde in Tiermodellen gezeigt, dass nur eine kurze BMP-2- oder 6-

Expression erforderlich ist, um eine Knochenregeneration und Frakturheilung zu 

erreichen.116,117 Eine systemische Distribution der Nukleinsäure und damit auch das Risiko 

einer Genabgabe an unerwünschte Zelltypen können zudem durch eine lokale Applikation 

verhindert werden. Weiterhin bietet die Einarbeitung von Nukleinsäureträgersystemen in 

Substraten die Möglichkeit, diese besser vor äußeren Einflüssen zu schützen, ihre 
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Freisetzung aus dem Trägermaterial zu kontrollieren und die Zelladhäsion zu beeinflussen, 

um die Zytotoxizität zu verbessern.118  

Durch Immobilisierung von Genvektoren in natürlichen oder synthetischen Substraten 

mittels kovalenter Bindung oder unspezifischer Adsorption entstehen genaktivierte 

Materialien, deren Gentransfer als Substrat-vermittelte Genabgabe (engl. Substrate-

mediated Gene-Delivery, SMD) oder Reverse Transfektion bzw. Festphasen-Abgabe (engl. 

Solid-Phase Gene-Delivery) bezeichnet wird. Dabei hat sich die Strategie der SMD nicht 

nur in vitro als erfolgreich erwiesen, sondern auch in vivo bei der oberflächenvermittelten 

Genabgabe implantierbarer Stents. LEVY et al. formulierten dafür eine PLGA-Beschichtung 

für implantierbare Koronarstents, in die sie DNA integrierten. Die Nukleinsäure wurde dabei 

über einen Zeitraum von mindestens zehn Tagen in funktioneller Form aus dem Stent 

freigesetzt und ergab eine signifikante Genabgabe in vivo.119 Daher könnte die SMD die 

Therapieoptionen für den Einsatz in der regenerativen Medizin erheblich bereichern. 

1.4.3.5) Lipoplexe 

Um die Aufnahme der DNA durch Zellen zu fördern, ist es üblich, DNA mit einem Träger 

oder Vektor zu komplexieren. Obwohl die Abgabe von unverpackter Nukleinsäure die 

sicherste Art der Genabgabe darstellt, ist ein solches Verfahren eher ineffektiv, da 

Nukleinsäuren bei physiologischem pH-Wert anionisch sind, sodass sie nicht passiv in 

Zellen eindringen können. Darüber hinaus sind sie in dieser Form anfällig für einen 

Nuklease-vermittelten Abbau.120 Daher stehen sowohl virale als auch nicht-virale Verfahren 

für den Gentransfer zur Verfügung. Ihre Vor- und Nachteile sind in Tabelle 3 dargestellt. 

Viren haben die intrinsische Fähigkeit, Zellen zu infizieren, und die virale Gentherapie 

macht sich diese effiziente Fähigkeit von Viren zunutze, um die Ziel-DNA (durch einen als 

‚Transduktion‘ bezeichneten Prozess) in Zellen einzuführen. Sequenzen des viralen 

Genoms, die mit Virulenz und Pathogenität assoziiert sind, werden im Allgemeinen 

eliminiert und mit Zielgenen und ihren regulatorischen Sequenzen modifiziert, um einen 

rekombinanten viralen Vektor herzustellen. Virale Vektoren sind jedoch mit zahlreichen 

Nachteilen verbunden, z. B. Immunogenität und Kanzerogenität, die Wissenschaftler/-innen 

dazu veranlasst haben, nach neuen Möglichkeiten für den Gentransfer zu forschen. FELGNER 

et al. prägten 1987 erstmals den Begriff der Lipofektion, der den Gentransfer mittels 

kationischer Lipid/DNA-Komplexe, der sogenannten Lipoplexe (LPX), beschreibt.100 Diese 

können die Nachteile umgehen, die mit einer Genabgabe mittels viraler Vektoren 

auftreten.121 Der als Transfektion benannte nicht-virale Gentransfer ist preiswerter, 
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einfacher in der Herstellung, in größeren Maßstäben produzierbar und in der Lage, Risiken 

wie Immunogenität und Kanzerogenität zu minimieren.122 

Vektortyp Vorteile Nachteile 
Virale Vektoren + hohe Transduktionseffizienz 

+ Transgen-Expression kann 
durch Virus kontrolliert werden 
(transient oder persistent) 
+ Transduktion spezieller 
Zelltypen möglich  

- hohe Immunogenität 
- begrenzte Beladungskapazität 
- Sicherheitsbedenken 
- Risiko einer Tumorentstehung durch 
Insertionsmutagenesen  
- Schwierigkeit des Scale-ups 
- teure und komplexe Produktion   
- Risiko einer übermäßigen Proteinsekretion durch 
stabile Integration  

Nicht-virale 
Vektoren 

+ einfache Herstellung 
+ geringe Kosten 
+ geringe Immunogenität 
+ hohe Beladungskapazität 

 

- geringe In-vivo-Transfektionseffizienz 
- material- und konzentrationsabhängige Toxizität 
- transiente Genexpression  

 
Tabelle 3: Vektortypen für die Gentherapie und ihre Vor- und Nachteile. 123 

Zuletzt wurden mit den COVID-19-mRNA-Impfstoffen Comirnaty® (Pfizer/BioNTech) und 

Spikevax® (Moderna) erstmals auf Lipofektion basierende Arzneimittel, genauer Vakzine, 

auf dem europäischen Markt zugelassen. Dies veranschaulicht die Erfolge, die mit dieser 

Art von Genabgabe erzielt wurden, um genetisches Material zu stabilisieren und erfolgreich 

in Zellen zu transportieren.124  

Als Schlüsselkomponente für die Lipofektion kondensiert und komplexiert die kationische 

Lipidformulierung die negative Nukleinsäure. Beteiligte Prozesse sind unter anderem die 

COULOMB-Wechselwirkung zwischen den positiven Ladungen der Lipide und den negativen 

Ladungen der DNA-Phosphatgruppen sowie die Freisetzung von Gegenionen und der 

daraus resultierende Entropiegewinn.125 Die Komplexbildung zwischen Nukleinsäure und 

kationischer Lipidformulierung ergibt sich dabei aus einer spontanen Organisation von 

thermodynamisch quasi-stabilen Strukturen, die als LPX bezeichnet werden.126 Ein nur 

teilweise verstandener Prozess sind dabei die Kinetik und Thermodynamik dieser 

Komplexierung, die von den relativen Konzentrationen der Komponenten, der 

Geschwindigkeit und Reihenfolge des Mischens sowie von Temperatur, 

Salzkonzentrationen und Ionenstärke abhängen. Die Lipide können DNA zu chemisch und 

physikalisch unterschiedlichen Aggregaten kondensieren, deren Struktur und/oder 

Transfektionsaktivität von den zuvor genannten Variablen abhängen.127 Für eine detaillierte 

Auseinandersetzung mit den unterschiedlichen LPX-Strukturen soll auf zusammenfassende 

Literatur verwiesen werden.128 Typischerweise werden Komplexe zwischen kationischen 

Lipiden und Nukleinsäuren durch einfaches Mischen von vorgeformten kationischen 

Liposomen und DNA in einer wässrigen Lösung hergestellt. In den letzten Jahren hat auch 
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die Mikrofluidik als Herstellungsmethode an Bedeutung gewonnen, da dieses Verfahren es 

erlaubt, Prozessparameter einzustellen.129 Je nach Menge der eingesetzten Nukleinsäure 

können bei der Komplexbildung neutral, negativ oder positiv geladene LPX entstehen. Das 

