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Kurzfassung

Im Fokus der vorliegenden Arbeit stand die Entwicklung und Charakterisierung eines

bi odegradi erbaren Ver bundwer kstoffes -aus P
Tricalciumphosphat und Calciumcarbonat fur den Knochenersatz, der sich zur
Verarbeitung zu 3D-Scaffolds mittels Laserschmelzprozess eignet. Polylactid diente
als schmel zf2aahige, a-iCP%ls knechendkrdiche Mimealphse , b
und Calciumcarbonat zur Pufferung der aciden Degradation des Polylactids.
Werkstoffkundliche Herausforderungen bei diesem Mehrstoffsystem waren
insbesondere eine zu schnelle Degradation und die prinzipielle Neigung zur
Quellung. Ein Anteil von 60 Gew.-% Polymer wies den besten Kompromiss beziglich
Verarbeitbarkeit und Prifkorperfestigkeit aufgrund des starken Schmelzverbundes
sowie knochenéhnlicher Eigenschaften durch den keramischen Anteil auf. Es konnte

eine Biegefestigkeit von bis zu 90 MPa der Prufkorper aus den PDLLA-basierten
Werkstoffen erreicht werden. Wéahrend der Lagerung in Phosphat-Puffer zeigte sich
jedoch bereits innerhalb der ersten acht Wochen ein starker Abfall der Biegefestigkeit
aufgrund einer Matrixquellung von bis zu 60 Vol.-%. Die fur eine Herstellung von
mafigeschneiderten 3D-Implantatgeometrien kritische Quellung konnte bei einem
PLLA-Calciumcarbonat-Verbundwerkstoff nahezu verhindert werden. Wéahrend die
Aktivitat humaner mesenchymaler Stammzellen auf allen PDLLA-basierten
Werkstoffen aufgrund der starken Volumenquellung stark abnahm, zeigten die Zellen

auf dem PLLA-basierten Verbundwerkstoff eine sehr gute Viabilitat.

Abstract

Biodegradable composite materials consisting of polylactide (PDLLA and PLLA), b-
tricalcium phosphate (b-TCP), and calcium carbonate were developed as a novel
bone substitute candidate aiming to manufacture 3D scaffolds via selective laser
melting (SLM). Polylactide was chosen as a biodegradable, meltable and adhesive
component. b-TCP was used because of its bone-like mineral phase, calcium
carbonate for buffering the acidic degradation of the polylactide component. Critical
aspects were a vast volumetric swelling and an accelerated degradation of the
polymeric component during the SLM process. Concerning to processing,
mechanical strength and bone-like properties the polymeric content was set to
60 wt%. The prepared test specimens indicated a bending strength up to 90 MPa.
Because of a vast volumetric swelling the bending strength of PDLLA-containing
specimens decreased about 60 vol% after storage of 8 weeks in phosphate buffer. A
swelling and thus a volume increase could be critical, especially for using the tri-
phase bone substitute compound as 3D scaffold with defined dimensions. The
swelling of the specimens was almost completely prevented by using PLLA instead of
PDLLA. The viability of human mesenchymal stem cells cultivated on PDLLA-based
materials decreased due to the volumetric swelling, while the cells cultivated on
PLLA-based materials indicated a good viability.
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1  Einleitung und Zielsetzung

Knochendefekte oberhalb einer kritischen Gré3e kdnnen oftmals nicht selbststandig
vom Korper regeneriert werden. Da jedoch der Versorgung von Knochendefekten
durch korpereigenes Gewebe aus gesunden Arealen hinsichtlich der Menge klare
Grenzen gesetzt sind, kommt synthetisch hergestellten Knochenersatzwerkstoffen
eine grofRe Bedeutung zu. Der synthetische Ersatz bietet zudem den Vorteil, dass
das Operations- und Narkoserisiko fur den Patienten durch Vermeidung eines
zweiten Operationsgebietes minimiert wird. Besonders der Einsatz von
biodegradierbaren Knochenersatzwerkstoffen ist von gro3em Interesse, da diese
sukzessive vom Kdrper abgebaut und durch neues Knochengewebe ersetzt werden
konnen. Im Idealfall entspricht die Abbaurate des Ersatzwerkstoffes der Aufbaurate
des sich neubildenden Knochens.

Werkstoffe auf Milchsaurebasis, sogenannte Polylactide, haben sich als
bioresorbierbares Knochenersatzmaterial bereits etabliert. Problematisch ist jedoch
der acide Abbau des Polymers. Bei kleinen Implantatgrof3en ist der Korper in der
Lage, die saure Umgebung zu puffern. Ab einer kritischen Implantatgrof3e jedoch
kann die Saurebildung UberschieRende Entzindungs- und Abstol3ungsreaktionen
hervorrufen. Um diesem Pha&nomen entgegenzuwirken, ist es vorteilhaft, einen
Verbundwerkstoff aus Polylactid und einer pufferfahigen Komponente zu
synthetisieren. Diesbezlglich eignet sich besonders Calciumcarbonat, da dieser Stoff
bereits knapp unterhalb des neutralen pH-Wertes puffert.

Ein weiterer Nachteil von Polylactiden sind die fehlenden osteokonduktiven
Eigenschaften. Hinsichtlich der Entwicklung eines Knochenersatzwerkstoffes ware es
daher hilfreich, zusatzlich eine Knochenmineral-dhnliche und osteokonduktive
Komponente in den Verbundwerkstoff einzubringen. Besonders geeignet ist
di e s b e z {gchldiumphosphat, da es biodegradierbar ist und zudem bereits als
Knochenersatzwerkstoff etabliert ist. Verschiedene In-Vivo-Studien haben bereits
gezeigt, dass sich um Implantate aus reinem Polylactid eine Bindegewebskaspel
bildet. Dies behindert das Einwachsen des Knochengewebes in das Implantat. Es
wurde gezeigt, dass erst durch die Einbringung von Calciumphosphat in die
Polylactidmatrix das umliegende Gewebe in das Implantat einwachsen konnte, so
dass sich nach dem Implantatabbau neues Knochengewebe im Defektbereich
gebildet hatte.

Neben der Werkstoffauswahl spielt die Implantatgeometrie eine grof3e Rolle bei der
Einheilung von Knochenersatzimplantaten. So kann durch eine definierte
Porenstruktur das Einwachsen des Knochens in das Implantat stimuliert werden, so
dass Verankerung und Einheilung optimiert werden konnen. Auf3erdem ist die
gezielte Einbringung einer offenen Porenstruktur mit der Einstellung einer definierten
Oberflache verbunden, so dass das Abbau- und Freisetzungsverhalten
degradierbarer Implantatwerkstoffe gezielt gesteuert werden koénnen. Der



sogenannte Laserschmelzprozess gestattet die Generierung patientenspezifischer
offenpordser Knochenersatzstrukturen. Durch den schichtweisen Aufbau kénnen mit
Hilfe dieser generativen Fertigungstechnik auch komplexe Geometrien erzeugt
werden. Durch die Aufschmelzung der schmelzfahigen Matrixkomponente mittels
Laser ist kein zusatzliches Bindersystem notwendig. Zudem konnen durch einen
guten Schmelzverbund hohere Festigkeiten erreicht werden als mittels
herkdbmmlicher Bindersysteme.

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit sollte ein bioresorbierbarer Verbundwerkstoff
erforscht werden, der zur Verarbeitung im Laserschmelzprozess zur Herstellung
mafigeschneiderter Implantatstrukturen geeignet ist. Es wurden verschiedene
Mischungsvarianten aus Pol yl a-GricalcdhmpboBpbdt Lnd
Calciumcarbonat umfassend charakterisiert. Die Hypothese dieser Arbeit war, dass
durch eine optimale Werkstoffzusammensetzung die Degradationsrate gezielt
beeinflusst und eine gewlinschte Zellreaktion in vitro hervorgerufen werden koénnen.
Im Hinblick auf kunftige In-Vivo-Anwendungen konnten mit Hilfe dieser Arbeit
mafigeschneiderte Knochenersatzimplantate entwickelt werden, mit denen die
Einheilung stimuliert und ein Gleichgewicht zwischen Implantatabbau und
Knochenneubildung eingestellt werden kdnnen.



2 Stand der Erkenntnisse

2.1 Anatomie des Knochens

2.1.1 Aufbau und Funktion

Neben der mechanischen Stutzung dienen die Knochen der Bewegung des Kdrpers
und dem Schutz der inneren Organe [117, S. 75]. Eine wichtige Funktion ist zudem
die Speicherung von Mineralien [117,S.75]. Nach dem Zahnschmelz ist der
Knochen das harteste Material im Korper [49, S. 93]. Ein gesunder Knochen weist
eine Druckfestigkeit zwischen 14-16 kp/mm?2 (140-160 MPa), und eine Zugfestigkeit
von etwa 10 kp/mm? (100 MPa) auf [117, S. 76]. Insgesamt besitzt der Mensch etwa
200 Knochen. Dabei wird zwischen langen, kurzen, flachen und unregelmalRligen
Knochen unterschieden [49, S. 134]. Lange Knochen sind Réhrenknochen, z. B.
Oberarm und Oberschenkel, wohingegen zu kurzen Knochen Hand- und
FuRwurzelknochen zahlen. Flache Knochen findet man in Form des Brustbeins, der
Rippen oder des Schulterblatts. Wirbel oder Schadelbasisknochen gelten als
unregelmélige Knochen [49, S. 135]. Der Knochen selbst besteht aus einer
Grundmatrix, in die die Knochenzellen eingelagert sind. Diese Matrix besteht zu 45-
60 % aus anorganischen Mineralien und zu 25 % aus organischen Bestandteilen.
Zudem sind in den Verbund bis zu 30 % Wasser eingelagert, wobei der Wasseranteil
mit zunehmendem Alter sinkt [117]. Der anorganische Anteil besteht zu 85 % aus
Calciumphosphaten (Uberwiegend Hydroxylapatit), bis zu 10 % aus Calciumcarbonat
und aus weiteren Alkalisalzen [25]. Durch die Einlagerung dieser kristallinen
Mineralien erhalt der Knochen seine hohe Harte und Steifigkeit [49]. Die organische
Substanz wird als Osteoid bezeichnet und besteht aus 98 % Grundsubstanz und 2 %
Knochenzellen [128]. Die Grundsubstanz beinhaltet Gberwiegend Kollagen und in
geringen Anteilen Glykosaminoglykane und Glycoproteine [25]. Knochen kann auf
zwei verschiedene Weisen entstehen. Im Wachstum entsteht Knochen tberwiegend
indirekt Uber eine knorpelige Zwischenstufe [49, S. 97]. Diese Vorstufe wird im
Weiteren durch Mineralisierung in Geflechtknochen umgewandelt, der wiederum
schlielich in Lamellenknochen umgebaut wird [128, S. 151]. Man spricht dabei von
indirekter bzw. chondraler Ossifikation [49, S. 97]. Im Erwachsenenalter wird der
Knochen in der Regel direkt aus dem Mesenchym (Grundgewebe) gebildet werden,
wobei zunachst Bindegewebe entsteht, das dann verknochert wird [49, S. 97]. Dieser
Prozess wird als direkte bzw. desmale Ossifikation bezeichnet [49, S. 97], [117,
S. 75].

Im folgenden Abschnitt wird der Aufbau des Knochens am Beispiel eines
Roéhrenknochens genauer betrachtet. Der Roéhrenknochen kann in zwei Bereiche
unterteilt werden. Die aul3ere Schicht, die Kompakta, ist sehr hart und dicht, wahrend
die innere eher weiche Schicht, die Spongiosa, schwammartig pords ist (Abb. 1)
[160, S. 77]. Im Inneren des Knochens befindet sich das Knochenmark. Die
Grundeinheiten der Kompakta bilden die sogenannten Osteonen. Ein Osteon besteht



aus einem zentralen Kanal, dem Havers-Kanal, und darum angeordnete Lamellen
[63, S. 21]. Der Havers-Kanal enthalt Blutgefal3e und Nerven [63, S. 21]. Die Havers-
Kanale sind untereinander durch Querverstrebung verbunden [91, S. 102]. Diese
sogenannten AVol kmannschen Kan2l|l efi bil
die Nahrstoffversorgung und den Stofftransport fir die standigen Umbau- und
Regenerationsprozesse des Knochens ermdglicht [49]. Veranderte Belastungs-
situationen fuhren dazu, dass die Knochenstruktur durch die Knochenzellen an die
neuen Anforderungen angepasst wird [25, S. 171], [134, S. 782], [153, S. 20]. So
wird der Knochen bei hoherer Beanspruchung zwecks Stabilitdt verstarkt und bei
langer andauernder Entlastung resorbiert [95]. Der Knochenumbau erfolgt mit Hilfe
knochenaufbauender und knochenabbauender Zellen. Muss also ein Bereich
umgebaut werden, so resorbieren die knochenabbauenden Zellen, die Osteoklasten,
die Lamellen der Osteonen, die dann anschlielend von den knochenaufbauenden
Zellen, den Osteoblasten, neu aufgebaut werden [153, S. 20]. Befinden sich die
Aktivitdten dieser beiden Zellen nicht im Gleichgewicht, kommt es zu Stdrungen in
der Knochenstruktur. Der Knochenumbau richtet sich nach den Zug- und
Druckspannungslinien, den Trajektorien (Abb. 2) [162, S. 97], [181]. Die Trajektorien
entsprechen Zonen gleicher Spannungen.
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Abb. 1: Schematischer Aufbau des R6hrenknochens [160, S. 77].
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Abb. 2: Schematische Verteilung der Zug- und Druckspannungslinien (links) [181], und am
Beispiel eines Femurknochens (rechts) [162, S. 97].

2.1.2 Knochenstoffwechsel

Bei den Knochenzellen handelt es sich um knochenaufbauende (Osteoblasten) und
knochenabbauende (Osteoklasten) Zellen, sowie um reife Knochenzellen
(Osteozyten). Osteoblasten weisen eine Grof3e von etwa 20 um auf [173]. lhre
Aufgabe ist es, neues Knochengewebe zu bilden und 2zu Osteozyten
auszudifferenzieren. Osteoblasten produzieren die fir die spatere Mineralisierung
notigen Enzyme Osteocalcin und Osteonectin [157]. Osteocalcin ist in der
extrazellularen, nichtkollagenen Matrix enthalten und Osteonectin ist ein Ca*'-
bindendes Glykoprotein [157]. Osteoblasten produzieren zunachst Osteoid, das
bereits nach wenigen Tagen durch Einlagerungen von Calciumphosphat-Kristallen
bis zu 70 % und nach einigen Monaten schlief3lich vollstandig mineralisiert ist [25]. Ist
ein Osteoblast vollstdndig von dieser neu gebildeten mineralisierten Matrix umgeben,
ist seine Syntheseaktivitat stark eingeschrankt und es entsteht ein Osteozyt [117].
Die raumliche Begrenzung fihrt im Weiteren dazu, dass die eingeschlossenen
Osteozyten nicht mehr proliferieren konnen [5]. Die Grol3e eines Osteozyten liegt
zwischen 20 und 60 um [173, S. 171]. Die Osteozyten tragen die Verantwortung
dafur, dass der Knochen bei Belastungssituationen entsprechend umgebaut wird, um
eine ausreichende Stabilitat zu gewahrleisten [95, S. 183]. Im Weiteren kommt den
Osteozyten eine wichtige Aufgabe beim Mineralstoffwechsel zu [128]. Sie haben
viele Zellauslaufer, wodurch die Oberfliche und somit die Kontaktflache zum
umliegenden Knochen vergréf3ert wird. Dies ermoglicht einen schnellen Austausch
von Calcium zwischen Blut und sich neubildendem Knochen [173, S. 171].

Osteoklasten sind fur den Knochenabbau verantwortlich. Sie besitzen mehrere
Zellkerne (bis zu 20) und weisen eine Gro3e von etwa 100 um auf [5], [173, S. 172].
Sie lagern sich auf dem Knochen ab und bilden einen Aktinring, um fest an der
Oberflache anzuhaften. Daraufhin bilden die Osteoklasten an der Kontaktflache zum
Knochen Falten, um ihre Oberflache zu vergréf3ern [108, S. 158]. In diesen Falten
wird Salzsaure gebildet, mit Hilfe derer der Knochen lokal aufgelost wird. Auf diese



Weise entsteht eine sogenannte Resorptionslakune bzw. eine Howship-Lakune [117,
S.77]. Durch Auflosen des Aktinrings l6st sich der Osteoklast von der
Knochenoberflache und haftet an einer anderen Stelle erneut an. Der Knochenabbau
erfolgt sehr viel schneller als der Knochenaufbau [16]. Daher sind bei einem
gesunden Knochenstoffwechsel deutlich mehr Osteoblasten aktiv als Osteoklasten.
Das Verhaltnis liegt bei etwa 100:1 [117, S. 77].