Ladungsverhältnis zwischen kationischen Amino-Funktionen der Lipidformulierung (N) zu 

Phosphatgruppen der DNA (P) wirkt sich hierbei ebenfalls auf die Transfektion aus und wird 

als N/P-Verhältnis ausgedrückt.130 Für die effiziente Transfektion werden meist LPX mit 

positiver Gesamtladung verwendet, da diese über elektrostatische Wechselwirkungen mit 

der negativ geladenen Zellmembran interagieren können und somit eine 

Membraninteraktion und eine Endozytose antreiben.131 Die Wege der zellulären Aufnahme 

von LPX und die intrazelluläre Freisetzung des genetischen Materials werden bis zum 

jetzigen Zeitpunkt nicht im Detail verstanden. Die grundlegenden Mechanismen der 

Genübertragung mittels LPX sind in Abbildung 8 dargestellt. Für eine detailliertere 

Auseinandersetzung soll auf einen Übersichtsartikel verwiesen werden.131  

Abbildung 8: Grundlegender Mechanismus der nicht-viralen Genübertragung mit Lipoplexen. DNA wird durch 
Wechselwirkung mit einem kationischen Lipid kondensiert, um einen Lipoplex zu bilden. Durch Wechselwirkung mit der 
Zellmembran verschmelzen die Strukturen mit der Zellmembran. Die Komplexe werden durch Endozytose internalisiert, 
was zur Bildung eines doppelschichtigen invertierten Vesikels führt. Während der Reifung des Endosoms zu einem Lysosom 
kann die endosomale Wand aufbrechen und die enthaltende DNA in das Zytoplasma oder auch die perinukleäre Region 
freigesetzt werden. In den Zellkern transportierte DNA kann zur Genexpression führen. Alternativ könnte DNA innerhalb 
des Lysosoms abgebaut werden. Abbildung geändert nach PARKER et al. 132 

1.4.4) Interaktion zwischen Biomaterial und mesenchymalen Stammzellen  

Neben den Biomaterialien ist ein weiteres Element des TE die Interaktion mit ansprechenden 

Zellen. Da ausdifferenzierte Zellen gewöhnlich eine niedrige Proliferationsaktivität 

aufweisen und ihre Isolation teilweise problematisch ist, werden im Knochen-TE 

insbesondere MSCs benutzt.133 Ihre einfache Isolierung, ausgeprägte Proliferationsaktivität 

und die Fähigkeit, zu Adipozyten, Chondrozyten, Myoblasten, Osteoblasten oder Tenozyten 

zu differenzieren, macht sie zu optimalem Zellmaterial im TE.134 Ob und in welchen 
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Phänotyp sich eine Stammzelle differenziert, wird hauptsächlich durch den intrinsischen 

Zustand oder die Mikroumgebung bestimmt, in dem sich die Stammzelle befindet.135 Viele 

der Kultivierungs-Stimuli, von denen bekannt ist, dass sie die MSC-Differenzierung 

beeinflussen, wurden identifiziert und sind in Abbildung 9 dargestellt. Zusammen mit 

Faktoren, die das Schicksal von Stammzellen induzieren, ist die Wechselwirkung zwischen 

Stammzelle und Biomaterial ein bedeutsamer Parameter, der die Eigenschaften von 

Stammzellen sowohl in Kultur als auch in vivo beeinflusst.  

 

Abbildung 9: Differenzierungspotenzial von mesenchymalen Stammzellen. Diese Abbildung zeigt einige der In-vitro-
Kulturbedingungen (eingerahmt), die den jeweiligen Prozess der Differenzierung in eine bestimmte Linie fördern können.  

Diese Wechselwirkungen und damit die zellulären Aktivitäten sind von einer Vielzahl von 

Materialeigenschaften abhängig. Es ist bekannt, dass Benetzbarkeit, Elastizität, chemische 

Zusammensetzung und Topographie eines Biomaterials das Verhalten von Zellen 

beeinflussen.136-138 LI et al. diskutieren in einem Überblicksartikel umfassend physikalische 

und chemische Parameter eines Biomaterials hinsichtlich ihres Einflusses auf MSCs.139 

Zellen, einschließlich Stammzellen, können mehrere extrazelluläre Signale aus ihrer 

Mikroumgebung wahrnehmen und sie gleichzeitig in kohärente Umweltsignale 

konvertieren, um das Zellverhalten zu regulieren. Unspezifische Adhäsion tritt im 

Allgemeinen durch Van-der-Waals-, ionische und elektrostatische Kräfte auf. Im Vergleich 

dazu wird die spezifische Adhäsion durch die ECM vermittelt, einschließlich Kollagen I, 

Fibronektin, Laminin, Vitronektin, Peptide, Wachstumsfaktoren, Glucosamin und anderer 

aktiver Moleküle. Durch die Aktivierung von Rezeptoren auf der Oberfläche der 

Zellmembran und die Übertragung des chemischen Signals wird eine Reihe biologischer 

Zellaktivitäten moduliert.140 Eine wesentliche Technik im TE zielt daher auf die 
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Verwendung von ECM-Komponenten ab, um die ECM-Struktur zu imitieren und dadurch 

besser mit Stammzellen zu interagieren.  

Der Zelladhäsionsprozess besteht aus einer Reihe von kaskadierten Reaktionen, die in vier 

Schritte unterteilt werden können: Zelladhäsion, Zellausbreitung, Organisation des 

Zytoskeletts und die Bildung fokaler Adhäsionen.141 Die anfängliche Adhäsion spielt eine 

entscheidende Rolle bei der Zelldifferenzierung und Langzeitstabilität und wird durch 

Ionenbindung oder Van-der-Waals-Kräfte vermittelt.142 Die Adhäsion fördert die 

Wechselwirkung zwischen der ECM und dem Integrin oder Transmembranrezeptor, was zur 

Bildung von fokalen Adhäsionskomplexen führt. Dabei bindet die zytoplasmatische 

Domäne des Integrinrezeptors an Adapterproteine (z. B. Talin, Vinculin, Tensin und 

Paxillin), die weiter an Aktinfilamente binden.  

 

Abbildung 10: Der Signalweg bei Adhäsion von Stammzellen an Biomaterialien. Geändert nach GAO et al.144 

Die ECM-Integrin-Zytoskelett-Achse vermittelt den Adhäsionsprozess, der nicht nur die 

Zell-Biomaterial-Adhäsion reguliert, sondern auch für die Signalübertragung in die 

Zellmembran verantwortlich ist (siehe Abbildung 10). Integrine verbinden die ECM mit 

dem Zytoskelett durch fokale Adhäsionskomponenten und aktivieren die fokale 

Adhäsionskinase (FAK) und die Src-Kinase. Die FAK phosphoryliert zwei weitere 

Gruppen, Paxillin und Crk-assoziiertes Substrat (p130cas), welche die Bindung des 

Signaladapterproteins mit der fokalen Adhäsion ermöglichen.143 Dieser Prozess ist von 

einem Aktin-Aufbau und einer dynamischen FAK-Änderung begleitet, die weiterhin in 

Zelladhäsion, -ausbreitung, -invasion, -proliferation und -apoptose involviert sind.144  
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1.5) Zielstellung 
Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, ausgehend von Polyelektrolyt-

Multischichtsystemen neue Konzepte für die Therapie von Knochendefekten zu entwickeln. 

Dafür sollten nanostrukturierte Oberflächenbeschichtungen von Knochen 

ersatzmaterialien unter Verwendung der Layer-by-Layer-Technik entwickelt werden, denen 

durch gezielte Funktionalisierung das intrinsische Potenzial verliehen wird, in situ zelluläre 

Regenerationsmechanismen zu stimulieren. Hierfür sollten zwei Konzepte untersucht 

werden: 

1) Es sollten Lipid/DNA-Komplexe (Lipoplexe) für die Funktionalisierung von 

Polyelektrolyt-Multischichtsystemen eingesetzt werden, die für das osteoinduktive Protein 

BMP-2 kodieren und dieses in situ an humanen mesenchymalen Stammzellen exprimieren 

können.  

2) Weiterhin sollte eine Funktionalisierung mit Liposomen erfolgen, die das osteoinduktive 

Arzneimittel Dexamethason enthalten und in der Lage sind, die Differenzierung von 

mesenchymalen Stammzellen zu Osteoblasten zu stimulieren. 

Als kationische Lipide wurden die Verbindungen OH4 und OO4 zur Verfügung gestellt, die 

in Publikationen bereits umfassend charakterisiert wurden und sich in Kombination mit dem 

Helferlipid DOPE als effiziente Transportvesikel herauskristallisiert haben.145-151 Die 

Konjugation der Vesikel sollte mit einem osteokonduktiven Polyelektrolyt-

Multischichtsystem erfolgen, für deren Herstellung die Polyelektrolyte Hyaluronsäure, 

Chitosan, Chondroitinsulfat und Kollagen verwendet wurden. Diese Polyelektrolyte 

zeichnen sich durch hervorragende Biokompatibilität und -abbaubarkeit aus und eignen sich 

somit als Gerüstmaterial für den Einsatz in der regenerativen Medizin.152-155  

Der Schwerpunkt dieser Arbeit lag sowohl auf der physikalisch-chemischen 

Charakterisierung dieser Systeme als auch auf In-vitro-Experimenten an Modellzelllinien 

sowie an humanen mesenchymalen Stammzellen.
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2) Kumulativer Teil 
 

Allgemeine Information zu den Fachzeitschriften 
 

Titel BIOspektrum ACS Applied 
Materials & 
Interfaces  

Material 
Science and 

Engineering: C 

Advanced 
Healthcare 
Materials 

Impact Factor 
2021 

0,051 10,383 8,457 11,092 

5-Year Impact 0,051 8,985 6,341 8,054 
Herausgeber Springer American 

Chemical 
Society 

Elsevier Wiley-VCH 
Verlag 

 
Tabelle 4: Allgemeine Informationen zu den Fachzeitschriften  

Darlegung des prozentualen Eigenanteils an den nachfolgenden Veröffentlichungen  
 

Publikation Ⅰ  C. Husteden, F. Doberenz, N. Goergen, S. R. Pinnapireddy, C. 
Janich, A. Langner, F. Syrowatka, A. Repanas, F. Erdmann, J. 
Jedelská, U. Bakowsky, T. Groth, C. Wölk. Contact-Triggered 
Lipofection from Multilayer Films Designed as Surfaces for In Situ 
Transfection Strategies in Tissue Engineering. ACS Appl. Mater. 
Interfaces 2020 
Eigenanteil: A = 70 %, B =60 % 

Publikation Ⅱ  C. Husteden, T. Groth, C.Wölk 
Implantatüberzüge für die in-situ Transfektion in der regenerativen 
Medizin. BIOspektrum, Volume 20, Issue 4, 2021 
Eigenanteil: A = 90 %, B = 50 % 

Publikation Ⅲ  Y.A. Brito Barrera, C. Husteden, J. Alherz, B. Fuhrmann, C. Wölk, 
T. Groth 
Extracellular matrix-inspired surface coatings functionalized with 
dexamethasone-loaded liposomes to induce osteo- and 
chondrogenic differentiation of multipotent stem cells. Materials 
Science & Engineering C 2021 
Eigenanteil: A = 30 %, B = 30 % 

Publikation Ⅳ C. Husteden, Y. A. Brito Barrera, S. Tegtmeyer, J. Borges, J. 
Giselbrecht, M. Menzel, A. Langner, J. F. Mano, C.E.H. 
Schmelzer, C. Wölk, T. Groth 
Lipoplex-functionalized thin-film surface coating based on 
extracellular matrix components as local gene delivery system to 
control osteogenic stem cell differentiation, Advanced Healthcare 
Materials 2022 
Eigenanteil: A = 40 %, B = 35 % 

 
Tabelle 5: Darlegung des prozentualen Eigenanteils an den Veröffentlichungen. Der Eigenanteil setzt sich wie folgt 
zusammen:  
A: eigener Anteil an der Planung, der Durchführung, der Auswertung der Experimente und der Anfertigung der 
dazugehörigen Abbildungen 
B: eigener Anteil an der Anfertigung des Manuskripts. 
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Darlegung des prozentualen Eigenanteils an den nachfolgenden Manuskripten 
 

 Manuskript Ⅰ C. Husteden, S. Tegtmeyer, J. Weber, R. Eckenstaler, F. Erdmann, 
F. Seifert, R. A. Benndorf, A. Langner, T. Groth, C.Wölk 
Osteogenic Stem Cell Differentiation Induced by Contact 
Triggered In Situ BMP-2 Transfection from DNA-lipid 
Nanoparticle Loaded Multilayer Films 
Eingereicht am:  
Eigenanteil: A = 70 %, B = 70 %  

 
Tabelle 6: Darlegung des prozentualen Eigenanteils an den Manuskripten. Der Eigenanteil setzt sich wie folgt 
zusammen:  
A: eigener Anteil an der Planung, der Durchführung, der Auswertung der Experimente und der Anfertigung der 
dazugehörigen Abbildungen 
B: eigener Anteil an der Anfertigung des Manuskripts. 
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2.1) Allgemeines 
Der folgende Abschnitt beinhaltet drei Publikationen, die als Research-Artikel in 

internationalen Fachzeitungen unter Anwendung des Peer-Review-Verfahrens 

veröffentlicht wurden. Hinzu kommt ein Perspektiven-Artikel in einem Magazin für 

Biowissenschaften. Der Perspektiven-Artikel führt noch einmal in das angestrebte Konzept 

der oberflächenvermittelten Transfektion in der regenerativen Medizin ein. Weiterhin wird 

ein Manuskript, das zukünftig in einer internationalen Fachzeitschrift eingereicht werden 

soll, mit in diese Arbeit aufgenommen. Diese Artikel und das Manuskript bilden die 

Grundlage der vorliegenden Arbeit und fassen die experimentellen Ergebnisse zusammen. 