Die Steuerung der Knochenzellen erfolgt in erster Linie hormonell [117, S. 76, 77],
[128, S. 155]. So spielen neben dem Parathormon und Kalzitonin auch Ostrogene
bzw. Testosteron und Schilddrisenhormone eine grofe Rolle [128]. Das
Parathormon wird in der Nebenschilddriise gebildet und ist an der Regulation des
Calcium- und Phosphatstoffwechsels beteiligt [49]. Bei Erniedrigung des
Calciumspiegels im Plasma wird es verstarkt ausgeschuttet [95 S. 185]. Im Knochen
fuhrt es zur Aktivierung der Osteoklasten und zur Transformation der Osteoblasten in
Fibroblasten [128]. Als Folge daraus ergibt sich eine erhthte Calcium-Freisetzung
aus dem Knochen, um die Calciumkonzentration im Blut zu erhéhen [139]. Calcitonin
wird in der Schilddriise gebildet und gilt als Gegenspieler des Parathormons [128].
Durch Hemmung der Osteoklasten und Steigerung der Osteoblasten-Anzahl wird die
Calcium-Freisetzung aus dem Knochen vermindert und senkt so den
Blutcalciumspiegel [139]. Auf diese Weise verhindert das Calcitonin, dass zu viel
Knochen abgebaut wird. Ostrogen fordert die Knochenneubildung, indem es die
Osteoblasten stimuliert [81, S. 7], [99, S. 38]. Eine Verringerung der Ostrogenkon-
zentration (z. B. in der Menopause) kann zu einem Abfall der Knochendichte fuhren.
Ostrogen beeinflusst die Osteoklasten indirekt, indem es in den Osteoblasten
Osteoklasten-aktivierende Faktoren hemmt [51, S. 50]. Die Wirkung und Funktion,
die Ostrogen bei der Frau hat, tibernimmt Testosteron beim Mann [42, S. 56]. Eine
wichtige Rolle bei der Mobilisierung der Calcium-lonen kommt Vitamin D zu [128,
S. 156]. Es ermoglicht den Einbau des Calciums in das Knochengewebe. Es wird
ausgeschittet, wenn der Blut-Calcium-Spiegel zu gering ist. Es regelt in der Neben-
schilddriise, weniger Parathormon zu produzieren [84, S. 36].

2.1.3 Knochenerkrankungen

Bei einem gesunden Menschen liegen Aufbau und Abbau des Knochengewebes im
Gleichgewicht. Kommt es zu Stérungen in den Funktionen von Osteoblasten und
Osteoklasten, kdnnen Knochenerkrankungen die Folge sein [95, S. 183]. In den
folgenden Abschnitten werden die haufigsten Knochenerkrankungen und Therapie-
moglichkeiten erlautert.

Rachitis ist eine Krankheit, die hauptsachlich bei Kindern auftritt. Die Mineralisation
des wachsenden Knochens ist gestort, so dass der Knochen unverkalkt als Osteoid
verbleibt [128, S. 157]. Die Krankheit ist in der Regel nicht mit einem generellen
Calciummangel verbunden, sondern mit einem Mangel an Vitamin D [128, S. 157].
Dadurch wachst der Knorpel unkontrolliert weiter und es kann zu starken Verfor-
mungen kommen [134, S. 297]. Im Erwachsenenalter fihrt Vitamin-D-Mangel zu
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Osteomalazie. Durch Calciumverarmung kommt es zu einer Abnahme der Knochen-
dichte und der Knochen wird nachgiebiger [128, S. 192]. Neben der krankhaften
Abnahme des Knochengewebes kann auch eine verstarkte Knochenbildung zu
Storungen fuhren. Bei der Osteosklerose fuhrt eine starke Verdichtung der
Spongiosa dazu, dass der Knochen seine Elastizitat verliert und das
Knochenbruchrisiko deutlich erhdht wird [136, S. 1527]. Diese Verdichtung kann in
manchen Féllen auch auf die Kortikalis Ubergehen [136, S. 1527]. Im spaten Stadium
besteht die Gefahr, dass das Knochenmark verdrangt wird [95, S. 191]. Osteopetrose
(Mamorknochenkrankheit) ist eine andere Knochenerkrankung. Ursache fur diese
Erkrankung ist eine zu geringe Osteoklastenfunktion, die zu einer starken Zunahme
der Knochenmasse fihrt [95, S. 116], [128, S. 170]. Dadurch verandert sich die
Mikrostruktur des Knochens und die mechanische Stabilitat wird verringert. Im
schlimmsten Fall werden Blutgefalle und Nerven eingeklemmt, wodurch es
besonders im Bereich des Schédels zu Funktionsausfallen des Gehirns kommen
kann [180, S. 322]. Osteoporose tritt besonders haufig bei alteren Menschen auf.
Ursache fur diese Krankheit ist, dass der Korper mit zunehmendem Alter vermindert
Calcium aufnimmt [120, S. 47]. Durch ein Ungleichgewicht der Osteoblasten- und der
Osteoklasten-Aktivitaten kommt es zu schweren Stérungen im Knochenstoffwechsel
[157]. Langfristig wird durch eine enorme Abnahme der Knochendichte auch die
Festigkeit herabgesetzt, so dass das Risiko von Knochenbriichen stark ansteigt [13,
S. 23]. Bei einer Abnahme der Knochendichte um 10-15 % verdoppelt sich in etwa
das Frakturrisiko [13, S. 23]. Auch bei Frauen nach der Menopause treten aufgrund
von Calciummangel haufig osteoporotische Erkrankungen auf. Die Abnahme der
Knochendichte beginnt in den spongitésen Bereichen und geht mit fortschreitender
Krankheit auch auf die kompakten Randbereiche Uber (Abb. 3) [182]. Daraus
resultiert eine abnehmende Dicke der Kompakta.

Abb. 3: Vergleich von gesundem (links) und osteoporotischem Knochen (rechts) [182].

Zur Behandlung von Osteoporose werden meist Strontium-haltige Medikamente wie
Strontiumranelat verwendet, da die positive Wirkung von Strontium auf die Knochen-
neubildung mehrfach nachgewiesen wurde [22], [98], [132], [176]. Zu Beginn des 20.
Jahrhunderts fiihrte Lehnerdt verschiedene In-Vivo-Studien zum Einfluss von



Strontium auf die Knochendichte durch [98]. Unter anderem stellte er fest, dass die
Einnahme von Strontiumphosphat bei gleichzeitig Calcium-armer Ern&hrung bei
Doggen zu einer starken Knochenneubildung fuhrte, der neue Knochen aber
Uberwiegend unverkalkt und somit sehr nachgiebig blieb [98]. Eine ausreichende
Mineralisierung zeigte sich erst bei einer gleichzeitigen Medikation mit Strontium- und
Calciumphosphat [98]. So konnte Lehnerdt anhand seiner Studien folgern, dass
Strontium das Calcium nicht ganzlich ersetzen konnte. Eine In-Vitro-Studie zeigte,
dass die Zugabe von Strontiumranelat in das Nahrmedium einer Kultur von Knochen-
zellen auf einer Apatit-Kollagen-Matrix die Aktivitdt der Osteoklasten hemmte [22].
Dies wurde anhand der TRAP-Aktivitat (Tartrat-resistente saure Phosphatase-
Aktivitdt) nachgewiesen. Zudem konnte gezeigt werden, dass die Aktivitat der
Osteoklasten mit steigendem Sr?*-Gehalt (0,1 bis 24 mM) abnahm [22]. Bei einer
Sr**-Konzentration von 24 mM war die TRAP-Aktivitat nach 48 h um 90 % gesenkt
und die Bildung reifer Osteoklasten war zu 100 % unterbunden. Der Funktion von
Strontium beruht darauf, dass es die Fahigkeit besitzt, in bestimmte im Korper
ablaufende, die Osteogenese betreffende Signalwege einzugreifen. Einer der
wichtigsten Prozesse hinsichtlich der Selbsterneuerung von Stammzellen und deren

Di fferenzierung zu O s t-GaterbntSaysalwvegn Duichs diesen e r

Signalweg werden im Koérper bestimmte Zielgene in Ribonukleinsaure (RNA) umge-
schrieben. Durch RNA wiederum werden dann im Weiteren genetische Informationen
in Proteine zur Regulation der Zellproliferation und Zelldifferenzierung umgewandelt
[62]. Il m Nor mal z ust aCatdnin-Signalwed ienrKorpninaktib (Abb. 4
links). Im Zytoplasma der Zellen bildet sich a u s-Cakbenin, Axin, APC (Adenomattse

Polyposis Coli), GSK3b (Glykogen Synthase

der Destruction-Komplex [121, S.491]. In diesem Komp | e x wCatedin
phosphoryliert. Durch Ubertragung von Ubiquitin-P e pt i d e n -@atehin ist das
Proteasom i n eCatenin kzuaetkenned. das Pfoteasom hat die Funktion
d a s-Cakenin abzubauen, um eine Anhaufung zu verhindern. Gleichzeitig findet im
Zellkern eine Hemmung der Genexpression statt. Der Wn t -Cdienin-Signalweg wird
aktiviert (Abb. 4 rechts), wenn das Wnt-Gen an den Frizzled-Rezeptor (Transmem-
brandomanenrezeptor) [121, S. 491] und an die Korezeptoren LRP5 und LRP6
ankoppelt [6, S. 1072]. Durch Aktivierung des Dishevelled-Proteins (DVL) wird
G S K 3 gehemmt, in dessen Folge der Destruction-Komplex zerfallt. Dadurch
unterbleibt die Phosphorylierung von b-Catenin, so dass Ubiquitin nicht mehr
Ubertragen werden kann und das Proteasom das b-Catenin nicht mehr erkennt.
Daraus ergibt sich eine Anhaufung des b-Catenins im Zytoplasma. Ist die Anhaufung
so hoch, dass es zu einer Sattigung kommt, breitet sich das b-Catenin auch auf den
Zellkern aus. Dort lagert es sich in Verbindung mit anderen Proteinen an den
TCF/LEF-Transkriptionsfaktor an und aktiviert diesen. Dieser wiederum aktiviert dann
eine RNA-Polymerase, durch welche im Weiteren die Osteogenese-betreffende
Gene in Proteine umgeschrieben werden [6, S. 1072].
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Abbau -La&eninspso dass es sich in den Zellkern ausbreitet. Infolgedessen werden
Gene in Proteine umgeschrieben. (nach [124, S. 517]).

Der Wa@atehibSignalweg kann durch Strontium aktiviert werden. Die Differenzie-
rung von Stammzellen zu Osteoblasten und folglich die Aktivitdt der Osteoblasten
wird stimuliert [176]. Infolgedessen wird die Knochenneubildung gefordert. Bei der
Behandlung von Osteoporose mit Strontiumranelat wird genau dieser Effekt genutzt,
so dass die Knochendichte systemisch erhdht wird [176]. Durch die Dosierung und
die Einnahmedauer kann die Wirkung gezielt eingestellt werden. Der Mechanismus
dahinter ist, dass Strontium in der Lage ist, durch die Havers-Kanéle der Osteonen,
den Grundeinheiten des Knochens, zu diffundieren [38] (vgl. Kap. 2.1.1). So gelangt
das Strontium in die intrazellulare Flussigkeit [102]. Es kann dann entweder an der
Knochenoberflache absorbiert oder auf Calcium-Platzen in den Knochen eingelagert
werden [103]. Im Knochen stimuliert Strontium aktiv die Differenzierung von
Stammzellen zu Osteoblasten und die Proliferation der Osteoblasten [22], [176]. Es
hat jedoch nicht nur eine aktive Wirkung auf den Knochenaufbau, sondern auch
einen passiven Einfluss auf den Knochenabbau durch die Hemmung der Aktivitat der
knochenabbauenden Zellen [22], [111]. Der Mechanismus dahinter ist, dass die
Anhaftung der Osteoklasten an den Knochen unterbunden wird, indem der Aufbau
der Dichtungszone gestért wird. Die Dichtungszone ist aktinreich und dient dem
Kontakt zwischen Knochen und Osteoklast. Bei Aktin handelt es sich um ein
Strukturprotein im Zytoskelett, welches Form, Stabilitat, Materialtransport, Bewegung,
Teilung und Differenzierung der Zelle bestimmt [64, S. 632]. Die feste Verbindung
zwischen Knochen und Zelle ist fir den Resorptionsprozess zwingend erforderlich.
Ein aktiver Osteoklast (Abb. 5 links) lagert sich an die Knochenoberflache an und
baut den Knochen lokal ab, indem er an der Kontaktflache Falten ausbildet und
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Salzsaure produziert. Dieser Prozess wurde in Kapitel 2.1.2 bereits ausfuhrlich
erlautert. Strontium ist in der Lage diese Dichtungszone zu zerstdren, so dass der
feste Kontakt zwischen Knochen und Osteoklast verhindert wird und folglich keine
Knochenresorption stattfinden kann (Abb. 5 rechts).

Osteoklast
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Aktin-Reste l
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Abb. 5: Aktiver Osteoklast (links) und ein passiver Osteoklast (rechts). Die Dichtungszone
wird durch Strontium zerstort.

2.2 Biowerkstoffe fur den Knochenersatz

Da dem autologen Ersatz durch seine begrenzte Verfligbarkeit Grenzen gesetzt sind,
wird der Bedarf an synthetisch hergestelltem Knochenersatz immer grél3er. Fir den
medizinischen Einsatz missen diese Materialien jedoch strenge Anforderungen
erfillen. So diurfen sie weder toxische, noch antigene oder kanzerogene Reaktionen
hervorrufen. Man spricht diesbezuglich davon, dass die Materialien biokompatibel
sein mussen. Der Begriff der Biokompatibilitat definiert die Vertraglichkeit von
Gewebe und Implantat und die Fahigkeit des Materials eine bestimmte
Gewebereaktion hervorzurufen [169]. Je nach Anwendung kann es aber auch von
Vorteil sein, eine bestimmte Gewebereaktion hervorzurufen. So werden drei
verschiedene Reaktionstypen unterschieden: bioinerte, bioaktive und biotolerante
Kontaktreaktionen [131]. Bei einem bioinerten Verhalten kommt es beim Kontakt von
Implantat und Gewebe zu keiner chemischen Reaktion, so dass Gewebe und
Implantat keine Verbindung miteinander eingehen und nebeneinander vorliegen
[131]. Man spricht dabei auch von einer Kontaktosteogenese [131] (Abb. 6a). Gehen
Gewebe und Implanat eine feste Verbindung ein, indem das Gewebe in das
Implantat einwéachst, spricht man von einer bioaktiven Gewebereaktion bzw. von
einer Verbundosteogenese [131] (Abb. 6b). Die Verwachsung beruht darauf, dass
Calcium und Phosphat aus den Implantatwerkstoffen (z. B. Calciumphosphat oder
Bioglas) freigesetzt werden und in den Kdrperorganismus gelangt [109]. Im Rahmen
der Knochenneubildung kommt es zu einer festen chemischen Verbindung zwischen
Gewebe und Implantat, in die freigesetzte Calcium- und Phosphat-lonen integriert
werden [131]. Bei einer biotoleranten Kontaktreaktion bildet sich zwischen Gewebe
und Implantat eine fibrése Grenzschicht (Abb. 6c¢). Bei dieser Art von Reaktion
spricht man von einer Distanzosteogenese [131].
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Abb. 6: Gewebereaktionen bei Kontakt mit einem Biomaterial: bioinert (a), bioaktiv (b) und
biotolerant(c). (nach [131]).

Werkstoffe, die die jeweiligen Reaktionen ausldsen, sind zum Beispiel Hydroxylapatit
(bioaktiv), Knochenzement und rostfreier Stahle (biotolerant) und Titan und
Aluminiumoxid (bioinert) [170, S. 1601], [173, S. 109]. Bei guter Biokompatibilitat wird
das Risiko von Entzindungen und Absto3ungsreaktionen nach Implantation
verringert und eine Folgeoperation kann vermieden werden. Neben dem
Implantatmaterial spielen jedoch auch Grol3e und Implantationsort eine
entscheidende Rolle.