Alle Artikel thematisieren Funktionalisierungsmöglichkeiten von Oberflächenbe-

schichtungen auf Basis von Polyelektrolyt-Multischichtsystemen. In Artikel Ⅰ und 

Manuskript Ⅰ wird ein aus HA und CHI hergestelltes Multischichtsystem unter Verwendung 

der Lipidformulierung OH4:DOPE charakterisiert. Die komplexierte Nukleinsäure 

exprimiert in vitro zum einen ein Reportergen (pCMV-GFP) und zum anderen das 

therapeutisch aktive BMP-2. In den Artikeln Ⅲ und Ⅳ wird die kationische 

Lipidformulierung OO4 verwendet. Dieses wird einerseits als Liposom eingesetzt, welches 

das Arzneimittel DEX verkapselt und in einem PEM-System aus COL und HA konjugiert 

ist (Publikation Ⅲ). Andererseits wird es als LPX-formulierung angewendet und eingebettet 

in ein Multischichtsystem aus COL und CS. Die komplexierte Nukleinsäure exprimiert in 

vitro das Protein BMP-2 (Publikation Ⅳ). 

2.2) Verwendete Polyelektrolyte und Lipide 
Hyaluronsäure: HA ist ein GAG, das im gesamten menschlichen Körper vorkommt. Es ist 

weitverbreitet im Bindegewebe der Dermis, in der Synovialflüssigkeit, im Glaskörper und 

in der Zahnpulpamatrix. HA ist ein lineares Polyanion mit wiederholenden Disaccharid-

Einheiten aus D-Glucuronsäure und N-Acetyl-D-Glucosamin. Die Glucuronsäure wird im 

Disaccharid glycosidisch β(1→3) an das N-Acetyl-D-Glucosamin geknüpft, das an die 

nächste Glucuronsäure in der polymeren Kette glycosidisch β(1→4) gebunden ist. Als 

ECM-Komponente hält es das Gewebe hydratisiert und erhält die physikalische Form der 

ECM.156 HA wirkt als Signalmolekül, indem es mit Zelloberflächenrezeptoren interagiert 

und die Zellproliferation, -migration und -differenzierung reguliert. Weiterhin gilt es weder 

als zytotoxisch157 noch als antigen oder immunogen.158  
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Abbildung 11: Chemische Struktur von Hyaluronsäure. 

Chitosan: CHI ist die deacetylierte Form von Chitin. Chitin ist die Strukturkomponente, die 

im Außenskelett von Krebstieren vorkommt. Seine linearen Ketten bestehen hauptsächlich 

aus β-1,4-verknüpften N-Acetyl-D-Glucosamin- und D-Glucosamin-Einheiten, die 

biologisch abbaubar sind. Im Gegensatz zu seiner Quelle Chitin ist CHI in verdünnten sauren 

Lösungen mit einem pH-Wert unter 6,5 gut löslich, wobei der Deacetylierungsgrad und das 

Molekulargewicht die Löslichkeit stark beeinflussen.159 Die verwendeten 

Deacetylierungsbedingungen sowie das Molekulargewicht des CHI beeinflussen auch eine 

Vielzahl physikalisch-chemischer und biologischer Eigenschaften des Polykations. CHI ist 

bioaktiv, biologisch abbaubar, antibakteriell sowie biokompatibel und besitzt eine 

hydrophile Oberfläche.160-162 Ebenfalls wurde berichtet, CHI besitze das Potenzial einer 

verbesserten Zelladhäsion, Proliferation sowie Osteoblastendifferenzierung und -

mineralisierung.163  

 

Abbildung 12: Chemische Struktur von Chitosan. 

Chondroitinsulfat: CS wird in der extrazellulären Matrix von Knorpel, Knochen und 

anderen Geweben gefunden. CS sind O-verknüpfte GAG, die aus sich wiederholenden 

Glucuronsäure- und N-Acetylgalactosamin-Disacchariden bestehen. Für die 

Knochenentwicklung sind CS-GAGs bedeutsam, da sie die Osteogenese unterstützen und 

die Knochenresorption unterdrücken können.164, 165 
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Abbildung 13: Chemische Struktur von Chondroitinsulfat. 

Kollagen Typ-I: Kollagene werden auf natürliche Weise von verschiedenen Zellen 

synthetisiert, darunter Myoblasten, Osteoblasten, Fibroblasten und Chondrozyten. 

Gebildetes Kollagen wird basierend auf die Strukturen, die es ausbildet, in Kollagen I, II, 

III, V und XI eingeteilt. Kollagen I gilt als der dominanteste Kollagentyp im 

Körpergewebe.166 Es ist das am häufigsten vorkommende ECM-Protein, das an der 

Regulation von Zellausbreitung, Wachstum und Differenzierung beteiligt ist. Es hat zudem 

Eigenschaften wie biologische Abbaubarkeit, geringe Antigenität und Bioaktivität 

gegenüber verschiedenen Zelltypen.167 

OH4: Das Lipid besteht aus einer Malonsäurediamidstruktur als Grundgerüst. Der erste Teil 

der Kopfgruppe hat eine Tris(2-aminoethyl)amin-Einheit, die über eine Amidbindung an die 

Carboxylgruppe des Malonsäurebausteins geknüpft ist. Den zweiten Teil der Kopfgruppe 

bildet das L-Lysin, das durch eine weitere Amidbindung mit der zweiten Carboxylgruppe 

des Malonsäurebausteins verbunden ist. Zudem besitzt OH4 zwei Alkylketten, eine 

Oleylkette und eine Hexadecylkette. In vorangegangenen Arbeiten konnte demonstriert 

werden, dass OH4 in einer equimolaren Mischung mit DOPE ein effizientes Trägersystem 

für den Transfer von DNA in Zellen darstellt.145-148 

Die chemische Bezeichnung ist (N‐{6‐amino‐1‐[N‐(9Z)‐octadec‐9‐enylamino]‐1‐

oxohexan‐(2S)‐2‐yl}‐N′‐{2‐[N,N‐bis(2-aminoethyl)amino]ethyl}‐2-

hexadecylpropandiamid). 

 OH4 

 

Abbildung 14: Chemische Struktur von OH4.  
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OO4: Das Lipid OO4 unterscheidet sich von OH4 nur durch das Vorhandensein einer 

weiteren Oleylkette anstelle der Hexadecylkette. In vorangegangenen Arbeiten konnte 

gezeigt werden, dass OO4 in einer molaren Mischung mit DOPE von 1:3 stabile Liposomen 

bildet und effektiv seine Fracht in Zielzellen transportieren kann.150, 151 

Die chemische Bezeichnung ist (N-{6-amino-1-[N-(9Z)-octadec-9-enylamino]-1-

oxohexan-(2S)-2-yl}N′-{2-[N,N-bis(2-aminoethyl)amino]ethyl}-2[(9Z)-octadec-9enyl]). 

 OO4 

Abbildung 15: Chemische Struktur von OO4. 
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2.7) Manuskript Ⅰ 
 

Osteogenic Stem Cell Differentiation Induced by Contact 

Triggered In Situ BMP-2 Transfection from DNA lipid 

Nanoparticle Loaded Multilayer Films  

C. Husteden, S. Tegtmeyer, J. Weber, R. Eckenstaler, F. Erdmann, F. Seifert, R. A. 

Benndorf, A. Langner, T. Groth, C.Wölk 

Supporting Information ist dem Anhang beigefügt. 
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3) Generelle Diskussion  
Die Ergebnisse der kumulativ zusammengestellten Publikationen und Manuskripte 

verdeutlichen, dass durch eine gezielte Funktionalisierung von PEM nach dem Konzept des 

In-situ-TE aktiv Mechanismen der Knochenregeneration stimuliert werden können. Im 

Folgenden wird das Potenzial der jeweiligen Funktionalisierungsstrategie im TE dargestellt 

sowie generelle Hürden und Herausforderungen bei der klinischen Translation erörtert.   

3.1) Potenzial der Funktionalisierungsstrategien  
Neue Strategien für die Therapie von Knochendefekten bietet das Konzept des TE. Es zielt 

darauf ab, defektes Knochengewebe zu ersetzen, um die Funktionalität wiederherzustellen 

und die Heilung zu fördern. Obwohl seit Jahrzehnten an neuen Strategien geforscht wurde, 

konnte bis heute kein TE-Produkt für die In-vivo-Anwendung als Knochenersatzmaterial 

den bisherigen Goldstandard – das Autotransplantat – ablösen. Das Ziel dieser Arbeit war 

es, unter Verwendung der LbL-Technik neue Funktionalisierungsstrategien für nanoskalige 

Beschichtungen zu entwickeln, welche die Leistung von Knochenimplantaten verbessern 

können, indem sie in situ zelluläre Reaktionen auslösen.  

Der Einsatz von Liposomen als Drug-Delivery-Systeme für DEX und für die 

Funktionalisierung von PEMs bietet verschiedene Vorteile: (1) DEX ist vor Abbau und 

spontaner Freisetzung geschützt; (2) DEX kann lokal an Target-Zellen abgegeben werden; 

(3) die Bioverfügbarkeit des Arzneimittels kann verbessert und systemische 

Nebenwirkungen können reduziert werden. Diese Verwendung von Liposomen erlaubt die 

Verkapselung diverser bioaktiver Substanzen, die je nach Art entweder im inneren 

Liposomen-Kompartiment (hydrophile Moleküle) oder innerhalb der Lipiddoppelschicht 

(lipophile Moleküle) oder in beiden (amphiphile Moleküle) sequestriert werden können. Die 

Kombination dieser Nanopartikel mit einer Matrix aus ECM-Komponenten wie COL und 

HA stellt dabei eine Mikroumgebung bereit, die der eines nativen Gewebes ähnelt und 

nützlich sein kann, um das Verhalten von Zellen zu kontrollieren. Diese Strategie hat sich 

in Publikation Ⅲ an einer Modellzelllinie bewährt. Neben osteogenen Markern konnten 

darüber hinaus chondrogene Genmarker hochreguliert werden, die eine zukünftige 

Anwendung für osteochondrale Defekte denkbar machen. Obwohl demonstriert werden 

konnte, dass ein Prozess der Differenzierung in die osteochondrale Linie erfolgte, ist nicht 

geklärt, in welchem Ausmaß dieser stattfand. Diese Information ist jedoch wichtig, um 

abschätzen zu können, für welche Defektgrößen und -arten das Liposomen-beladene PEM-
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System einsatzfähig sein könnte und damit auch die Wahl des entsprechenden In-vivo-

Tiermodells. In Antikörper-basierten Assays wie ELISA kann zukünftig eine 

Quantifizierung von osteo- und chondrogenen Proteinen durchgeführt werden, die weitere 

Beurteilungen und Interpretationen erlaubt.   

Die komplexere In-situ-TE-Strategie der Funktionalisierung mittels nicht-viraler Vektoren 

verspricht großes Potenzial, die Osteogenese aktiv zu fördern, und bietet damit eine 

attraktive Alternative zur klinischen Anwendung des Wachstumsfaktors rhBMP-2. Durch 

die Verwendung der Gentherapie kann das Regenerationspotenzial in situ von MSCs 

unterstützt werden. Nach erfolgter Transfektion der Zielzellen mit geeigneten 

therapeutischen Gensequenzen werden lokal osteogene Mediatoren produziert, die 

wesentlich zur Optimierung der Geweberegeneration und der Implantatintegration beitragen 

können. Durch Konjugation der Genvektoren mit Biomaterialien entstehen genaktivierte 

Materialien, die neben ihrer Aufgabe als osteokonduktive Matrix zusätzlich die Funktion 

haben, das Konstrukt mit einem intrinsischen Regenerationsmechanismus auszustatten. 

Durch die Verwendung eines nicht viralen Vektors lassen sich die Zytokine transient 

exprimieren, sodass eine Überproduktion des Signalmoleküls und damit einhergehende 

mögliche Nebenwirkungen verhindert werden. Beide untersuchten Systeme aus CS/COL 

mit OO4:DOPE (1:3, N/P:4) und HA/CHI mit OH4:DOPE (1:1, N/P:4) demonstrierten die 

erfolgreiche Beladung mit Nanopartikeln und die Adhäsion sowie die Proliferation von 

kultivierten MSCs auf ihrer Oberfläche. Die Ergebnisse dieser Arbeit zeigen, dass die 

erfolgreiche Aufnahme von LPX mit BMP-2-kodierender Plasmid-DNA durch MSCs zu 

deren Differenzierung in die osteogene Linie führt. Während für HA/CHI eine finale 

Modifizierung für eine erfolgreiche Besiedelung mit MSCs mit adhäsiven Glykoproteinen 

wie Fibronektin oder Vitronektin notwendig war, konnte bei dem CS/COL darauf verzichtet 

werden, ohne fokale Adhäsion und Viabilität einzubüßen. Die Ergebnisse gelten streng 

genommen nur für die verwendeten In-vitro-Zelllinien. Ihr In-vivo-Transfektionspotenzial 

ließ sich jedoch für HA/CHI mit OH4:DOPE (1:1, N/P:4) in ersten durchgeführten 

Experimenten am Hühnerei-Test an der Chorion-Allantois-Membran (HET-CAM) 

demonstrieren, die vom Kooperationspartner (AG Bakowsky, Philipps-Universität 

Marburg) durchgeführt wurden. Dass die Entwicklungsmöglichkeiten der LPX-beladenen 

PEMs noch nicht ausgeschöpft sind, belegen erste durchgeführte Experimente im 

Manuskript Ⅰ, in denen die Anzahl der terminalen Bilayer aus HA/CHI auf der LPX-Schicht 

variiert wurde. Dabei liefern CLSM-Aufnahmen erste Hinweise auf eine zeitlich 
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kontrollierbare Transfektion in Abhängigkeit der gewählten Deckschicht-Dicke. Je dicker 

diese Deckschicht aus HA/CHI auf den LPX war, desto später setzte eine Transfektion ein. 

Obwohl dahingehend noch weitere Studien notwendig sind, deutet dieses Experiment darauf 

hin, dass durch die gewählte Lage der LPX im PEM-System Einfluss auf die 

Transfektionskinetik genommen werden kann. Das macht sie zu vielversprechenden 

Kandidaten für eine zeitlich kontrollierbare kontaktvermittelte Lipofektion. Weiterhin 

besteht die Möglichkeit, mehrere LPX in das PEM-System einzubetten, um synergistische 

Effekte bei der Knochenregeneration zu erzielen. Dahingehend gibt es bereits erste 

durchgeführte Experimente, die eine praktische Umsetzbarkeit dieses Vorhabens 

veranschaulichen. Hierbei wurden zwei unterschiedliche Reportergene verwendet, jeweils 

mit OH4:DOPE (1:1, N/P:4) komplexiert und an unterschiedlichen Positionen im PEM-

Konstrukt eingebettet.  