Zahlreiche Studien befassen sich mit der Entwicklung von Knochenersatzwerk-
stoffen. In Abhangigkeit von der Verweildauer des Implantats im Korper
unterscheidet man zwischen resorbierbaren und dauerhaften Implantaten. Weist ein
Knochendefekt eine Grolle auf, die innerhalb einer angemessenen Zeit durch
korpereigenes Gewebe ersetzt werden kann, werden biodegradierbare Implantate
zur Uberbriickung eingesetzt. Uberschreitet ein Knochendefekt eine kritische GroRe
und kann nicht innerhalb eines angemessenen Zeitraums durch korpereigenes
Gewebe ersetzt werden, werden Defekte mit dauerhaft im Korper verbleibenden
Implantaten geflllt. Wenn zudem vollstandige Teile ausgetauscht werden missen
oder keine Zeit zur Regeneration bleibt (z. B. Huftpfannen oder -kugeln), kommen
ebenfalls Dauerimplantate zum Einsatz. Die am haufigsten verwendeten
Biowerkstoffe sind Calciumphosphate (biodegradierbar), Aluminiumoxid und Titan
(beide bestandig) [170, S. 1601], [173, S 109]. Aluminiumoxid weist einen
vergleichsweise hohen Elastizitatsmodul auf, wodurch die Einsatzgebiete begrenzt
sind [173, S. 193]. Titan wird aufgrund der hohen Korrosionsbestandigkeit, der guten
mechanischen Eigenschaften und der hohen Dauerfestigkeit in der Implantologie
verwendet [173, S. 193]. Titan weist ahnliche mechanische Eigenschaften auf wie
rostfreie Stahle, aber nur eine halb so hohe Dichte und folglich einen deutlich
geringeren Elastizitatsmodul [173, S. 213]. Nachteilig an Titan ist die fehlende
Ahnlichkeit zur natirlichen Knochenstruktur. Daher werden Titanimplantate je nach
Einsatzgebiet durch die Beschichtung mit Calciumphosphaten bioaktiviert [48, S. 68].

Die folgenden Unterkapitel befassen sich in erster Linie mit biologisch abbaubaren
Implantaten.



12

2.2.1 Calciumphosphate

Aufgrund ihrer Ahnlichkeit zur natirlichen Knochenstruktur spielen Calcium-
phosphate im Hinblick auf den Knochenersatz eine grof3e Rolle in der Implantologie
[84, S. 22]. Der Vortell ist, dass das Risiko einer AbstoRungsreaktion minimiert und
das Anwachsen des Gewebes stimuliert werden [43]. Neben der bereits erwéhnten
guten Biokompatibilitat gelten Calciumphosphate als osteokonduktiv [113].
Osteokonduktivitat bedeutet, dass das Implantatmaterial dem einwachsenden
Knochen als Leitschiene dient und somit das Gewebeeinwachsen begunstigt [84, S.
134]. Zu den Nachteilen der Calciumphosphate gehéren die vergleichsweise
schlechten mechanischen Eigenschaften [173, S. 281].

Hydroxylapatit (Cas(PO4)3OH) ist der mineralischen Phase des Knochens chemisch
zwar am ahnlichsten, ist jedoch nur sehr schwer I6slich. Insbesondere hinsichtlich
resorbi er barer | mpl ant at mat e-fricdclumplaasphat begseret si c
da es eine hdhere Loslichkeit aufweist. Die chemische Formel lautet Casz(POa)2 [126].
Es weist somit ein geringeres Ca/P-Verhaltnis auf als Hydroxylapatit [145]. Die
Loslichkeit ist materialspezifisch und durch die im Medium I6sliche Konzentration des
Materials bestimmt. Der Materialabbau durch Lésung wird durch Biodegradation (vgl.
Kap. 2.3) verstarkt, die insbesondere von der Porositat der Werkstoffe abhangig ist.
Dabei unterscheidet man zwischen Mikro- und Makroporositat. Ab einer Porengrol3e
von 100 um spricht man von Makroporositat, die das Einwachsen von Gewebe
ermoglicht [119]. Die Mikroporositat dagegen ist vor allem fir das Abbauverhalten
der Werkstoffe ausschlaggebend (Tab. 1) [65].

Tab. 1: Biodegradationsrate von gesintertem Hy d r o x y | a pTaitalicitmphospluat irb
Abhangigkeit der Mikro- und Makroporositét [65].

Biodegradationsrate

Werkstoff Makroporositat (%) @ Mikroporositat (%) (Vol.-%/3 Monate)
40 0+10
_ 30
Hydroxyapatit <5 0+5
0 <5 0+5
40 30+ 10
30
b-TCP <5 15+5
0 <5 0+5

2.2.2 Polylactide und Polylactid-basierte Verbundwerkstoffe
Polylactide

Polylactide haben sich als Implantatmaterial in der medizinischen Anwendung bereits
etabliert. Sie zeichnen sich durch eine gute Zellvertraglichkeit und Degradierbarkeit
aus. Aufgrund der Abbaubarkeit werden Polylactide insbesondere in Form von
Schrauben, Stiften und Osteosyntheseplatten eingesetzt [53, S.67]. Zudem befassen
sich zahlreiche Studien mit der Etablierung von Polylactid als biodegradierbares
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Knochenersatzmaterial. Zwar hat das Polymer keine Ahnlichkeiten mit der
menschlichen Knochenstruktur, degradiert aber schneller als das gut etablier t e
Tricalciumphosphat [72]. Ein grofRer Nachteil der Polymerdegradation sind die aciden
Abbauprodukte in Form von Milchséure [146]. Bei zu grofen Mengen, die beim
Abbau freiwerden, kann die Einheilung durch ein erhtéhtes Entzundungs- und
AbstoRungsrisiko gefdhrdet werden. Auf die Mechanismen der Degradation wird in
Kapitel 2.3 genauer eingegangen.

Es werden zwei Strukturen der Milchséure unterschieden: L-Milchsdure und D-
Milchsaure (Abb. 7 oben) [114, S. 53]. Unter Abspaltung von Wasser bilden sich aus
zwei Milchsauren ringformige Lactide (Abb. 7 unten). Je nach Strukturelement
entsteht somit ein L,L-Lactid, D,L-Lactid oder D,D-Lactid. Durch Ringdffnungs-
polymerisationen kénnen sich daraus Polylactide bilden (Abb. 8a) [10, S. 401]. Durch
die verschiedene Zusammensetzung der Strukturelemente unterscheidet man auch
bei den Polymeren zwischen Poly-(D-Lactid), Poly-(L-Lactid), oder Poly-(D,L-Lactid),
[10, S. 11], [61, S. 8] (Abb. 8b-d). Die Monomere konnen in Poly-(D,L-Lactid) in
unterschiedlichen Verhaltnissen vorliegen. Die Verteilung der Monomere erfolgt
statistisch. In der vorliegenden Arbeit lagen die Monomere in gleichen Anteilen vor.

0 (o]
HO HO
: OH OH
CHa CHa
L-Milchsaure D-Milchsaure
O 0 0
m;J?:H;s, l\,ls,CHg CHs
o ” O * Q
0 0 0
HaC™ HaC HsC
O 0 O
L, L-Lactid meso-Lactid D.D-Lactid

Abb. 7: Strukturformeln von D- und L-Milchsaure (oben) und der durch Abspaltung von
Wasser daraus bildbaren Lactide: L,L-Lactid, meso-Lactid und D,D-Lactid [114, S. 53].
(meso-Lactid | D,L-Lactid).



14

d) o

(0]
Cc) [o :
i OW/LO : S O\H/LO B Ofo H
0 " 0 0

n n
Poly-L-Lactid Poly-D.L-Lactid Poly-D-Lactid

Abb. 8: Ringoffnungspolymerisation von Lactid [10, S. 14] (a). Es entsteht ein Polylactid. Je
nach Anordnung der Strukturelemente bildet sich Poly-(D-Lactid) (b), Poly-(L-Lactid) (c),
oder Poly-(D,L-Lactid) (d) [61, S. 8].

Die beiden Polylactid-Varianten, die am haufigsten verwendet werden, sind Poly(D,L-
Lactid) (PDLLA) und Poly(L-Lactid) (PLLA). Sie unterscheiden sich in der
Ausrichtung ihrer Liganden (Abb. 8b und c). Wahrend PLLA nur aus L-Elementen
besteht, die abwechselnd entgegengesetzt ausgerichtet sind (vgl. Abb. 8b), besteht
PDLLA aus L- und D-Elementen (vgl. Abb. 8c). Die D- und L-Elemente sind chiral.
Nach IUPAC sind zwei Strukturen chiral, wenn sie nicht deckungsgleich sind [167,
Nr. 41, 42]. Dadurch ist PDLLA nicht in der Lage kristalline Bereiche auszubilden und
verbleibt amorph [61, S. 8]. Durch die statistische Ausrichtung der D- und L-Einheiten
entsteht eine hohe Unordnung [48, S. 57]. Durch die regelmaf3ige Anordnung in
PLLA ergeben sich teilkristalline Bereiche [10, S. 3, 74].

Durch die amorphe Struktur weist PDLLA keinen definierten Schmelzpunkt auf,
sondern einen Schmelzbereich [158, S. 113]. Dieser beginnt bei der Erweichungs-
temperatur Tg, die zwischen 50 und 60 °C liegt [158, S.113]. Durch die
teilkristallinen Eigenschaften hat PLLA eine stabilere Struktur [48], wodurch der
Schmelzbereich heraufgesetzt und zudem definierter wird. Durch die stabilere Form
verlangert sich die Degradationszeit [10, S. 74], [29, S. 13], [48,S.58]. Die
Eigenschaften einer Polylactid-Variante konnen durch das Verhaltnis von D- zu L-
Lactiden gezielt eingestellt werden [28]. Thermische Eigenschaften kdnnen durch die
Einstellung der kristallinen Anteile justiert werden, was sich zudem auf das
Abbauverhalten auswirkt. Das Abbauverhalten kann durch die Kettenlange des
Polymers beeinflusst werden, was auch Einfluss auf die Festigkeit hat (Tab. 2 und 3).
Der Polymerabbau kann anhand der Molmasse oder der polymerkonzentrations-
abhangigen inhdrenten Viskositat gemessen werden. Durch die Vielzahl der
Einstellungsparameter ist das Gesamtsystem komplex.
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Tab. 2: Mechanische Eigenschaften von PDLLA und PLLA (k. A. = keine Angabe)

Kennwerte

Molmasse des Polymers (bzw.

Glastuibergangs-
temperatur

55-60 °C [29]

60-65 °C [29]

inh&arente Viskositat)
k. A.

51,6 °C [28]

57,4 °C [28]

PLLA: 137.000 g/mol,
PDLLA: k. A. (0,68 dl/g) [28]

57 °C [164]

58 °C [164]

k. A.

59-52 °C [133]

55-59 °C [133]

PDLLA: 47.500-114.000 g/mol,
PLLA: 23.000-66.000 g/mol
[133]

keine Angabe

Schmelzpunkt

62"C[178] (2,7-3,6 diig [178])
175,1 °C [28] s. 0.
178 °C [178] s. 0.
184 °C [164] k. A,
178-181 °C [133] 5.0,

150 MPa [110]

PLLA: 431.000 g/mol [110]

150 MPa [179]

My = 200.000 g/mol [179]

42 MPa [104]

k. A.

122 u. 126 MPa [58]

My = 800.000 g/mol bzw.

Biegefestigkeit 500.000 g/mol [58]

- 88 MPa [102] Mw = 52.000 g/mol [102]

- 259 MPa [155] Mw = 400.000 g/mol [155]
- 113-142 MPa [164] k. A.
84-88 MPa [133] |64-106 MPa [133] S. 0.
. |79 MPa [104] - k. A.

Druckfestigkeit
- 118 MPa [178] S. 0.
i 75-83 MPa [97] k. A. (PLL%’I_S??’G2 r(ljz;(;r)l Hersteller
49-53 MPa [133] |55-59 MPa [133] s. 0.
Zugfestigkeit i 46 MPa [102] so.
42-51 MPa [164] | 75-83 MPa [164] k. A.
- 53 MPa [178] S. 0.
- 6900-9800 MPa [10] k. A.
L - 3300-4000 MPa [58] s. 0.
Elastizitats-

modul - 4000 MPa [102] s. 0.
- 3700 MPa [92] k. A
f15303(;'3600 MPa | 3600-3650 MPa [33] s. 0.
2,8 MPa [28] 19,8 MPa [28] s. 0.
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Es zeigt sich, dass nicht nur der Kristallisationsgrad, sondern auch die
Umgebungstemperatur einen Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften hat (Tab.
3). Bei einer Erhohung der Temperatur von Raum- auf Korpertemperatur fallen die
mechanischen Festigkeiten um etwa 30% ab (Tab. 3). Bei einer
Umgebungstemperatur von 56 °C ( Tg) weisen PDLLA und PLLAgy nahezu keine
Restfestigkeiten auf, wohingegen das kristallinere PLLAsy, bei 56 °C noch etwa
30 % der Festigkeit bei Korpertemperatur aufweist. Im Hinblick auf den E-Modul zeigt
sich ein &hnliches Bild.

Tab. 3: Mechanische Eigenschaften von PDLLA und PLLA [10], [133].

Eigenschaft | PDLLA PLLA
Struktur amorph teilkristallin
Kristallisationsgrad 0% 9% 52 %

23 °C 86 MPa 100 MPa 113 MPa

Biegefestigkeit 36 °C 60 MPa 77 MPa 83 MPa
56 °C 0,2 MPa 0,4 MPa 28 MPa
23°C 3550 MPa 3600 MPa | 4150 MPa
Elastizitaitsmodul 36 °C 2800 MPa 3400 MPa 3600 MPa
56 °C 25 MPa 50 MPa 950 MPa

Insbesondere im Hinblick auf die Anwendung als biodegradierbarer
Knochenersatzwerkstoff sind die fehlenden osteokonduktiven Eigenschaften der
Polylactide problematisch. So zeigten verschiedene Studien, dass sich um das
Implantat aus reinem Polylactid unmittelbar nach der Implantation eine fibrose
Grenzschicht bildet und folglich kein Kontakt zwischen Implantat und Knochen
zustande kommt [34], [72]. Abhilfe bietet die Zugabe von osteokonduktiven
Komponenten (z. B. Calciumphosphat), die die biologischen Eigenschaften
verbessern.

Polylactid-basierte Verbundwerkstoffe

Da Biowerkstoffe, wie bereits erlautert, nicht nur positive Eigenschaften aufweisen,
bietet die Synthese von Verbundwerkstoffen die Mdglichkeit, durch Kombination
verschiedener Werkstoffe positive Eigenschaften gezielt einzustellen und nachteilige
Eigenschaften zu verbessern. So besitzen zum Beispiel Polylactide gute
mechanische, aber unzureichende biologische Eigenschaften [34].
Calciumphosphate dagegen haben zwar hervorragende biologische, jedoch
schlechte mechanische Eigenschaften [2], [113]. Daculsi et al. verliehen Polylactid
durch Zugabe vob Calciumphosphaten knochenahnliche Eigenschaften [34]. Bei
Verbundwerkstoffen fir den Knochenersatz soll eine gute Kombination aus Festigkeit
und biologischer Wirkung erzielt werden. Im Optimalfall ist das eingesetzte Implantat
aktiv an der Einheilung beteiligt. Insbesondere im Fall von bioresorbierbaren
Materialien sind Implantatabbau und Knochenaufbau so aufeinander abgestimmt,
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dass diese gleichermallen parallel ablaufen. Neben der Festigkeit und der
biologischen Wirkung ist somit die Degradationskinetik eines Werkstoffes eine
Stellschraube. Durch die Kombination von Materialien mit unterschiedlichen
Abbauraten kann der Materialabbau eines Verbundwerkstoffes definiert eingestellt
werden. Hydroxylapatit ist zum Beispiel nahezu unléslich und kann durch Beimengen
des leichter I6slichen b-Tricalciumphosphats besser |6sliche Anteile erhalten. Durch
die Zugabe resorbierbarer Polymere (z.B. Poly-(D,L-Lactid)) kann die
Implantatldslichkeit weiter erhoht werden [72]. Verbundwerkstoffe kbnnen gezielt auf
eine spezifische medizinische Anwendung hin entwickelt werden. Neben den
Anforderungen an einen Werkstoff (z. B. Abbauverhalten, Festigkeit, biologische
Aktivitdt) konnen auch patientenspezifische Einflisse (z. B. Alter, Geschlecht)
beriicksichtigt werden. Da ein @lterer Knochen nicht die gleiche Regenerationszeit
aufweist wie ein junger Knochen, muss entsprechend auch die Implantatabbaurate
eingestellt werden. Da sich die vorliegende Arbeit mit verschiedenen Polylactiden
befasst, beschrdnken sich die folgenden Abschnitte des Kapitels auf Polylactid-
basierte Werkstoffe. Zu Beginn dieses Kapitels wurden die Unterschiede
verschiedener Polylactid-Varianten bereits angesprochen. Um die Eigenschaften der
Werkstoffe gezielt auf eine spezifische Anwendung anzupassen, werden
verschiedene Varianten kombiniert [28]. Die folgende Abbildung gibt eine Ubersicht
zu den einstellbaren Parametern durch Kombination verschiedener Polylactid-
Strukturen und deren Wechselwirkung:

WENN DANN

das Molekulargewicht 1 verlangert sich die
oder Degradationszeit,
die Kristallinitat 9 erhoht sich die Festigkeit, und
steigt, 1 steigt der Schmelzpunkt.

Abb. 9: Wechselbeziehungen der Eigenschaften von Polylactiden.