 
Abbildung 16: CLSM-Aufnahmen von co-transfizierten MSCs. (A) CLSM-Bilder von co-transfizierten MSCs nach 48 h. MSCs 
wuchsen auf PEMs mit zwei Lipoplex-Schichten, getrennt durch eine Doppelschicht [HA,CHI]1 und bedeckt mit einer 
Doppelschicht [HA,CHI]1. Die untere DNA-Schicht enthält Turbo-GFP (c = 0,5 µg/well), das für das grün fluoreszierende 
Protein kodiert, und die obere DNA-Schicht enthält pLego-mcherry (c = 0,5 µg/well), das für ein rot fluoreszierendes Protein 
kodiert. Co-transfizierte Zellen sind in der Vergrößerung (gelb) zu sehen. (B) CLSM-Bilder von transfizierten MSCs nach 
72 h Aussaat auf Lipoplex-beladenen PEMs mit Cy-5-markierter DNA (rot) und Rhodamin-TM-markierter DNA (pink). 
Phalloidin-Atto 488 wurde zum Färben von filamentösem Aktin verwendet und BOBO-1 zum Färben des Kerns. 

In Fluoreszenz-basierten Assays konnte anschließend gezeigt werden, dass Zellen von 

beiden Transgenen erfolgreich transfiziert wurden und die entsprechenden Proteine 

exprimiert haben (siehe Abbildung 16). Dieser Ansatz kann weiterverfolgt und durch 

therapeutische Transgene ersetzt werden, z. B. durch BMP-2 in Kombination mit VEGFA, 

dessen Bedeutung im nächsten Abschnitt näher erläutert wird. Diese Weiterentwicklung des 

LPX-beladenen Systems ist bereits im Rahmen eines DFG-Projektes – aufbauend auf den 

bisherigen Ergebnissen – geplant.   
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3.2) Generelle Hürden im Tissue Engineering 
In fortgeschrittenen Studien im Knochen-TE wurde in der jüngeren Vergangenheit sowohl 

in vitro als auch in vivo das Potenzial zur Differenzierung einer Vielzahl von Zellen in 

Osteoblasten verdeutlicht und die unterstützende Rolle von Signalmolekülen und/oder 

Biomaterialien erklärt. Ein vollständiger Ersatz des defekten Knochens durch 

Biomaterialien ist jedoch bis heute noch nicht erreicht. Die Schaffung von funktionellem 

Knochen unter Laborbedingungen mittels TE ist immer noch eine Herausforderung, obwohl 

verschiedene Arten von Stammzellen eine osteogene Abstammungsdifferenzierung gezeigt 

haben. Für das TE-Konzept ergeben sich diverse Hürden, bedingt durch die 

Vielschichtigkeit im Verbund aus Biomaterial, Funktionalisierung mit bioaktiven Faktoren 

sowie In-vitro-Kultivierung von Zielzellen. In Tabelle 7 sind bedeutsame Einschränkungen 

und Herausforderungen zusammengefasst. Wesentliche Problemstellungen sind nach wie 

vor die Kultivierung verlässlicher Spenderzellen sowie die Wahl geeigneter Tiermodelle zur 

Testung. Weitere Herausforderungen sind die Hürden der klinischen Zulassung und der 

Wirtschaftlichkeit sowie die Untersuchung möglicher Nebenwirkungen und die langfristige 

Evaluation des Erfolges der TE-Behandlung. Weiterhin liegt die Schwierigkeit darin, eine 

optimale Vaskularisierung des Knochengewebes sicherzustellen.168 In zahlreichen Studien 

wurde der Einfluss der Vaskularisierung im Knochen-TE untersucht und die Korrelation 

zwischen Osteogenese und dem Vaskularisierungsgrad demonstriert. Neben dem 

notwendigen Gasaustausch bedingt eine angemessene Vaskularisierung auch die 

Nährstoffversorgung und den Abtransport metabolischer Nebenprodukte wie Milchsäure 

oder Kohlendioxid.168,169 Eine unzureichende Vaskularisierung würde folglich die 

langfristige Lebensfähigkeit des in vivo gebildeten Knochengewebes einschränken. In 

Anbetracht der vielen Schwierigkeiten, welche die klinische Translation von TE-Konzepten 

mit sich bringt, ist es daher wahrscheinlich, dass zukünftig der Fokus insbesondere auf 

kostengünstigeren TE-Strategien liegen wird, die ein synergistisches Konstrukt aus 

osteogenen und angiogenen Faktoren vorweisen können.  

Während sich das Anwendungsgebiet von LPX-beladenen PEMs in den hier vorgestellten 

Studien bisher auf den Einsatz von osteogenen Defekten beschränkt, könnten fehlende 

angionene Zytokine in In-vivo-Experimenten eine beeinträchtigte Integration des TE-

Konstruktes hervorrufen. Daher stellt die Modifizierung zu Doppeltransfektionssystemen, 

wie im vorherigen Kapitel angedeutet, eine vielversprechende Weiterentwicklung der LPX-

beladenen PEMs dar. Da eine Vaskularisierung bei chondrogenen Gewebe eher von 
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geringfügiger Bedeutung ist, könnten Liposomen-beladene Oberflächenbeschichtungen mit 

ihrem möglichen Einsatzgebiet für osteochondrale Defekte eher auf die Nutzung von 

angionenen Zytokinen verzichten.170 Diese Hypothese muss jedoch zwingend in 

weiterführenden Studien untersucht werden.   

Grundlegende Herausforderungen  Ø Zellen (Auswahl, Zelltyp, 
Isolation, Vermehrung) 

Ø Gerüste (mechanisch kompatibel, 
Porosität) 

Ø Auswahl der Biomoleküle 
Ø Vaskularisierung 
Ø Integration in das Zielgewebe 

Limitiertes Fachwissen Ø Beitrag von Spender- und 
Wirtszelle 

Ø geeignete immunmodulatorische 
Biomaterialien/Wirkstoffe 

Ø mögliche 
Nebenwirkungen/Komplikationen  

Ø Wahl des passenden Tiermodells 
Herausforderungen bei der 
Evaluierung 

Ø Bewertung der Qualität/ 
Funktionalität des neugebildeten 
Knochens  

Ø Langzeitkontrolle des 
regenerierten Knochens 

Klinische Herausforderungen 
 

Ø behördliche Zulassung 
Ø GMP-gerechte Herstellung 
Ø kostenintensiv 
Ø patientenspezifisch 

 

Tabelle 7: Herausforderungen und Einschränkungen im Knochen-TE. Geändert nach AMINI et al. 168 
 

3.3) Regulatorische Herausforderungen für die klinische Translation 
Seit Dezember 2008 ist europaweit die Anwendung von biotechnologisch bearbeiteten 

Gewebeprodukten, also von TE-Produkten, durch die zentrale Verordnung (EC) Nr. 