Die mechanischen Eigenschaften und das Abbauverhalten von Polylactiden werden
in erster Linie durch das Molekulargewicht und den Kristallinitatsgrad bestimmt [28],
[173, S. 265]. Durch Wahl der Molekulkettenlangen der Polymere und dem Verhéltnis
von amorphen zu kristallinem Anteilen (z. B. PDLLA/PLLA) kann der Implantat-
werkstoff gezielt an das Einsatzgebiet und die DefektgroRe angepasst werden [28].
Aufgrund der hoéheren Kristallinitdt von PLLA im Vergleich zu PDLLA ist die
Strukturstabilitat hoher und folglich auch die Festigkeit [28], [164]. Durch die héhere
Stabilitat der Struktur ist zum einen eine héhere Temperatur zum Aufschmelzen des
Materials nétig, zum anderen verlangert sich die Abbauzeit [28], [48, S. 58].

Im Hinblick auf die mechanischen Eigenschaften ergeben sich teils sehr
unterschiedliche Aussagen. Grund daftr ist die Abh&ngigkeit der Kennwerte von den
Eigenschaften des Ausgangspolymers (z. B. Molmasse und Kristallinitat) und dem
Aufbereitungs- und Verarbeitungsprozess (z. B. Fallung, Aufschmelzung). Ignjatovic
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et al. synthetisierten Hydroxylapatit-basierte Verbundwerkstoffes mit PLLA-Anteilen
aus 10, 15, 20, 25 und 30 Gew.-% [78]. Dabei zeigte sich, dass die Dichte der
Prufkorper mit steigendem PLLA-Gehalt anstieg [78]. Parallel zur Prufkdrperdichte
stiegen die Druckfestigkeit und der E-Modul. Eine kontrare Abhangigkeit ergaben die
Studienvon Linetal. [104]. Si e synthetisierten Verbundwer
TCP. Unter anderem stellten sie PDLLA/TCP-Verhéltnisse von 60/40, 50/50 und
40/60 (Gew.-%) ein, die auch im Rahmen dieser Arbeit von Wichtigkeit sind. Die
Biege- und die Druckfestigkeiten sowie der E-Modul stiegen mit steigendem Keramik-
Anteil an [104]. Abgesehen von den Varianten der Polylactide bzw. der
Calciumphosphate unterschieden sich die beiden Studien im Herstellungsverfahren
der Verbundwerkstoffe. Ignjatovic et al. I6sten zunachst das Polymer und versetzten
es dann mit den Keramikpartikeln [78]. Lin et al. dagegen schmolzen das Polymer
auf und brachten die Keramikpartikel in die Schmelze ein [104]. Der Vergleich von
reinem PDLLA und einem Verbundwerkstoff aus 75,9 Mol-% Tricalciumphosphat und
24,1 Mol-% PDLLA zeigte Biegefestigkeiten von ca. 100 und 90 MPa [72]. Der
Vergleich der Biegefestigkeiten von PLLA und einem Verbundwerkstoff aus 80 Gew.-
% PLLA und 20 Gew.-% - CP zeigten vergleichbare Werte von 151 bzw. 153 MPa
[179]. Anteille von 5, 95 und 14 Gew.-% -OCP in PLLA resultierten in
Biegefestigkeiten von 90 MPa (5 und 9,5 Gew.-%) und 80 MPa (14 Gew.-%) [92].

In Kapitel 2.3 wird genauer auf die Degradation Polylactid-basierter Knochenersatz-
werkstoffe eingegangen. Insbesondere die Pufferwirkung verschiedener Fiillstoffe
und die autokatalytische Wirkung durch den aciden Abbau stehen im Vordergrund. In
diesem Kapitel werden zudem auch verschiedene In-Vivo-Untersuchungen
aufgezeigt.

2.2.3 Strontium im Einsatz bei Knochenersatzwerkstoffen

Strontium wird in Form von Strontiumranelat zur Behandlung von Osteoporose
eingesetzt (vgl. 2.1.3). Um die positive Wirkung von Strontium nicht nur bei der
systemischen Knochenstarkung, sondern auch bei lokalen Knochendefekten zu
nutzen, befassen sich verschiedene Studien mit der Integration von Strontium in
Knochenersatzwerkstoffe. Strontium hemmt die Osteoklastogenese, indem es OPG
hochreguliert und RANKL herunterreguliert [69]. Gleichzeitig kann es an den
Calcium-sensitiven Rezeptor (CaSR) binden und so diesen Signalweg steuern [69],
[111]. Die Inkubation von humanen mesenchymalen Stammzellen (hMSCs) in einem
Strontiumchlorid-haltigen Medium fiihrte zur Differenzierung der Zellen zu
Osteoblasten [176]. Dies wurde anhand der ALP-Aktivitat untersucht, wobei im SrCl-
Medium 40 % ALP-positive Zellen und auf den Kontrollen nur 2 % ALP-positive
Zellen nachgewiesen werden konnten [176]. In einem In-Vivo-Versuch an Ratten
l6ste Strontium-Hydroxylapatit eine zwdlffach starkere Knochenneubildung aus als
die Kontrolle [176]. Durch Menge und Freisetzungsdosis kann der Knochenaufbau
gezielt gesteuert werden. Hao et al. untersuchten den Einfluss der Konzentration von
Strontium-dotiertem Hydroxylapatit (Sr-HA) in einer 5 %igen Gelatine-Losung [70]. Es
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zeigte sich, dass die Knochenneubildung bei einer Konzentration von 20 mg/mi
groRer war als bei 10 mg/ml, was sich auch in der ALP-Expression widerspiegelte
[70].

Aufgrund der Strukturdhnlichkeit zum naturlichen Knochen liegt der Schwerpunkt

aktueller Forschungen auf Strontium-substituierten Calciumphosphaten. In
Calciumphosphaten fuhrt der Einbau von Strontium anstelle des Calciums aufgrund

des GrolRenunterschiedes der lonen zu einer Verzerrung der Kristallstruktur, die sich

im Beugungsdiagramm durch eine Verschiebung der Maxima zu kleineren Winkeln
zeigt[102]. Di eser Einfluss ist bei Hy df€Ch Rigsl apat i
zeigt sich darin, dass 18 Gew.-% (I 9,1 Mol-%) Strontium bereits einen Einfluss auf

die Hydroxylapatit-Struktur haben (Abb. 10) [2], w2 hr end -BCP st alb e i b
50 Mol-% (I 68,8 Gew.-%) eine Verédnderung in der Struktur zeigt [19]. In
Hydroxylapatit fuhrt die Verzerrung ab 18 Gew.-% Strontium zu einer Destabili-

sierung der Struktur, wodurch sichalsz we i t e H@Paasskildeb[2], [103].

g; ) | srsHA
% | PDF Hydroxylapatit | Sr0HA
g | SriSHA
CE J Sri8HA
E I sr26HA
P E I Sr3aHA
5 e | Strontium-haltiger Hydroxylapatit
O _3 (Referenz)
83
83
2 3
of -J. -

WWWWWWWWWW
306 308 30 32 M4 HME MF 320 322 324 326 328 330
2Theta (WL =1,54060)

Abb. 10: Rontgenbeugungsdiagramme Strontium-substituierter Hydroxylapatit-Pulver mit
verschiedenen Strontium-Anteilen (5, 10, 18, 26 und 34 Gew.-%) und Hydroxylapatit-
Referenz (vgl. [2]). (Teile der vorgelegten Promotionsschrift wurden vorab in einer
Originalarbeite [2] vertffentlicht.)

Die Aufbereitung Strontium-haltiger Calciumphosphate erfolgt Uber die Reaktion
einer Mischung aus Calcium- und Strontiumcarbonat mit Phosphorsaure [2]. Das
Verhaltnis von Calcium zu Strontium kann durch das Verhdltnis von Calciumcarbonat
zu Strontiumcarbonat gezielt eingestellt werden. Die Reaktionsgleichungen fir die
Herstellung von Strontium-dotiertem Hydroxylapatit (Gl. 1) b z “Wricalcibmphos-
phat (Gl. 2) lauten wie folgt:
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5 (CaCOg3 + SrCOs3) + 3 H3PO,4 = Cas(PO4)3s0H + 5 CO, + 4 H,0O (Gl. 1)

3 (CaCO3 + SrCO3) +2 H3PO4 = Cag(PO4)2 + 3 COz + 3 Hzo (Gl 2)

2.3 Degradation und Resorption von Biowerkstoffen

Aufgrund zahlreicher, teils widerspruchlicher Definitionen werden die folgenden
Begriffe nach der Festlegung durch die International Union of Pure and Applied
Chemistry (IUPAC) aus dem Jahre 2012 eingefihrt [167]:

1 (Bio-)Degradation,

i Erosion,

1 (Bio-)Resorption und
1 Hydrolyse.

Im Allgemeinen versteht man nach IUPAC unter dem Begriff der i De g r adadaet i on
fortschreitende Abnahme der Eigenschaften und Merkmale eines Werkstoffs oder
Implantats. Diese kann hydrolytisch, optisch durch Licht, oxidativ, thermisch oder
chemisch erfolgen [167, Pkt. 50]. Bei Polymeren bezeichnet der Begriff der
Degradation die Spaltung der Makromolekille und die daraus resultierende
Reduktion der molaren Masse [167, Pkt. 51]. Prinzipiell werden zwei
Degradationsmechanismen unterschieden: V.o | u me n d e g rhakddagradatiomii )( A
und Oberfl2chendeqgr adl®z Pkb38, 70).ABEirletzteriercbaginnt der
Abbau an der Oberflache und ist zum Probenzentrum gerichtet [74, S. 47], [82, S.
295]. Die aulere Form des Prufkorpers andert sich stetig mit fortschreitender
Degradation. Bei Makromolekilen kénnen erosive Effekte verstarkt werden, indem z.
B. Enzyme durch das Eindiffundieren von Flissigkeiten in die Polymermatrix in das
Material aufgenommen werden [167, Pkt. 70]. Dadurch kann bei Makromolektlen
auch im Probeninneren Erosion stattfinden. Bei der Volumendegradation findet der
Materialabbau im gesamten Volumen statt. Meist wird der Begriff der
Volumendegradation jedoch verwendet, wenn die Degradation im Inneren schneller
vonstattengeht als an der Oberflache. So beginnt die Degradation im Probenzentrum
und verlauft dann in Richtung der Oberflache, bis diese aufbricht. Das bedeutet, dass
die auRere Probenform lange erhalten bleibt, auch wenn die Degradation im Inneren
schon weit fortgeschritten ist. Da die Degradationsprodukte somit vorerst in der
Probe verbleiben, spielen autokatalytische Reaktionen eine entscheidende Rolle. Als
Autokatalyse bezeichnet man eine chemische Reaktion, die durch Reaktions- oder
Zwischenprodukte beschleunigt wird [167, Pkt8]. Bei Polylactiden entsteht
Milchsaure als Degradationsprodukt, die den Polymerabbau katalysiert [34], [104]. Im
speziellen Fall der Degradation von Polylactiden definierte Ruffieux die folgenden
Einflussfaktoren [144, S. 13f.]:

1 Geometrie: Je groRRer ein Bauteil ist, desto starker ist der Einfluss der
Autokatalyse. Bei dinnen Bauteilen dagegen Uberwiegt der Einfluss der
Erosion.
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1 Prufkorperdichte: Je geringer die Prifkorperdichte ist, desto grof3er ist das
freie Volumen und die Degradation wird beschleunigt.

1 Kiristallisationsgrad: Dieser Einflussfaktor spielt in erster Linie in teilkristallinen
Polylactiden eine Rolle. Da die amorphen Bereiche ein groRReres freies
Volumen haben als die kristallinen Bereiche, degradieren die amorphen
Bereiche zuerst (durch Erosion), da das Eindiffundieren von Wasser in diese
Bereiche erleichtert wird. Dadurch steigt wahrend des Degradationsprozesses
das Verhaltnis von kristallinem zu amorphem Anteil.

1 Molekulargewicht: Je hoher das Molekulargewicht ist, desto langer dauert die
Degradation. Insbesondere bei Makromolekilen mussen die Ketten ofter
geteilt werden.

1 Temperatur: Die Degradation wird durch eine erhohte Temperatur
beschleunigt.

1 Copolymere: Je hodher der Anteil der Copolymere, desto geringer ist der
Kristallisationsgrad (vgl. Kap. 2.2.2), wodurch die Degradation beschleunigt
wird.

Die folgende Grafik gibt einen Uberblick tUber die Moglichkeiten des Abbaus von
Werkstoffen bzw. Prufkorpern:

Degradation LOsung Resorption
bei Polymeren: Spaltung der Lésung von Physikalische oder
Molekiilketten Bestandteilen in das chemische Eliminierung
umgebene Medium einer Substanz aus
/\ ihrem Verbund
Oberflachen- Volumen- i i
degradation degradation Bioresorption
(Erosion) (Bulkdegradation : Abbau durch naturliche
Materialabbau Signalwege  (z.  B.
f Biodegradation \ "X'E;ggﬁgfgﬂﬁs) und
Abbau durch biologische Aktivitat 9
(Enzyme, Zellen, andere Hydrolyse
Organismen); bei Polymeren Chemische Spaltung Enzymatische
zudem Verringerung der molaren einer Verbindung Degradation
Masse unter Anlagerung elsmi cld
Bioerosion eines katalytische Aktivitat
Degradation an der Oberflache Wassermolekiils von Enzymen

k durch zellulare Aktivitat J

Abb. 11: Fur den Materialabbau relevante Prozesse.

Resorption ist eine der am haufigsten unterschiedlich verwendeten Begriffe. Die
Definition nach IUPAC bezeichnet mit diesem Begriff die Eliminierung einer Substanz
aus ihrem Verbund aufgrund physikalischer und/oder chemischer Prozesse [167,
Pkt. 93]. Das schlief3t jedoch die Ldsung in einer Flussigkeit aus. Bei der Lésung
I6sen sich kontinuierlich Bestandteile aus dem Materialverbund und werden in das
umgebene Medium abgegeben [167, Pkt. 66]. Nicht zu vernachlassigen sind zudem
hydrolytische Reaktionen. Hydrolyse kann dann erfolgen, wenn das Material in
Kontakt mit wasserhaltigen Substanzen gelangt [167, Pkt. 76]. Unter Hydrolyse
versteht man die chemische Spaltung einer Verbindung unter der Anlagerung eines
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Wassermolekuls [118, S. 309]. Bei einem Polymer kann es zudem bei der Lagerung
in Flussigkeit zu einer Matrixquellung kommen, wenn die Flissigkeit in das Material
aufgenommen wird [167, Pkt. 99].

Bei In-Vivo-Anwendungen (z. B. Implantate) spielen biologische Prozesse eine
zusatzliche Rolle. Zum einen wird der Implantatabbau durch physiologische
Bedingungen (z. B. Ort der Implantation, Korpertemperatur) und zum anderen durch
zellulare Prozesse beeinflusst. Der Begriff ABi o d e g fi éezaithneb mlie
Eigenschaft eines Stoffes durch biologische Aktivitat abgebaut werden zu kdnnen
[167, Pkt19]. Die Biodegradation erfolgt durch Enzyme, Zellen oder andere
Organismen [167, Pkt. 51]. In Bezug auf Polymere bzw. Makromolekulen ist die
Biodegradation neben zellbedingtem Abbau zudem als die Verringerung der
molekularen Masse definiert [167, Pkt 21, 23], die durch die Kettenspaltung der
Makromolekile verursacht wird [167, Pkt 48]. Unter Bioerosion versteht man die
Degradation an der Oberflache, die durch zellulare Aktivitat erfolgt [167, Pkt. 25].
Dabei &ndert sich die molare Masse des Grundmaterials nicht [167, Pkt. 25]. Im Fall
der Bioresorption spricht man von der Fahigkeit des Korpers (Tier oder Mensch)
Material Uber natlrliche Signalwege (z.B. Metabolismus und Ausscheidung)
abzubauen [167, Pkt. 109+110]. Enzymatische Reaktionen werden diesbeziglich
nicht als biologische Aktivitdt angesehen [167, Pkt. 19]. Unter einer enzymatischen
Degradation versteht man stattdessen die Degradation aufgrund katalytischer
Aktivitat von Enzymen [167, Pkt. 68].

Da im Rahmen der vorliegenden Arbeit Prufkérper und Implantate aus
biodegradierbaren Polylactid-basierten Werkstoffen untersucht werden, wird in den
folgenden Abschnitten genauer auf das Abbauverhalten von Polylactiden und
Polylactid-basierten Verbundwerkstoffen eingegangen. Bei Polylactiden beginnt die
Degradation im Inneren und schreitet zur Oberflache hin fort (bulk degradation) [10,
S. 363]. Durch das Eindiffundieren von Flussigkeit erfolgt die Degradation im Inneren
der Implantate Gberwiegend durch hydrolytische Prozesse [33]. Diese werden durch
das degradationsbedingte saure Milieu im Inneren katalysiert. Unter physiologischen
Bedingungen degradieren Polylactide daher Uberwiegend hydrolytisch (Abb. 12). Die
Hydrolyse erfolgt Uberwiegend in den amorphen Bereichen, da dort das freie
Volumen groRer ist als in kristallinen Bereichen [97]. So kann in den amorphen
Bereichen entsprechend mehr Flissigkeit eingelagert werden [97].
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Abb. 12: Hydrolytische Kettenspaltung von Polylactid. Die Esterbindung (-COO) wird unter
Verbrauch eines Wassermolekiils aufgespalten [8], nach [137, S. 698].

Bei der Hydrolyse verringert sich nicht die Masse, sondern nur das Molekulargewicht
[33]. Sind die Molekllketten klein genug, konnen sie aus der Polymermatrix
herausdiffundieren [33]. In der Regel verliert die Randflache an Stabilitdt und bricht
auf, bevor die Degradationsprodukte ganzlich aus dem Werkstoff herausdiffundiert
sind [100]. Durch das plétzliche Aufbrechen der Randschicht gelangen die gelartigen
Degradationsprodukte in das Korpermilieu. Da Polylactide durch die Bildung von
Milchsaure einen aciden Abbau aufweisen, kdnnen dadurch die Einheilung verzégert
und AbstoBungs- und Entzindungsreaktionen hervorgerufen werden. Sind die
freiwerdenden Sauremengen gering, kann der Koérper den pH-Wert selbststandig
neutralisieren. Bei zu grol3en Mengen sind jedoch zusatzliche Pufferkomponenten
notig, um das Entziindungsrisiko zu mindern [3], [92]. Problematisch bei dem Abbau
von Polylactid ist besonders der pl6tzliche pH-Wert-Abfall, der durch die Freisetzung
der Degradationsprodukte nach dem Aufbrechen des Randbereiches verursacht
wird. Dadurch hat der Koérper keine Gelegenheit sich allmahlich an die neue
Umgebung anzupassen, sondern muss schnell reagieren.

Um die Saurebildung direkt zu neutralisieren, bevor die &uRere Schale aufbricht und
die Degradationsprodukte in das Korpermilieu gelangen, wurden bereits
verschiedene Studien zur Einbringung einer Pufferkomponente in die Polylactid-
Matrix durchgefuhrt [9], [11], [72], [73], [146], [155]. Dabei zeigte sich, dass Fullstoffe
die Matrix so verandern, dass es keine klassische bulk degradation mehr gibt. Die
Untersuchungen eines Verbundwerkstoffes aus PLLA und Hydroxylapatit zeigten,
dass die hergestellten Prifkérper homogen degradierten und es kein
Degradationszentrum gab [155]. Auch in einer anderen Studie konnte nachgewiesen
werden, dass Fullstoffe die Polymerdegradation beeinflussen kénnen [72]. Das reine
Polymer degradierte, indem sich im Inneren ein gelartiger Degradationskern bildete
(nach 24Wochen) , wa& hrend di e VerTCPn2Mi&enk-st of f e
%/75,9 Gew.-%) und PDLLA/Calciumhydrogenphosphat (CHP) (95,4 Gew.-
%/4,6 Gew.-%) im gesamten Volumen gelartig wurden (nach 72 Wochen) [72].
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Ara et al. untersuchten die Pufferkapazitaten verschiedener Calcium-haltiger
Fullstoffe in Polylactid-co-Glycolid (PLGA) (30 Gew.-% Flullstoff, 70 Gew.-% PLGA)
[9]. Es zeigte sich, dass die Degradationsrate des Verbundwerkstoffes mit
steigendem pH-Wert sank und die Degradationsrate bei Calciumcarbonat durch die
starkste Pufferung geringster war als bei Calciumphosphaten. Calciumcarbonat
zeigte zwar die beste Pufferfahigkeit, jedoch ist die Proliferation von mesenchymalen
Stammzellen von Ratten auf Calciumcarbonat schlechter als auf Calciumphosphaten
[71]. Bei der Untersuchung der osteogenen Marker konnte kein eindeutiger Einfluss
nachgewiesen werden, da die Zellen OPN am starksten auf Calciumcarbonat
exprimierten, COL | und Runx2 aber am st 2 fTER [71¢ Schibeu dt al.b
untersuchten die Pufferfahigkeit verschiedener carbonhaltiger amorpher
Calciumphosphate in Milchsaure [146]. Dazu stellten sie verschiedene Verhéltnisse
von Calciumcarbonat zu Calciumphosphat ein (12, 29 und 35 Gew.-%), um den
Mengeneinfluss zu untersuchen. 12 Gew.-% Carbonat zeigten keine Pufferwirkung,
wahrend 29 und 35 Gew.-% in einem ahnlichen Bereich um 5 mmol/g lagen (Abb.
13). Der direkte Vergleich von Hydroxylapatit (HA) und reinem Calciumcarbonat
zeigte, dass HA nur sehr geringe Mengen Milchsaure puffern kann, wohingegen 1 g
Calciumcarbonat bis zu 20 mmol Milchsaure neutralisieren kann (Abb. 13) [146].
Degradiert 1 g PDLLA vollstandig, entstehen dabei 13,9 mmol Milchsaure [147].
Daraus ergibt sich, dass 0,695 g Calciumcarbonat nétig sind, um 1 g PDLLA zu
puffern (Berechnungen basierend auf [147]). Ubertragen auf das in der vorliegenden
Arbeit verwendete PDLLA miuisste ein Verhéltnis von 59 Gew.-% Polymer und
41 Gew.-% Calciumcarbonat eingestellt werden. Dabei sind allerdings nicht die
Einflisse durch das Korpermilieu (z. B. Pufferfahigkeit der Korperflissigkeit, zellulare
Aktivitat) bertcksichtigt.

—=- ACP, 35% CaCO, --== ACP, 29% CaCO,
weeeee ACP, 12% CaCO, — ACP, without carbonate
W hydroxyapatite O calcite
8 "“\er
N o
7 \\ Q o o o 2 -

pH
a
|

lactic acid : ACP/mmol g-!

Abb. 13: Abhéangigkeit des pH-Wertes verschiedener Calciumphosphate bzw.
Calciumcarbonat in wassriger Milchsdure-Losung vom Verhaltnis Milchséure zu
keramischem Feststoffanteil (mmol Milchsaure pro g Feststoff). Alle Angaben beziehen sich
auf Gewichtsprozent. ACP: amorphes Calciumphosphat. [146]
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Schiller et al. fanden heraus, dass nicht die Menge des puffernden Fillers, sondern
dessen chemische Zusammensetzung entscheidend ist [146]. Es wurden
verschiedene Verbundwerkstoffe aus PDLLA und carbonathaltigem
Calciumphosphat (CaP+CC) hergestellt, die sich zum einen in ihrem Verhaltnis von
Polymer zu Keramik unterschieden und zum anderen in dem Calciumcarbonat-Anteil
im Calciumphosphat (12 bzw. 35 Gew.-%) [146]. Die Untersuchungen ergaben, dass
bei einem Werkstoff aus 75 Gew.-% PDLLA, 16,25 Gew.-% Calciumphosphat und
8,75 Gew.-% Calciumcarbonat eine ausreichende Pufferung erzielt werden konnte,
wahrend bei einem Werkstoff aus 50 Gew.-% PDLLA, 44 Gew.-% Calciumphosphat
und 6 Gew.-% Calciumcarbonat der pH-Wert schnell abfiel (Berechnungen basierend
auf [146]). In beiden Werkstoffvarianten war das Verhaltnis von Calciumcarbonat zu
PDLLA 0,12 (Berechnungen basierend auf [146]), so dass eine &hnliche pH-
Wertentwicklung zu erwarten gewesen ware.

Ein kritischer Aspekt bei Polymer-basierten Werkstoffen ist die Matrixquellung bei
Lagerung in Flussigkeit, die durch Aufnahme der Flissigkeit in die Matrix verursacht
wird. Cuhlmann beobachtete eine volumetrische VergréRerung von bis zu 26 Vol.-%
durch die Lagerung in Zellkulturmedium [33]. Er verglich das reine Polymer aus PLA-
PGA mit dem Polymer, in das 20 Gew.-% Calciumcarbonat integriert war [33]. Dabei
zeigten beide Werkstoffe ein ahnliches Ausmald der Matrixquellung. Insbesondere
bei der Verwendung solcher Verbundwerkstoffe fur die Herstellung
mafigeschneiderter Implantate ist das Quellverhalten sehr kritisch. Zum einen
verlieren die Strukturen auf diese Weise ihre urspriingliche Geometrie, zum anderen
kann umliegendes Gewebe durch eine Volumenvergrél3erung geschadigt werden.

In Bezug auf Polylactide wurden bereits zahlreiche In-Vivo-Untersuchungen
durchgefiihrt. Mainil-Varlet et al. untersuchten das Verhalten verschiedener
Polylactid-Varianten (PLLA, P(L/D)LA 95/5 % und P(L/DL)LA 95/5 %), die in Form
von Stiften subkutan in Schafe implantiert wurden [110]. Um das Implantat herum
bildete sich eine fibrése Grenzschicht. Zudem konnten Fresszellen nachgewiesen
werden, wobei die Zellreaktion in den ersten 6 Monaten aber am grof3ten war [110].
Die Reaktion war bei PLDLA am starksten, was dazu fuhrte, dass auch die
Degradation am weitesten fortgeschritten war. Ein Jahr nach der Implantation war
keines der Polymere vollstandig degradiert. Zu Beginn wiesen alle Polymere eine
Biegefestigkeit von ca. 150 MPa auf. Nach 20 Wochen zeigte PLLA noch eine
Biegefestigkeit von 100 MPa, wohingegen die anderen beiden Varianten nur noch
Werte von 20 und 10 MPa aufwiesen. Nach 50 Wochen wies PLLA immerhin noch
eine Festigkeit von 50 MPa auf, wahrend PLDLLA noch 10 MPa aufwies und PLDLA
mit 0 MPa keine mechanische Beanspruchbarkeit mehr besal3 [110]. Die Integration
v 0 n-Tribalciumphosphat in eine PLLA-Matrix (80 Gew.-% PLLA, 20 Gew.-% -G CP)
induzierte nach 24 Wochen eine signifikant hohere Knochenbildung als in der
Kontrolle, wobei die Knochenbildung bei reinem PLLA sogar ganzlich ausblieb [179].
Keines der Implantate war zu diesem Zeitpunkt vollstandig abgebaut. Die
Biegefestigkeiten des Verbundwerkstoffes und des reinen PLLAs waren zu Beginn
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ahnlich (ca. 150 MPa). 24 Wochen nach der Implantation fielen die Werte ab auf
83 MPa ( fICP/PLLA) und 56 MPa (PLLA) [179]. Die Implantation von Werkstoffen
aus Poly(96L/4D-L a c t i d)-TCR m Kanibchen zeigt nach 76 Wochen weder
Entzindungs- noch Abstol3ungsreaktionen [34]. Beim reinen Polymer blieb der
Kontakt zwischen Knochen und Implantat aus. Nur bei den Verbundwerkstoffen (10
und 24 Gew.-% - CP) konnte ein Knocheneinwachsen und eine Mineralisation
nachgewiesen werden, die bei dem hoheren Anteil an b-TCP am starksten waren
[34]. Der Vergleich der Abbauraten zeigte fir das reine Polymer und das Polymer im
Verbundwerkstoff &hnliche Werte, wobei die Degradation in vivo schneller verlief als
in vitro [34]. Ahnliche Ergebnisse erzielten auch Zhu et al., indem sie nachwiesen,
dass sich 24 Wochen nach der Implantation von PLLA kein neuer Knochen
unmittelbar um das Implantat gebildet hatte, wahrend bei einem Fullstoffanteil von
20 Gew.-% - CP neugebildeter Knochen nachgewiesen werden konnte [179]. Die
Untersuchungen von Renno et al. zeigten dagegen eine deutlich starkere
Knochenneubildung bei Verbundwerkstoffen aus Calciumphosphat (85 Gew.-% -U
TCP, 10 Gew.-% Dicalciumphosphatanhydrat, 5 Gew.-% Hydroxylapatit) und Poly-
(D,L-lactide-co-glycolid) (PLGA) im Vergleich zu reinem Calciumphosphat [140].

2.4 Generative Fertigung zur Implantatherstellung

Das Prinzip der generativen Fertigung beruht darauf, dass ein Bauteil schichtweise
zu einer dreidimensionalen Struktur aufgebaut wird [57, S. 4]. Eine Mdglichkeit ist,
eine Schmelze oder Suspension tropfenweise aufeinander zu platzieren [93, S. 79].
Das Auflésungsvermégen ist dabei unter anderem abhangig von der Tropfengrolie,
die wiederum abhangig von den FlieReigenschaften und der Viskositat der
Flissigkeit ist. Eine andere Mdglichkeit ist, das Bauteil aus einem Pulverbett heraus
lagenweise aufzubauen [142, S. 97]. Nach Auftragen einer Pulverschicht wird die
spatere Probengeometrie mit Hilfe eines Binders oder durch Aufschmelzen fixiert [57,
S. 47, 74]. Die Verwendung eines Lasers zum Aufschmelzen des Pulvers bietet die
Mdoglichkeit sehr feine Geometrien zu erstellen. Der Laserschmelzprozess (selective
laser melting = SLM) bendétigt eine schmelzfahige Komponente, z. B. Polylactid. Der
SLM-Prozess kann durch Variation diverser Parameter (z.B. Leistung,
Belichtungszeit) gezielt auf einzelne Materialien angepasst werden. Zudem kdénnen
durch die eingestellte Leistung auch die Dicke der Schmelzschicht und die
Uberlagerung dieser Schmelzschichten definiert werden. Die Herstellung von
Implantaten mittels SLM-Prozess bietet die Moglichkeit malRgeschneiderte,
patientenspezifische Geometrien herzustellen [57, S. 7], [174, S. 143]. Da keine
zerspanende Nachbearbeitung notig ist, kdnnen 3D-Strukturen im Prinzip direkt
eingesetzt werden. Die Implantate missen lediglich von Pulverresten befreit werden.
Die Einbringung einer interkonnektierenden Porenstruktur ist zum Beispiel durch
Spritzguss oder abrasive Prozesse nur sehr begrenzt moglich und erlaubt keine
definierte Porengrdf3e im Mikrometer-Bereich [50, S. 12]. Neben der Geometrie-
freiheit und Mal3haltigkeit ist beim additiven Aufbau ein grol3er Vorteil, dass es keinen
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Materialverschnitt gibt [50, S. 11]. Dies spielt in der Implantologie eine wichtige Rolle,
da aufgrund von Werkstoffreinheit und Zulassungsprufungen héaufig teure Werkstoffe
verwendet werden mussen.

Die Bauteilgeometrien werden mit Hilfe eines Computerprogramms erstellt und in
CAD-Dateien konvertiert. CT-Datenséatze der Patienten dienen in der Regel als
Rohdaten. Die Geometrien werden mit Hilfe des Programms in definierte Schichten
unterteilt. Die Schichtdicke kann in Abhéngigkeit der Bauteilanforderungen variiert
werden. Wichtig bei der Pulverbett-basierten generativen Fertigung ist eine
offenpordése Struktur, damit beim 3D-Aufbau nicht gebundenes Restpulver wieder
aus dem Bauteil entfernt werden kann. Basierend auf der erstellten Datei wird dann
das Bauteil in einer entsprechenden Anlage gefertigt. Da im Rahmen dieser Arbeit
auch Prufkorper mittels SLM-Prozess erstellt wurden, wird im Folgenden kurz das
Prinzip des SLM-Prozesses erlautert (Abb. 14). Uber eine Walze wird das Pulver aus
dem Pulverreservoir auf die Bearbeitungsflache aufgetragen. Das Pulverreservoir
wird mit Hilfe einer Hubautomatik verfahren. Nach Auftragen der Pulverschicht rastert
der Laser das Pulverbett ab und schmilzt die Stellen auf, an denen die spatere
Struktur entsteht. Nach Vollendung einer Schicht wird das Pulverbett automatisch
abgesenkt und mit Hilfe der Walze eine neue Pulverschicht aus dem Pulverreservoir
aufgetragen.

2 —

Laser- Walze

einheit 1

Pulverschicht

gelaserte Schichten Pulver-
reservoir

i

Abb. 14: Schema des Laserschmelz-Prozesses.
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3 Material und Methoden

In diesem Kapitel werden die in der vorliegenden Arbeit durchgefihrten
Untersuchungen beschrieben. Zunachst wird auf die Werkstoffaufbereitung und die
Prufkorperherstellung eingegangen. Daran anschlie3end erfolgen die Erlauterungen
zu den Versuchen hinsichtlich Mechanik, Degradation und zellbiologischer
Eigenschaften.