1394/2007, auch Verordnung über ‚Arzneimittel für neuartige Therapien‘ (Advanced 

Therapy Medicinal Product, ATMP) genannt, strikt reguliert.171 Bei ATMPs handelt es sich 

um Arzneimittel zur Anwendung bei Menschen, die auf Genen, Gewebe oder Zellen 

basieren.172 Damit sind die regulatorischen und bürokratischen Hürden der Zulassung 

deutlich höher als bei klassischen Arzneimitteln, die durch das Bundesinstitut für 

Arzneimittel und Medizinprodukte (BfArM) reguliert sind. Die Zuständigkeiten der 

deutschen Bundesbehörden überschneiden sich bei Kombinationsprodukten aus 

Zellmaterial und Medizinprodukten, da Letztere in den Verantwortungsbereich des BfArM 

fallen, zelluläre Bestandteile aber vom Paul-Ehrlich-Institut beurteilt werden. Neben den zu 

überwindenden bürokratischen Hürden müssen bei der Produktion von TE-Produkten 

zusätzlich hohe GMP-Standards (engl. Good Manufacturing Practice, EU-Richtlinie 

2003/94/EC) erfüllt werden.171 Bisher fanden daher nur wenige Substitute als sogenanntes 
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Tissue Engineered Product eine Zulassung zur therapeutischen Anwendung. Sie sind in 

Tabelle 8 (Stand November 2022) aufgelistet. Insbesondere Ersatzmaterialien für 

Knorpelgewebe gelang bisher der klinische Zugang, da bei dieser Applikation auf eine 

entsprechende Vaskularisierung verzichtet werden kann.170  

Name Hersteller Lizenzdatum 
BioSeed-C Autologes 3D-
Chondrozytentransplantat,  

BioTissue Technologies GmbH 04.06.2014 

co.don chondrosphere, 10-70 Sphäroide/cm2, 
matrixassoziierte Zellen zur Implantation 

co.don AG, Teltow  12.12.2013 

Holoclar Holostem Terapie Avanzate 
(HTA) Srl, Italien 

17.02.2015 

MACI (Zulassung ruht seit 11/2014) 
 

Genzyme Europe B.V., NL  27.06.2013 
 

Muko-Zelle MukoCell GmbH 23.12.2013 
NOVOCART 3D TETECAG 29.08.2014 
Obnitix medac Gesellschaft für 

klinische Spezialpräparate mbH 
24.08.2016 

Spherox co.don AG, Teltow 10.07.2017 
t2c001, autologe, aus dem Knochenmark 
stammende Vorläuferzellen 

t2cure GmbH, Frankfurt 31.03.2014 

 

Tabelle 8: Aktuell zugelassene Produkte aus Gewebezüchtung.173 

Beide untersuchten Funktionalisierungsstrategien zielen zunächst auf eine In-vitro-

Kultivierung von MSCs ab. Die regulatorischen und bürokratischen Hürden der Zulassung 

sind damit deutlich höher, da sie als ATMPs eingestuft werden. Liposomen-beladene PEMs 

würden als klassische zellbasierte TE-Konstrukte bewertet werden, während eine 

Einordnung von LPX-beladenen PEMs als Gentherapeutikum, durch die Verwendung von 

genetischem Material, unumgänglich ist. Durch den Verzicht einer extrakorporalen In-vitro-

MSC-Kultivierung könnte die Mehrheit der Sicherheitsrisiken und der damit 

einhergehenden behördlichen Vorschriften wegfallen. Grundsätzlich besteht für beide 

Konzepte das Potenzial, als zellfreie In-vivo-Knochenersatzmaterialien preiswert und mit 

einer standardisierten Qualität produziert zu werden. Eine geringere regulatorische 

Komplexität ist durch das Fehlen von genetischem Material aber nur für Liposomen-

beladene Oberflächenbeschichtungen umsetzbar. Eine In-vivo-Rekrutierung von MSCs 

mittels Liposomen-funktionalisierter Oberflächenbeschichtungen wäre durch die 

biomimetrische ECM-imitierende Oberfläche theoretisch möglich, müsste jedoch in 

entsprechenden In-vivo-Experimenten nachgewiesen werden.  
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4) Zusammenfassung und Ausblick 
Im Rahmen dieser Dissertationsschrift wurden neue Strategien für die Behandlung von 

Knochendefekten untersucht, um effektive und biokompatible Knochenersatzmaterialien 

zielgerichtet weiterzuentwickeln. Die Einfachheit und Wirksamkeit der LbL-Technik 

ermöglicht verschiedene Modifikationen an der Implantatoberfläche, um die Zelladhäsion 

zu regulieren und die morphologische Differenzierung zu steuern. Die Grenzfläche 

zwischen Implantat und Knochenstruktur wurde dabei für eine Konditionierung von 

osteogenen Prozessen ausgenutzt. Zwei Konzepte zur Funktionalisierung von 

Multischichtsystemen wurden in dieser Arbeit untersucht. Zum einen fand eine 

Funktionalisierung mittels LPX statt, zum anderen eine mittels Wirkstoff-beladener 

Liposome. Mit diesen Strategien werden im Wesentlichen zwei Ziele verfolgt: (1) Durch die 

Verwendung von ECM-Komponenten oder biokompatiblen Biomaterialien ist die 

Herstellung eines osteokonduktiven Gerüsts möglich, das die Interaktion mit MSCs 

optimieren kann; (2) durch Funktionalisierung mit Nukleinsäuren, die für BMP-2 kodieren, 

oder verkapseltem DEX kann dem System ein intrinsisches osteoinduktives Potenzial 

verliehen werden.  

Anhand physikochemischer und biologischer Methoden wurden beide Strategien intensiv 

auf ihre Realisierbarkeit untersucht und charakterisiert. Im Folgenden werden die 

wichtigsten Ergebnisse der für die Dissertation relevanten Publikationen und Manuskripte 

zusammengefasst: 

1. In Publikation Ⅰ wurde die Funktionalisierungsstrategie mittels nicht-viraler 

Genvektoren untersucht. Ein Schwerpunkt war die Testung verschiedener Techniken 

zur Immobilisierung von DNA in ein Polyelektrolyt-Multischichtsystem aus CHI 

und HA. Für die Einbettung der DNA wurde zum einen das Reportergen (pCMV-

GMP) verwendet und zum anderen die Lipidformulierung OH4:DOPE (1:1; N/P:4). 

Die Einarbeitungsmethode mittels vorgeformter LPX hat sich dabei als effektivste 

Beladungsstrategie herauskristallisiert, neben der Langmuir-Blodgett-Methode und 

der separierten Adsorption von Liposomen und DNA. In Studien wird belegt, dass 

die LPX-beladenen PEMs als nanostrukturiertes System vorliegen, indem die LPX 

nach Adsorption ihre Struktur durch Deformations- und Neuanordnungsprozesse 

verändern. Weiterhin deuten Zeta-Potenzial-Messungen darauf hin, dass die 

einzelnen PEM- und LPX-Schichten teilweise ineinander eindringen und es zu 
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Durchmischungsprozessen während der Filmbildung kommt. Die LPX-beladenen 

PEMs demonstrieren eine hohe Beladungsfähigkeit mit DNA, die auch nach einer 

Woche noch stabil in den PEMs eingebaut ist. Weiterhin zeigt eine terminale 

Modifizierung der Filme mit Fibronektin eine ausgeprägte Zell-Adhäsion und -

Viabilität an einer Modellzelllinie. Als Proof-of-Concept-Artikel verdeutlicht der 

LPX-beladene PEM-Film in In-vitro- und ersten In-vivo-Experimenten sein 

Potenzial zur Transfektion von Zellen.   