Im Rahmen der Arbeit wurde zunéchst Poly-(D,L-Lactid) (Resomer R 208, Evonik
Industries, Darmstadt) verwendet. Zusatzlich wurden Untersuchungen mit Poly-(L-
Lactid) (Resomer L206S, Evonik Industries AG, Darmstadt) durchgefuhrt. Neben b-
Tricalciumphosphat  (Biovision ~ GmbH, llmenau) wurden  verschiedene
Calciumcarbonat-Varianten (Schaefer Kalk GmbH & Co. KG, Diez) als Fullstoffe
verwendet. Die verwendeten Varianten unterschieden sich in der Geometrie der
Partikel:

1 rhomboedrisch grob (rg), Charge 02061201-07 (d50 = 2,5 um),

rhomboedrisch fein (rf), Charge 02061201-01 (d50 = 1,0 um),

kugelférmig fein, Charge 02061201-08 (d50 = 1,4 um),

kugelférmig grob/spharolithisch (sph), Charge 02061201-05 (d50 = 12,2 um),
nadelférmig (nad), Charge 02061201-04 (d50 = 0,4 pum) und

basisch, Charge 02061201-03 (d50 = 0,8 um).

Im Hinblick auf die biologischen Eigenschaften wurde zudem Strontiumcarbonat
(Merck KDaA, Darmstadt) verwendet.

= =2 4 4 A

3.1 Werkstoffaufbereitung

3.1.1 Pulverherstellung

Die Verbundwerkstoffe wurden Uber einen Mahlprozess aufbereitet. Der Mahlpro-
zess erfolgte mit Hilfe einer Rollenbank (Eigenbau), auf der das Mahlgut zusammen
mit ZrO,-Mahlkdrpern (Tosoh, Japan) in einer Polyethylen-Flasche gelagert wurde.
Es wurden verschiedene Verhaltnisse aus Poly-(D,L.-Lact i d) (AMDLLA),
cal ci ump h elf€R huadt Caldiumcarbonat (CC) eingestellt. Zudem wurden
unterschiedliche Varianten von Calciumcarbonat verwendet. Durch Variation der
Mahlparameter (Verhéltnis Mahlgut/ Mahlkdrper, Zusammensetzung der Mahlkérper,
Trommelvolumen, Mahlgeschwindigkeit, Mahldauer) konnte die PartikelgroRe
verschiedener Verbundwerkstoffe gezielt eingestellt werden. Aufgrund der Vielzahl
an Mahlparametern wurde die Pulverfeinheit jedoch ausschlie3lich durch Festlegung
der Mahldauer eingestellt. Die Ubrigen Mahlparameter wurden konstant gehalten
(Tab. 4). Um die Pulver mit einem Sieb mit einer Maschenweite von 100 um
abzusieben, mussten die Werkstoffe basierend auf 40-60 Gew.-% PDLLA 4 Wochen
aufgemahlen werden. Bei einem Polymeranteil von 70-95 Gew.-% verlangerte sich
die Mahldauer um eine Woche. Die folgenden Parameter konnten fir den
Aufbereitungsprozess definiert werden. Entsprechende Anpassung des Mahlgutes
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und der Kugelmassen erfolgte fur ein Trommelvolumen von 1000, 500, 250 und
50 ml.

Tab. 4: Parameter des Mahlprozesses zur Aufbereitung der Werkstoffe mit vergleichbarer
PartikelgroR3e.

Mahlgut- Mahlkorperzusammensetzung Trommel- Zusammen-
masse Kugeldurchmesser volumen | setzung

PDLLA/TCP/CC
(Gew.-%)
60/20/20

60/40/0
60/0/40 28
200 875 1000 500 2000 50/25/25
40/30/30
80/20
70/30

(¢)] 1 mm 10 mm 20 mm ()]
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Da sich gezeigt hatte, dass ein Abrieb der Polyethylen-Flasche wahrend des
Mahlprozesses nicht verhindert werden konnte, wurden die GefaRe von innen mit
einer Polyurethan-Gielimasse (GM 984-2, Ebalta Kunststoff, Rothenburg ob der
Tauber) beschichtet.

3.1.1.1 Einfluss des Polymergehalts

Um den optimalen Gehalt an Polymer im Werkstoff festzulegen, wurde der Anteil von
40 bis 60 Gew.-% variiert (Tab. 5). Ziel war dabei, den Polymeranteil so gering wie
moglich zu halten, um die knochenahnliche Struktur durch die hdheren
Keramikanteile nachzuahmen. Auf der anderen Seite musste der Polymeranteil so
hoch sein, dass die Implantate eine ausreichend hohe Stabilitat aufwiesen, da das
Polymer als stabilisierendes Adhasiv wirkte. Di e Ant ei-TGP umn
Calciumcarbonat (rhomboedrisch fein) wurden fir diese Untersuchungen zunéchst in
einem Verhdaltnis 1:1 verwendet. Die ZielgroRen der weiterfihrenden Unter-
suchungen waren neben der Probenstabilitdit die mechanischen und biologischen
Materialeigenschaften.

Tab. 5: Ubersicht tiber die Werkstoffe mit Variation des Polymer-Gehaltes.

Werkstoffkennzeichnung Werkstoffzusammensetzung

40 Gew.-% PDLLA
40P/30T/30CCrf 30 Gew.-% -f#CP
30 Gew.-% CCirf
50 Gew.-% PDLLA
50P/25T/25CCrf 25 Gew.-% -fCP
25 Gew.-% CCrf
60 Gew.-% PDLLA
60P/20T/20CCrf 20 Gew.-% -fCP
20 Gew.-% CCrf
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3.1.1.2 Einfluss der Struktur der Calciumcarbonatpartikel

Eingangs wurde stets eine Calciumcarbonat-Variante mit einer rhomboedrisch feinen
Partikelgeometrie (d90 = 0,5 pm) verwendet. Um den Einfluss der Partikelgeometrie
auf die Pufferfahigkeit zu untersuchen, wurden Werkstoffe mit verschiedenen CC-
Varianten aufbereitet (Tab. 6). Fir diese Untersuchung wurden die Werkstoffe nicht
Uber den herkdmmlichen Mahlprozess hergestellt, sondern 7 Tage ohne Mahlkdrper
zur Vermischung auf der Rollenbank gelagert. Es wurde jeweils ein Verhaltnis aus
80 Gew.-% PDLLA und 20 Gew.-% CC eingestellt. Auf -TRCP wurde verzichtet, um
ausschlielich durch das Calciumcarbonat eine Pufferwirkung zu erzielen. Das
verwendete PDLLA wurde vor der Verwendung im Werkstoff vorbehandelt, indem
70 g zusammen mit 258 g 20 mm-Mahlkugeln, 496 g 10 mm-Mahlkugel und 439 g
1 mm-Mahlkugeln 7 Tage auf der Rollenbank gelagert wurden.

Tab. 6: Ubersicht Uber die verwendeten Calciumcarbonat-Varianten (Angaben und Bilder
von Schaefer Kalk GmbH & Co. KG).

Calciumcarbonat- Partikeldurchmesser Geometrie der Partikel
Variante (d50) (Aufnahmen von Schaefer Kalk)

rhomboedrisch fein

rhomboedrisch grob 2,5 um

nadelférmig 0,4 pym
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kugelformig 1,4 um

sphéarolithisch

(groBe Kugeln) 12,2 um

basisch 0,8 um

Zudem wurden basierend auf einer Zusammensetzung von 60 Gew.-% PDLLA,
20 Gew.-% HCP und 20 Gew.-% CC Werkstoffe mit vier verschiedenen CC-
Varianten Uber den herkdmmlichen Mahlprozess aufbereitet (Tab. 7).

Tab. 7: Aufbereitete Verbundwerkstoffe mit unterschiedlichen Calciumcarbonat-Varianten
bei gleicher Zusammensetzung.

Werkstoffkennzeichnung Zusammensetzung Calciumcarbonat-Variante
60/20/20rf rhomboedrisch fein
-0,
60/20/20rg 60 Gew.-% PDLLA rhomboedrisch grob
20 Gew.-% -HCP —
60/20/20nad 20 Gew.-% CC nadelférmig
60/20/20sph spharolithisch

3.1.1.3 Einfluss der Anteile der keramischen Komponenten

Bei der Festlegung der Anteile der keramischen Komponenten musste ein
Kompromiss zwischen Pufferfahigkeit (CaCOs; § , -TGP 2) und knochen&hnlicher
Eigenschaften ( fICP §, CaCOs; 7) eingegangen werden. So wurde die Anteile
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jeweils von 0 bis 40 Gew.-% variiert (Tab. 8). Gleichzeitig wurde zudem der Einfluss
des Keramik-Verhéaltnisses bei unterschiedlichen CC-Varianten untersucht (Tab. 8).

Tab. 8: Variation der Anteile der keramischen Komponenten.

Anteil
Anteil PDLLA Ant e-TGQP Calciumcarbonat

Werkstoffkennzeichnung

(Gew.-%) (Gew.-%) (Gew.-%)
(CC-Variante)
60/40TCP 40 -
60/35/5rf 35 5 (rhomb. fein)
60/35/5rg 35 5 (rhomb. grob)
60/27,5/12,5tf = 27,5 12,5 (thomb. fein)
60/27,5/12,5rg % 50 27,5 12,5 (rhomb. grob)
60/25/15sp E 25 15 (spharolithisch)
60/20/20rf Q 20 20 (thomb. fein)
60/20/20rg 20 20 (rhomb. grob)
60/20/20nad 20 20 (rhomb. nadelig)
60/40CCrf - 40 (rhomb. fein)

3.1.1.4 Materialoptimierung fur die Anwendung im Laserschmelzprozess

Da sich gezeigt hatte, dass ein PDLLA-Anteil von 60 Gew.-% ein guter Kompromiss
fur die Anwendung im Laserschmelzprozess ist, wurde dieser Anteil fur die weiteren
Untersuchungen festgelegt. Da jedoch Calciumcarbonat im SLM-Prozess zu einer
starken degradationsbedingten Verfarbung der Prufkorper fihrte, wurde in weiteren
Testreihen deren Ursache erforscht. Da diese Verfarbung bei den Werkstoffen aus
PDLLA uTC® beb den untersuchten Laserleistungen bzw. Energiedichten
ganzlich vermieden werden konnten, wurde zunéachst ein Werkstoff aus PDLLA und
b-TCP (80/20 Gew.-%) mit dem herkdmmlichen Mabhlprozess hergestellit.
AnschlieRend wurde mit Hilfe eines Speedmixers (SpeedMixer DAC 150.1 FVZ,
Hausschild, Hamm) Calciumcarbonat (rhomboedrisch fein) eingebracht. So konnte
sichergestellt werden, dass sich die Partikelgeometrie des Calciumcarbonats nicht
veranderte. Dazu wurde 10 g des Ausgangswerkstoffes (PDLLA/TCP) mit 2 g CC
vermengt, wobei ein Verhaltnis von 66 Gew.-% PDLLA, 17 Gew.-% -4 CP und
17 Gew.-% CC eingestellt wurde. Diese Mischung wurde dann zweimal jeweils
20 sec und anschlieBend zehnmal 10sec bei 2500 U/min im Speedmixer
homogenisiert. Die Zeiten mussten so kurz wie moglich gehalten werden, da das
Pulver bei geringer Erwarmung bereits aufquoll und die Homogenisierung
erschwerte. Auf diese Weise wurden zwei Werkstoffe hergestellt, die sich in der
Calciumcarbonat-Variante (rhomboedrisch fein bzw. spéarolithisch) unterschieden, um
den Einfluss der Partikelgeometrie auf die Polymerdegradation zu ergrinden.
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3.1.1.5 Zugabe von Strontium-haltigen Komponenten

Aufgrund der nachweislich positiven Einfllisse von Strontium auf den Knochenaufbau
wurden zudem Strontium-haltige Verbindungen in den Verbundwerkstoff integriert.
Dazu wurden  Strontiumcarbonat (SC) wund Strontum-substi tut ertes
Tricalciumphosphat (Sr13TCP) verwendet (Tab. 9). Die Synthese von Strontium-
substituierten Calciumphosphaten wurde in der Arbeitsgruppe bereits etabliert [2].
Dazu wurde ein nasschemischer Herstellungsprozess entwickelt, der die exakte
Einstellung des Calcium/Phosphat-Verhéltnisses sowie des Calcium/Strontium-
Verhaltnisses ermdglicht [2]. In dem hier verwendeten Werkstoff waren 13 % der
Calcium-Platze durch Strontium ersetzt. Zur besseren Vergleichbarkeit sind in
Tabelle 10 die Anteile an Strontium (in Gew.-%) in den Werkstoffen angegeben. Die
Anteile an Strontium in dem vier- und zweikomponentigen Werkstoff sind etwa gleich,
wahrend der Anteil in dem Werkstoff aus 60 Gew.-% PDLLA, 20 Gew.-% - CP und
20 Gew.-% Calciumcarbonat etwa doppelt so hoch war (Tab. 10).

Tab. 9: Ubersicht tiber die Werkstoffe mit Strontium-haltigen Verbindungen.

Werkstoffkennzeichnung Werkstoffzusammensetzung

60 Gew.-% PDLLA
60P/20T/20SC 20 Gew.-% -HCP
20 Gew.-% SC

60 Gew.-% PDLLA
20 Gew.-% -HCP

60P/20T/10CC/10SC
10 Gew.-% CC
10 Gew.-% SC
-0
60P/40Sr13TCP 60 Gew.-% PDLLA

40 Gew.-% Sr13TCP

Tab. 10: Vergleich der Strontiumgehalte der verschiedenen Werkstoffe.

Masse SrCO; Masse Sr?*
Werkstoff (mg) (mg)

in einer 300 mg-Probe
30 17,8 59

Anteil Sr?*
(Gew.-%)

60P-20T-10CC-10SC

60P-20T-20SC 35,7
Masse Sr13TCP Masse Sr?* Anteil Sr?*
Werkstoff (mg) (mg) (Gew.-%)

in einer 300 mg-Probe
120 16,8 5,6

60P-40SrTCP
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3.1.2 Charakterisierung der Werkstoffe

Werkstoff- und Phasenreinheit

Um das Mahlgut auf einen mdglichen Polyethylen-Abrieb des Behdlters hin zu
untersuchen, wurde eine Messung mittels dynamischer Differenzkalorimetrie (DSC)
am Institut fir Kunststoffverarbeitung (IKV) der RWTH Aachen durchgefiihrt. Dabei
wurde das Pulver auf 200 °C aufgeheizt. Die Anderung im Energiefluss fir
Polyethylen war im Bereich zwischen 100 und 110 °C zu erwarten. Die Schmelz-
punkte der Einzelkomponente resultieren in einem Sprung in der Temperaturkurve.
Dieser Nachweis erlaubte jedoch nur einen qualitativen Nachweis. Zusatzlich wurde
die Elementzusammensetzung mittels Rontgenfluoreszenz-Analyse (RFA) (PW2405,
Philips, Almelo, Niederlande) am Institut fur Gesteinshittenkunde (GHI) der RWTH
Aachen bestimmt, um Kationen von moéglichen Fremdstoffen zu identifizieren. Zur
Sicherstellung der enthaltenen Kristallstrukturen wurde am GHI auch eine
Rontgenbeugungs-Analyse (RBA) (D8 Advance, Bragg Brentano, Bruker AXS,
Karlsruhe) durchgefiihrt. Die Verteilung der Einzelkomponenten wurde in der
Elektronenmikroskopischen Einrichtung (ELMI) der Uniklinik Aachen anhand
rasterelektronenmikroskopischer Messungen (Enviromental Scanning Electron
Microscope XL 30 ESEM, Fei, Hilsbro, USA) analysiert. Dabei wurden die Elemente
aufgrund der Unterschiede in der Ordnungszahl und der sich daraus ergebenden
Unterschiede in der Ruckstrahlintensitat zugeordnet: je groRer die Protonenzahl des
Atoms, desto hoher die Wahrscheinlichkeit, dass ein Strahl auf ein Proton trifft und
daran gestreut wird. Die angelegte Spannung betrug 10 kV. Parallel wurde eine
Elementanalyse mittels energiedispersiver Réntgenspektroskopie (EDX) (TEAM EDS
System for SEM, EDAX, Mahwah, USA) durchgefuhrt.

Partikelgrofl3e

Zu den wichtigsten Pulvereigenschaften im Hinblick auf die spatere Verwendung der
Verbundwerkstoffe im Laserschmelzprozess (SLM) gehort die Partikelgrof3e der
Werkstoffe. Die Zielkorngrof3e lag bei einem d(90)-Wert von 100 um. Da eine spétere
Porengrof3e in den Implantaten im Bereich von 500 um angestrebt wurde, sind nur
durch eine PartikelgroRe der Pulver unter 100 um ausreichend diinne Schichten fur
feine Porenstrukturen realisierbar. Um dies zu u(berprufen, wurden die Pulver
zunachst durch ein Sieb mit einer Maschenweite von 100 um abgesiebt.
AnschlieBend wurde die PartikelgroBe am GHI mittels Lasergranulometrie
(Mastersizer 2000, Malvern Instruments, Malvern, GroRRbritannien) bestimmt. Die
Lasergranulometrie basiert auf dem Prinzip der Lichtstreuung. Je gré3er ein Partikel
ist, desto groRer ist seine Oberflaiche und somit die Flache, auf die die
Laserstrahlung auftrifft und gestreut wird. Bei den ersten Analysen wurden die
Messungen sowohl mit als auch ohne Ultraschallbehandlung durchgefiihrt, um zu
untersuchen, ob es eine Agglomerat-Bildung gab bzw. wie gro3 die Differenz
zwischen den beiden Groéfien war. Die Messungen unterscheiden sich darin, dass bei
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zusatzlicher Ultraschallbehandlung mdogliche Agglomerate in einzelne Partikel
aufgeldst werden kénnen.

Polymerdegradation

Da die Materialaufbereitung zum einen bei Raumtemperatur erfolgte und diese
zudem zu einer mechanischen Zerkleinerung der Polymerketten fihren kann, wurde
eine Messung mittels Gelpermeationschromatographie (GPC) durchgefuhrt. Durch
diese Messung wurde die Molmasse des Polymers bestimmt, um den Polymerabbau
zu dokumentieren. Die Analysen wurden anhand eines Verbundwerkstoffes aus
60 Gew.-% PDLLA, 20 Gew.-% - CP und 20 Gew.-% CCrf durchgefuhrt. Vor der
Messung mussten zunachst die keramischen Bestandteile aus dem Verbundwerk-
stoff gelést werden, da diese das Ergebnis verfalschen kénnen. Dazu wurden die
Werkstoffe in Chloroform gel6st und filtriert (0,2 pum-Filter). Zusatzlich wurden die
Mischungen zentrifugiert, um die gesamt Keramik zu entfernen. Als Referenz wurde
die Molmasse des reinen Polymers bestimmt. Fur die Messung wurden der Werkstoff
und das Polymer in Chloroform gemessen. Die Messkalibrierung erfolgte mittels
PMMA. Als Detektor wurde ein Sedere Sedex 85 verwendet.

3.1.3 Herstellung der Prufkorper

Um die Werkstoffe genauer charakterisieren zu kdonnen, wurde eine Methode zur
Prufkorperherstellung etabliert. Um den spater zu verwendenden Laserschmelz-
prozess zu simulieren, wurden zunachst Prufkorper hergestellt, indem das Pulver in
zylinderférmigen Schalen (g = 12 mm) aus Aluminiumfolie gefillt und 1 h bei 200 °C
im Ofen aufgeschmolzen wurde. Um eine hohere Prifkérperdichte zu erreichen,
wurden die Verbundwerkstoffe in einer weiteren Versuchsreihe mit Hilfe einer
Stahlmatrize (Stempeldurchmesser 12 mm) und einer Universalprifmaschine (Z030,
Zwick, Ulm) kaltverpresst (60 sec mit 3 kN) und anschlielend wie zuvor im Ofen
aufgeschmolzen. Da die ersten Prifkérper durch die Erwarmung insbesondere in
Richtung der Prufkorperdicke aufquollen, wurden die Prufkdrper zwischen zwel
Platten gelagert, um eine Ausdehnung in diese Richtung zu verhindern.

Um dichtere und formtreuere Prufkdrper zu erzeugen, wurde im Weiteren ein
Prozess entwickelt, bei dem Press- und Schmelzprozess kombiniert wurden. Dazu
wurde eine Stahlmatrize mit einem Stempeldurchmesser von 12 mm (Abb. 15) auf
die gewinschte  Temperatur  erhitzt und  anschlielBend mit  dem
Verbundwerkstoffpulver beflllt. Durch Aufbringen einer Presskraft von 3 kKN mit der
Universalprifmaschine und einer Haltezeit von 180 sec wurde das Pulver verdichtet.
Um die Polymerdegradation zu beschranken oder sogar zu verhindern, wurde die
Presstemperatur mdglichst gering gehalten. Dazu wurden Versuche bei drei
verschiedenen Temperaturen durchgefihrt (130, 140 und 150 °C). Die spatere
Probendicke konnte durch die Materialmenge eingestellt werden. Fir die
Standardproben wurden 300 mg Pulver eingesetzt. Um sicherzustellen, dass die
Prafkorper ganzlich aufgeschmolzen waren, wurde deren innere Struktur anhand der
Bruchflachen nach einem Kryobruch am Rasterelektronenmikroskop in der ELMI



3 Material und Methoden 37

untersucht.  Zudem  wurde die  Molmasse des  Polymers  mittels
Gelpermeationschromatographie am Leibniz-Institut fur Interaktive Materialien (DWI)
der RWTH Aachen bestimmt (vgl. Kap. 3.1.2), um den Einfluss des
Warmpressprozesses auf die Degradation zu untersuchen. Da sich gezeigt hatte,
dass uber den Warmpressprozess reproduzierbare Ergebnisse erzielt werden
konnten, wurden die weiteren Experimente anhand dieser Prufkdrper durchgefihrt.
Fur die Untersuchungen der PLLA-basierten Werkstoffe musste der
Warmpressprozess angepasst werden. Da es sich um ein teilkristallines Polymer
handelt, ist eine hohere Energie zum Aufschmelzen nétig. Dazu wurden Versuche
bei Temperaturen von 150, 180 und 200 °C durchgefuhrt.

Abb. 15: Stahlmatrize zur Herstellung der warmgepressten Prifkorper.

Zusatzlich wurden am Fraunhofer Institut flr Lasertechnik (ILT Aachen) von
Christoph Gayer aus den hergestellten Werkstoffen Prufkdrper mittels
Laserschmelzprozess (COj-Laser) hergestellt. Dazu wurde am ILT ein Prozess
entwickelt, der die Verarbeitung der Werkstoffe zulie3. Parameter im Prozess waren
neben der Energiedichte der Laserstrahlung (39 W/mm?2) und dem Spurabstand
(20 um) auch die Scangeschwindigkeit (2000 mm/s) und die Schichtdicke (50 pm).
Es wurden vier verschiedene Werkstoffe analysiert, die jeweils auf 60 Gew.-%
PDLLA basi e {TCRANtie Warea 20p30, 35 und 40 Gew.-%. Der restliche
Anteil war Calciumcarbonat.

Ein Werkstoff aus 77 Gew.-% PLLA und 23 Gew.-% wurde mit den folgenden
Laserparametern zu Prufkdrpern verarbeitet: eine Scangeschwindigkeit von 50 mm/s,
ein Spurabstand von 20 um und eine Schichtdicke von 50 um. Die Energiedichte der
Strahlung wurde von 3,4 W/mm2 bis 6,4 W/mm? variiert.

In verschiedenen Untersuchungen wurden die Laserparameter teilweise variiert. Auf
diese wird in den Kapiteln zu den entsprechenden Versuchen eingegangen.
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3.2 Mechanische Charakterisierung

3.2.1 Bestimmung der elastischen Konstanten

Die elastischen Konstanten wurden bendétigt, um die Biegefestigkeit mittels Ball-on-
three-balls-Test bestimmen zu kénnen [23], [24], [36]. Dazu wurde die Poissonzahl
mit Hilfe des Elastizitatsmoduls (E) und des Schubmoduls (G) berechnet (Gl. 3)
[184].

4 — P (Gl. 3)

Der E-Modul und der G-Modul wurden jeweils mit Hilfe von zwei verschiedenen
Messmethoden bestimmt: der Resonanzfrequenz-Dampfungsanalyse (RFDA) und
der GrindosoniccMet hode (-MEubeHdé&dl) I Da es sich
zerstorungsfreie Analysen handelt, konnten die Prifkorper fur beide Messungen
verwendet werden. Dies hatte zudem den Vorteil, dass die Ergebnisse direkt
miteinander verglichen werden konnten. Bei der RFDA, die am Institut fur
Gesteinshittenkunde (GHI) durchgefuhrt wurde, wurde eine Probe mit den
Abmessungen 5 x 5 x 52 mm3 (b x h x I) fir den E-Modul und 6 x 19 x 52 mm3 fur
den G-Modul auf einem Drahtgeriist gelagert. Dabei unterschieden sich die
Messungen in der Art der Lagerung. Die E-Modul-Probe wurde auf zwei parallelen
Drahten gelagert, die G-Modul-Probe auf zwei kreuzformig angeordneten Dréhten
(Abb. 16) [184]. Die Proben wurden durch einen mechanischen Impuls in
Schwingung versetzt. Die Prufkdrper wurden jeweils auf den Knotenpunkten fir die
Grundfrequenz von Biege- und Torsionsschwingung angekoppelt. Fur die
Bestimmung des E-Moduls erfolgte die Anregung zentriert auf der Probe (Abb. 16a),
fur die Bestimmung des G-Moduls am Rand (Abb. 16b). Das entstandene akustische
Signal wurde durch ein Mikrophon aufgezeichnet. Uber eine Software wurde das
Signal in E-Modul, G-Modul und Poissonzahl umgerechnet. Die Grindosonic-
Methode erfolgte am Institut fir Werkstoffanwendungen im Maschinenbau (IWM). Die
Messung unterschied sich von der zuvor durchgefihrten dadurch, dass der
mechanische Reiz nicht durch héandisches Anstol3en, sondern durch das
Fallenlassen einer Kugel aufgeltst wurde. Nachdem der Prifkérper auf zwei Stitzen
gelagert wurde (Abb. 16), wurde eine kleine Kugel aus definierter Hohe auf die Probe
fallen gelassen. Die Auflager waren in diesem Fall keine Drahte, sondern steife
Kunststoffhalter. Durch den mechanischen Reiz wurden auch hier Schwingungen
ausgelost, die Uber ein Mikrophon aufgenommen wurden. Die Auswertung erfolgt
ebenfalls Gber eine Software zur Frequenzanalyse.

bei
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Abb. 16: Grindosonic: Impulsanregungsverfahren: Messaufbau und Anregungsorte beim
Biegeschwingmodus fur den E-Modul (a) und Torsionsschwingmodus fur den G-Modul (b).
Legende: (1) Mikrophon, (2) Keramikstab zum Piezo-Messwertaufnehmer, (3) Lage von
Biegeschwingungsknoten, (4) Impulsgeber, (5) Lage von Torsionsschwingungsknoten [184].

Die Messung mittels Kugelfallmethode wurde wiederholt, nachdem die Prufkdrper
zwei bzw. funf Wochen in Wasser gelagert worden waren. Nach 15-monatiger
Lagerung wurde die Messung mittels RFDA wiederholt.

3.2.2 Biegefestigkeit

Die Biegefestigkeit der hergestellten Prifkorper (warmgepresst und SLM) wurde mit
Hilfe des Ball-on-three-balls-Test analysiert [23], [24], [36]. Die Messmethode wurde
von Danzer et al. entwickelt und ist fir sprode Werkstoffe geeignet. Da die
hergestellten Prufkoérper unter Biegung ein sprodes Bruchverhalten zeigten, konnte
diese Messmethode verwendet werden. Der Vorteil der Messmethode liegt darin,
dass geringe Abweichungen von der idealen Geometrie keinen Einfluss auf die
Biegefestigkeit haben. So wird auch der Einfluss durch Kanteneffekte
ausgeschlossen [35]. Ein weiterer Vorteil ist, dass zudem sehr kleine Prufkérper
getestet werden konnen [36]. Da die Prufkdrper durch den Warmpressprozess
geringe Variationen in der Probendicke oder auch eine Durchbiegung aufwiesen, war
dieser Test besonders geeignet. Zur Messung wurden die Proben von einer Seite
mittig durch eine, auf der anderen Seite durch drei dichtgepackte Stahlkugeln
belastet (Abb. 17a und b). Durch punktuelle Auflager und einen quasi-
freischwebenden Aufbau konnten Reibkrafte minimiert werden [36]. Der
Probenradius wurde definiert mit R, der Abstand zwischen Kugelmittelpunkt der
einzelnen Kugel (= Probenmittel-punkt) und Mittelpunkt einer der drei anderen
Kugeln mit R, und der Kugelradius mit Ry, (Abb. 17c). Der Aufbau wurde bis zum
Bruch belastet und die bruchauslésende Kraft dokumentiert. Anhand dieser Kraft F,
der Probengeometrie (Durchmesser B umd Dick
berechnet (Gl. 4 und GI. 5).
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Abb. 17: Messaufbau beim Ball-on-three-balls-Test: Aufsicht und Seitenansicht (a),
Versuchsaufbau (b) und Definition der Variablen [24] (c).

Die Literatur gibt die Konstanten cg bis cg fur definierte Poissonzahlen an [24]. Liegt
die bestimmte Poissonzahl nicht in diesem Bereich, kénnen die Konstanten
interpoliert werden (Gl. 6) [23].

A jo: °
5 (Gl. 4)
v + 0 = 0 ¥ [0)
0.Y . o W W?y W? w? .Y
Q—h—f & Y Y Y 2p Hr— (Gl. 5)
Y'Y n 20 Y
P Oz
QOhY—Fi Qohiﬁ Z"QbF;iﬁ Gl. 6
YUY Y'Y YUY (Gl 6)

3.2.2.1 Biegefestigkeit warmgepresster Prifkorper

Fur die Messung der Biegefestigkeit der warmgepressten Priufkérper wurden pro
Werkstoff 30 Prifkérper verwendet. Pro Prufkdrper wurden dazu jeweils 300 mg
Material verwendet. Die Herstellung der Prifkérper erfolgte Uber den
Warmpressprozess wie in Kapitel 3.1.3 beschrieben. Die folgenden Werkstoffe
wurden untersucht:

1 40/30/30rf,

1 50/25/25ff,

1 60/20/20rf, 60/20/20rg und 60/20/20nad,
1 60/27.5/12.5rf und 60/27.5/12.5rg und

1 60/35/5rf und 60/3/5rg.

Zum Vergleich wurde auch reines PDLLA mittels Ball-on-three-balls-Test analysiert,
obwohl dieser nur fir sprode Werkstoffe geeignet war. Parallel wurden daher ein
Vier-Punkt-Biegetest sowie ein Drei-Punkt-Biegetest durchgefiihrt. Der Vier-Punkt-
Biegetest wurde mit der Universalprifmaschine, einem Auflagerabstand von 20 mm
und einer Belastungsgeschwindigkeit von 1 mm/min durchgefuhrt. Der 3-Punkt-
Biegetest wurde ebenfalls mit der Universalprifmaschine durchgefihrt. Es wurden
verschiedene Priufkdrperabmessungen getestet, wobei ein Teil der Prufkorper nicht
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der von der Norm geforderten Geometrie entsprach [185]. Bei den nicht der Norm
entsprechenden Stdben wurde ein Auflagerabstand von 11 mm und 25 mm gewabhlt,
sowie eine Belastungsgeschwindigkeit von 1 mm/min. Bei den normahnlichen Staben
wurden ein Auflagerabstand von 40 bzw. 32 mm sowie eine Belastungsgeschwindig-
keit von 1 mm/min gewahlt. Die bruchauslosende Kraft wurde dokumentiert.

3.2.2.2 Biegefestigkeit der SLM-Prufkdrper

Die SLM-Priufkérper wurden am Institut fur Lasertechnik (ILT) hergestellt. Die
Parameter im Laserprozess (Laserleistung und die Scangeschwindigkeit) wurden
dabei fur die unterschiedlichen Verbundwerkstoffe so angepasst, dass alle Bauteile
eine vergleichbare Dichte aufwiesen. So galt die Dichte der Prufkdrper bei der
Bestimmung der Biegefestigkeiten als Konstante. Die Biegefestigkeit wurde mit der
gleichen Methode wie bei den warmgepressten Prifkorpern ermittelt. Die Seite, die
im SLM-Prozess auf der Bauplattform gelegen hatte, wurde bei der Messung stets
nach unten gelagert und lag somit auf der einzelnen Kugel auf (Drucklastspannungs-
Seite). Pro Werkstoff wurden abweichend von der Norm nur jeweils funf Prufkdrper
untersucht, da der Probenaufwand sehr hoch war und aufgrund der hohen Kosten
nur wenig Material zur Verflgung stand, die Standardabweichungen bei den
Festigkeitswerten aber sehr gering waren. Neben der Werkstoffzusammensetzung
wurde zudem der Einfluss der Energiedichte der Laserstrahlung auf die Festigkeit
untersucht. Die folgenden Priufkérper wurden untersucht:

PDLLA-Werkstoffe (jeweils 5 Priifkérper pro Werkstoff und Energiedichte)

1 60/20/20rf: 39 W/mm? und 44 W/mmz, @ =10 mm, t = 2 mm,

1 60/30/10sp: 39 W/mm?2 und 44 W/mm?2, @ =10 mm, t = 2 mm,

1 60/35/5sp: 39 W/mm?2 und 44 W/mmz2, @ =10 mm, t =2 mm und
1 60/40TCP: 39 W/mm?2 und 44 W/mmz, @ =10 mm, t = 2 mm.