2. Im Fokus des Manuskripts Ⅰ stand die Übertragung der Proof-of-Concept-Studie 

(Publikation Ⅰ) zur Abgabe von DNA in Zellen, die auf funktionalisierten 

Oberflächen gewachsen sind, auf die Induktion der osteogenen Differenzierung 

menschlicher Stammzellen. Aufbauend auf Publikation Ⅰ wurden im Manuskript Ⅰ 

sowohl das Reportergen pCMV-GFP durch eine therapeutisch aktive Gensequenz 

für BMP-2 ausgetauscht als auch die Modellzelllinie (C2C12-Zellen) durch Studien 

an humanen mesenchymalen Stammzellen ersetzt. Eine terminale Modifizierung mit 

Vitronektin anstelle von Fibronektin zeigte neben einer verbesserten Zellviabilität 

auch eine ausgeprägte fokale Adhäsion, die vergleichbar ist mit der einer 

Positivkontrolle (Fibronektin-modifiziertes Glas). Bildgebende Methoden belegen 

darüber hinaus die erfolgreiche Aufnahme von DNA in die Zelle innerhalb von 72 h. 

Weiterhin zeigte eine Modifizierung der Dicke der Deckschicht ein verändertes 

zeitabhängiges Transfektionsverhalten. Osteogene Differenzierungs-experimente 

wurden mit BMP-2-kodierender DNA durchgeführt, die in das Transfektionssystem 

eingebettet wurde. Verschiedene osteogene Marker sowie das Vorhandensein von 

Calcium- und HAP-Strukturen haben die Differenzierung von mesenchymalen 

Stammzellen in die osteogene Linie nachgewiesen. 

3. In Publikation Ⅲ wurden DEX-beladene Liposomen als Funktionalisierungs-

strategie untersucht, um eine lokale Abgabe und einen Schutz dieses Medikamentes 

zur Stimulierung der osteo- und chondrogenen Differenzierung multipotenter 

Stammzellen zu erreichen. Für die Herstellung der Liposomen wurde die 

Formulierung OO4:DOPE (1:3, N/P:4) verwendet. Um ein lokales biomimetrisches 

Abgabesystem zu erzeugen, wurden die ECM-Komponenten HA und COL zur 

PEM-Bildung genutzt. Die Experimente belegen einen erfolgreichen Einschluss der 

Liposomen in das PEM-System. Weiterhin demonstrieren die DEX-beladenen 

PEMs eine gute Zelladhäsion an einer Modellzelllinie für die In-vitro-

Differenzierung (C3H10T1/2-Zellen). Die Kombination aus den adhäsiven 
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Eigenschaften durch die ECM-nachahmende Zusammensetzung der PEMs und den 

chemischen Impulsen durch DEX liefert eine osteo- und chondrogene 

Differenzierung von C3H10T1/2-Zellen. Dies macht sie als Beschichtungsoption für 

osteochondrale Implantate interessant.  

4. Mit der Publikation Ⅳ wurde das Ziel verfolgt, eine genaktivierte 

Oberflächenbeschichtung basierend auf COL und CS, zwei Biopolymeren der ECM 

des Knochengewebes, herzustellen. Diese wurden mit LPX funktionalisiert, die aus 

der Lipidformulierung OO4:DOPE (1:3, N/P:4) und einem Reportergen (pCMV-

GFP) oder einer Gensequenz bestehen, die für das Osteogenese-indizierende BMP-

2 kodiert. Der erste Teil dieser Studie konzentrierte sich auf die oberflächensensitive 

Charakterisierung, die eine fibrilläre Strukturierung von COL und eine homogene 

Einbettung der LPX veranschaulicht. Der zweite Teil fokussierte sich auf 

biologische Untersuchungen an MSCs. Auf der genaktivierten Oberfläche wurden 

MSCs kultiviert, um die osteogene Differenzierung in vitro zu untersuchen. Diese 

zeigten sowohl Zellproliferation als auch eine effiziente Transfektion, die eine 

Zelldifferenzierung in Richtung der osteogenen Linie induzierte. Das 

genfunktionalisierte und ECM-nachahmende PEM-System stellt eine intelligente 

Oberflächenfunktionalisierung dar, um das Schicksal von Stammzellen aufgrund 

räumlich induzierter Expression von Wachstumsfaktor-kodierender Nukleinsäure zu 

kontrollieren. 

 

Abschließend kann festgehalten werden, dass durch die vorgestellten Studien zwei auf LbL 

basierende Funktionalisierungsstrategien von Oberflächenbeschichtungen charakterisiert 

werden konnten. Darüber hinaus konnte ihre intrinsische Fähigkeit, das 

Differenzierungsverhalten von MSCs zu kontrollieren, in ersten In-vitro-Experimenten 

gezeigt werden. Diese Studien bilden die Grundlage für künftige In-vivo-Experimente. 

 

Aufbauend auf dieser Dissertation sind weitere Forschungsarbeiten nötig, um bisher 

ungeklärte Aspekte zu untersuchen und/oder die Systeme zu verbessern. Aus der Literatur 

wird deutlich, dass ein Crosslinking der PEMs die mechanischen Eigenschaften dieser 

verbessern kann, was sich positiv auf Zelladhäsion und Stoffwechselaktivität auswirken 

kann.174-176 So könnten z. B. Thiol-modifizierte Polyelektrolyte eingesetzt werden, die 

reversibel kovalente Disulfid-Bindungen durch Oxidation zweiter Thiolgruppen ausbilden.   
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Wie zuvor angedeutet sollten auf die wirksame In-vitro-Stimulierung der Osteogenese 

umfangreiche In-vivo-Experimente folgen. Denkbar wäre eine Implantation des mit MSC 

besiedelten funktionalisierten PEM-Systems in einen künstlich erzeugten Knochendefekt 

von Mäusen. Dadurch ließe sich eine In-vivo-Anwendung der funktionalisierten PEMs 

abschätzen, die mithilfe von histologischen Analysen und/oder µCT-Schnittbildverfahren 

beurteilt werden könnte. 
 

Neben der Osteogenese ist, wie zuvor beschrieben, die Angiogenese eine bedeutsame 

Komponente für eine erfolgreiche Knochenregeneration. Daher wäre neben der 

Verwendung von osteoinduktivem Material wie BMP-2-kodierender DNA oder DEX auch 

die Anwendung von VEGF zur Stimulierung der Angiogenese sinnvoll. Ein möglicher 

Ansatzpunkt wäre z. B. die Einbettung einer weiteren LPX-Schicht, um ein 

Doppeltransfektionssystem herzustellen.  

 

Abschließend kann festgehalten werden: Die hohen medizinischen und behördlichen 

Anforderungen und das Zusammenspiel einzelner TE-Komponenten machen 

funktionalisierte Biomaterialien zu komplexen Applikationsmöglichkeiten in der 

regenerativen Medizin. Kleine Abwandlungen in dem komplexen Zusammenspiel aus 

Biomaterialien, (Gen-)Vektoren und Zielzellen können empfindliche Auswirkungen im 

Gesamtsystem provozieren. In Abhängigkeit von der medizinischen Indikation und den 

Materialeigenschaften müssen die Konzipierungen individuell adaptiert und verbessert 

werden. Wird dieser Aufwand jedoch investiert, bietet die Anwendung funktionalisierter 

Biomaterialien gegenüber herkömmlichen Behandlungsmöglichkeiten vielversprechendes 

therapeutisches Potenzial.  
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