PLLA-Werkstoffe (jeweils 4 Prifkdrper pro Werkstoff und Energiedichte)

1 76PLLA/24CCsp-3,4 W/mm?, @ =10 mm, t=2 mm

1 76PLLA/24CCsp-3,9 W/mm?, @ =10 mm, t=2 mm

1 76PLLA/24CCsp-4,4 W/mm?, @ =10 mm, t=2 mm

1 76PLLA/24CCsp-4,9 W/mm?, @ =10 mm, t=2 mm

1 76PLLA/24CCsp-5,9 W/mm?, @ =10 mm, t=2 mm
3.2.3 Druckfestigkeit

3.2.3.1 Druckfestigkeit warmgepresster Prufkorper

Fur die ersten Untersuchungen zur Druckfestigkeit der Werkstoffe wurden dichte
Prufkorper aus 60/20/20rf mittels Warmpressprozess hergestellt. Aufgrund einer
groBeren Pulvermenge wurden die Pressparameter angepasst (5000 N, 240 sec
Haltezeit). Da die ersten Pressversuche mit 2 g Pulvermaterial nicht zu formtreuen
Prifkérpergeometrien fuhrten, wurde das Material nach dem Pressen in der Form bis



42

zum Abkuhlen auf Raumtemperatur in der Matrize belassen. Anschlie3end wurden
die Prifkorper vermessen und bis zum Bruch mit Hilfe der Universalprifmaschine
belastet. Parallel wurden in einen Teil der Prufkorper jeweils ein Kanal (@ =5 mm)
langs der Probe gebohrt, um den Einfluss einer Struktur zu untersuchen. Diese
Prufkorper wurden mit den gleichen Parametern wie die Prufkdrper ohne Kanal
untersucht.

3.2.3.2 Druckfestigkeit der SLM-Prufkorper

Zur ersten Abschéatzung der leistungsabhéangigen Druckfestigkeit von SLM-
Prufkorpern wurden vier verschiedene Prufkorper aus 60 Gew.-% PDLLA und
40 Gew.-% ACP bei unterschiedlichen Energiedichten der Laserstrahlung
(2,5W/mmz2, 2,9 W/mmz, 3,4 W/mm?2 und 3,9 W/mm?) hergestellt. Die Abmessungen
betrugen 6,5 x 6,5 x 6 mm3 (I x b x h). Die Prufkérper wurden mit Hilfe einer
Universalprifmaschine belastet, bis die Messung abbrach. Die Kraft, die zum Bruch
fuhrte, wurde aufgenommen und daraus die Bruchspannung berechnet.

In einer zweiten Versuchsreihe wurden SLM-Prufkdrper aus 77 Gew.-% PLLA und
23 Gew.-% sphérolithischem Calciumcarbonat untersucht. Die Laserparameter
waren eine Energiedichte der Laserstrahlung von 1,1 W/mm?, eine
Scangeschwindigkeit von 50 mm/s sowie ein Spurabstand von 20 um (Entwicklung
und Herstellung ILT Aachen). Entsprechend der Norm ISO 604 betrugen die
Prufkorperabmessungen 10 x 10 x 4 mm? [186]. Die Prufkérper wurden hochkant
beansprucht.

3.2.4 Dynamische Beanspruchung

3.2.4.1 Druckfestigkeit warmgepresster Prifkorper

Basierend auf der bestimmten Druckfestigkeit (vgl. Kap.3.2.3.1), wurden Prufkérper
mit einem zentralen Kanal auch unter dynamischer Belastung untersucht. Die zuvor
bestimmte Bruchfestigkeit galt bei dieser Untersuchung der Festlegung der
Maximalkraft. So wurden die Experimente oszillierend zwischen 10 % der Oberlast
(580 N) und 70 % (5800 N) der bestimmten Druckfestigkeit (8300 N) durchgefihrt.
Die Mittelspannung lag bei 3190 N. Die Belastungsfrequenz lag bei 3 Hz, die
angestrebte ertragbare Zyklenzahl bei 1 Mio.

3.2.4.2 Druckfestigkeit der SLM-Prufkdrper

Die in Kapitel 3.2.4.1 beschriebene Messung wurde auch an SLM-Prifkérpern aus
77 Gew.-% PLLA und 23 Gew.-% spharolithischem Calciumcarbonat durchgefihrt.
Die verwendeten Priufkdrper entsprachen derer, die fir die einfachen Drucktests
verwendet wurden (vgl. Kap. 3.2.3.2).
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3.3 Degradation

3.3.1 Untersuchung des pH-Wertes bei beschleunigter Degradation

Da sich PDLLA erst nach mehreren Monaten abbaut, wurden zunachst
Degradationsstudien bei erhéhter Temperatur durchgefihrt, um den Polymerabbau
zu beschleunigen und schneller belastbare Aussagen zum Pufferverhalten der
entwickelten Werkstoffe zu treffen. Um die Materialeigenschaften nicht grundsétzlich
zu andern, wurde eine Lagertemperatur unterhalb der Glasiibergangstemperatur
(Te = 63°C) gewahlt. Da verschiedene Varianten von Calciumcarbonat zur
Verfligung standen, die sich in der Geometrie der Partikel unterschieden (vgl. Tab.
6), wurde zunachst der Einfluss der Partikelstruktur auf die Pufferfahigkeit der
Verbundwerkstoffe untersucht. Die Zusammensetzungen aller Werkstoffe betrugen
80 Gew.-% PDLLA und 20 Gew.-% Calciumcarbonat. Die Werkstoffe wurden
aufbereitet, indem 1,6 g aufgemahlenes PDLLA mit 0,4 g der entsprechenden
Calciumcarbonat-Variante 7 Tage lang in einer 50 ml-Polyethylen-Flasche auf einer
Rollenbank miteinander vermischt wurden. Anschlielend wurden Uber einen
Warmpressprozess (150 °C) aus jeweils 500 mg Pulver zylinderférmige Prifkorper
hergestellt. Die Pressparameter entsprachen den Standardparametern (vgl. Kap.
3.1.3). Entsprechend der Norm ISO 15814 wurden die Prifkérper in S6rensen-Puffer
gelagert [188], da dieser einen pH-Wert von 7,4 aufweist und somit im
physiologischen Bereich liegt. Der Sérensen-Puffer setzt sich zu 18,2 % der Lésung
A und 81,8 % der Losung B zusammen:

A: 1/15 mol/l KH,PO,4
B: 1/15 mol/l Na,HPO,4

Nachdem die Proben 15 min im Ultraschallbad gereinigt und von beiden Seiten fir
15 s mit UV-Licht bestrahlt worden waren, wurden die Prifkorper einzeln mit jeweils
20 ml Puffer in einer 50 ml-Polyethylen-Flaschen in einem Warmeschrank gelagert.
Dabei wurde die Temperatur abweichend von der Norm auf 53 °C eingestellt, um die
Polymerdegradation zu beschleunigen. Der pH-Wert wurde wéahrend der 34-tagigen
Lagerungszeit mehrfach kontrolliert. Dabei wurde darauf geachtet, dass die Gefalie
nur kurz geoffnet wurden, um den Einfluss durch die Wechselwirkung mit der
Umgebungsluft gering zu halten.

In einer zweiten Untersuchungsreihe wurde der Einfluss der Zusammensetzung auf
die Pufferwirkung des Werkstoffs untersucht. Zusatzlich wurden zwei Calcium-
carbonat-Varianten (rhomboedrisch grob und fein) verglichen. Die folgende Tabelle
gibt einen Uberblick tiber die untersuchten Zusammensetzungen:
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Tab. 11: Beschleunigte Degradation der Werkstoff bei 50°C in Abhangigkeit der
Werkstoffzusammensetzung.

Zusammensetzung (Gew.-%)

Probe

b-TCP CC (Variante)
PDLLA 100 - -
80P/20TCP 20 -
80P/20CCrf 80 - 20 (rhomb. fein)
80P/20CCrg - 20 (rhomb. grob)
50P/50TCP 50 -
50P/50CCrf 50 50 (rhomb. fein)
50P/50CCrg 50 (rhomb. grob)
60P/40TCP 40 -
60P/30TCP/10CCrf 30 10 (rhomb. fein)
60P/30TCP/10CCrg 30 10 (rhomb. grob)
60P/20TCP/20CCrf 60 20 20 (rhomb. fein)
60P/20TCP/20CCrg 20 20 (rhomb. grob)
60P/10TCP/30CCrf 10 30 (rhomb. fein)
60P/10TCP/30CCrg 10 30 (rhomb. grob)
PBS-Referenz - - -

Bevor die Prufkorper bei 50 °C in phosphatgepufferter Salzlosung (PBS) gelagert
wur den, wu r d e nStrahlung starlisiert, ent sicheo zu gehen, dass alle
Keime abgetdtet wurden. So konnte ausgeschlossen werden, dass pH-Wert-
Anderungen durch eine Kontamination verursacht wurden. Fur jede Probenreihe
wurden sechs Ansatze prapariert, wobei jeweils zwei Proben nach einer, zwei und
drei Wochen analysiert wurden. Dadurch konnte wiederum sichergestellt werden,
dass pH-Wert-Anderungen nicht durch Wechselwirkungen mit der Umgebungsluft
verursacht wurden. Bereits analysierte Proben wurden dennoch im Experiment weiter
gefuhrt und zu spateren Zeitpunkten erneut analysiert (Tab. 12). Dabei wurde darauf
geachtet, dass die GefalRe erst unmittelbar vor der Messung gedffnet wurden und
unmittelbar nach der Messung wieder verschlossen wurden.

Tab. 12: Messzeiten wahrend der Experimente zur beschleunigten Degradation bei 50°C.

Anzahl der Wochen

Probe 1 2 3 4 5 6 12 20 24
W1
W2
W3
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3.3.2 Untersuchung des pH-Wertes bei Raum- und Korpertemperatur

Zur Untersuchung der Degradation der Werkstoffe und der Pufferfahigkeit in
Abhéangigkeit der Zusammensetzung wurden verschiedene Prufkdrper tber 8, 16 und
24 Wochen bei 37 °C in PBS gelagert. Dazu wurden vier Werkstoffe miteinander
verglichen: reines PDLLA, 60/40TCP, 60/20/20rf und 60/40CCrf. Jeweils neun
Prufkorper wurden mit UV-Licht sterilisiert und anschlieRend einzeln in einem 13 ml-
Gefal3 gelagert. Um Wechselwirkungen mit der Umgebungsluft zu vermeiden,
wurden die Gefal3e bis zum Rand befillt. Die Gefal3e wurden erst fur die pH-Wert-
Messung zu den entsprechenden Zeiten geotffnet. Pro Werkstoff und pro Zeitpunkt
wurden drei Proben untersucht.

3.3.3 Einfluss flissiger Umgebung auf die Biegefestigkeit

Um erste Aussagen uber das Materialverhalten in flissiger Umgebung treffen zu
kénnen, wurde die Biegefestigkeit von Prifkorpern nach Lagerung in Flussigkeit
bestimmt.

Um belastbare Aussagen uber die Biegefestigkeit treffen zu ko&nnen, wurden
Festigkeitsanalysen an einer von der Norm geforderten Anzahl von Prufkorpern
durchgefiihrt. Diese wurden in Wasser bzw. in einer zweiten Versuchsreihe in PBS
ausgelagert. Die Untersuchungen wurden an einem Verbundwerkstoff aus 60 Gew.-
% PDLLA, 20 Gew.-% fACP und 20 Gew.-% Calciumcarbonat (rhomb. fein)
durchgefiihrt, da dieser die beste Kombination aus Verarbeitbarkeit, Festigkeit und
theoretischer Pufferfahigkeit aufwies. Die erste Versuchsreine wurde in
demineralisiertem Wasser durchgefuhrt, um Einflisse durch Fremdionen
auszuschlieBen. Die Lagerungszeiten betrugen 2, 4, und 8 Wochen. Zu den
entsprechenden Zeitpunkten wurde neben der Bestimmung der Biegefestigkeit
mittels Ball-on-three-balls-Test auch die geometrische Veranderung der Prufkérper,
der pH-Wert und die Zusammensetzung des Lagerungsmediums mittels ICP-Analyse
(ICP-OES 715 mit radialem Plasma, Agilent Technologies, Santa Clara, USA)
untersucht. Die Morphologie der Oberflachen und deren Zusammensetzungen
wurden mittels Rasterelektronenmikroskopie untersucht. Pro Zeitraum wurden 30
Prufkorper analysiert. Fir die Abschatzung der Biegefestigkeit wurde der Werkstoff
auch im Ausgangszustand untersucht. Fur die Ubrigen Analysen diente reines
PDLLA als Referenz. Die Prufkorper wurden entsprechend Abbildung 19 verteilt. Um
den Einfluss einer kérperahnlichen Umgebung auf die Prufkérper zu untersuchen,
wurde die Versuchsreihe in einer Pufferlosung wiederholt. Dazu wurde eine
phosphatgepufferte Salzlosung (PBS) verwendet. Die untersuchten Zeitpunkte waren
2, 4 und 8 Wochen. Auch hier wurden pro Zeitraum 30 Prufkérper untersucht. Um
den Einfluss der Zusammensetzung auf die Biegefestigkeit zu untersuchen, wurde
ein Werkstoff aus 60 Gew.-% PDLLA und 40 Gew.-% -0 CP analysiert. Zusatzlich
wurde die geometrische Veranderung untersucht. Pro Zeitpunkt standen jedoch nur
funf Prafkérper zur Verfigung. Zusatzlich wurden zwei 60/35/5-Werkstoffe in
Abhéngigkeit der Struktur der CC-Partikel (rhomboedrisch fein und grob) nach der



46

Lagerung in Wasser auf ihre Festigkeit hin analysiert. Dazu wurden jeweils drei
Prufkorper nach 6, 12 und 18 Wochen mittels Ball-on-three-balls-Test analysiert.

Festigkeit

A

pees 30 M|

5x Sx S5x 5x 1-5x

e 10 ml
b O ml ‘. ‘ .

Fillvolumen H,0

ICP-0OES ICP-OES ICP-OES
. Verbundwerkstoff Geometrie, Gewicht, REM/EDX
PDLLA : v
pH-Wert

Abb. 18: Verteilung der Priufkorper auf die Gefalle wahrend der
Degradationsuntersuchungen [8].

Aufgrund der hohen Reproduzierbarkeit und des hohen Herstellungsaufwandes der
SLM-Prifkérper wurden die Versuche in flussiger Umgebung an nur jeweils flnf statt
der von der Norm geforderten 30 Prufkorpern durchgefuhrt. Verwendet wurden die
Werkstoffe aus 60/20/20rf, 60/30/10sph, 60/35/5sph und 60/40TCP. Die Prufkorper
wurden zur ersten Abschatzung nur sieben Tage in PBS gelagert. Anschliel3end
wurde die Biegefestigkeit der Prifkorper bestimmt.

Die SLM-Prufkérper aus 77 Gew.-% PLLA und 23 Gew.-% spharolithischem
Calciumcarbonat wurden 2, 4 und 8 Wochen bei 37 °C in PBS gelagert und auf ihre
Festigkeit hin untersucht. Auch der Ausgangszustand vor der Lagerung wurde
analysiert. Zusatzlich wurden Priufkérper bei 50 °C zur Beschleunigung der
Degradation gelagert und nach 1, 2 und 3 Wochen auf ihre Biegefestigkeit sowie auf
den pH-Wert des Mediums hin untersucht.

3.3.4 Dynamische Beanspruchung in flissiger Umgebung

Die Experimente zur dynamischen Beanspruchung wurden zusatzliche in flissiger
Umgebung durchgefuhrt (vgl. Kap. 3.2.4), um eine koérperahnliche Umgebung zu
simulieren. Dazu wurden die Zylinder mit dem zentralen Kanal (vgl. Kap.3.2.4.1) in
Wasser gelagert und gleichzeitig zyklisch beansprucht. Dabei wurden die gleichen
Parameter wie bei den Versuchen in trockener Umgebung verwendet.

3.3.5 Lagerung verfarbter SLM-Proben in flissiger Umgebung

Es hatte sich gezeigt hatte, dass sich die braun-verfarbten SLM-Prufkorper in
Flussigkeit mit der Zeit entfarbten. Es wurde ein SLM-Prufkorper aus 60 Gew.-%
PDLLA und 40 Gew.-% CC (rhomb. fein) in 1 ml Zelln&hrmedium gelagert. Neben der
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Farbveranderung des Medium wurde auch der pH-Wert kontrolliert. Als Referenz
wurde das Zellmedium separat mitgefuhrt. Der pH-Wert wurde Uber sechs Tage
gemessen. Ziel dieser Untersuchung war in erster Linie herauszufinden, ob der
negative Einfluss auf die Zellvitalitat durch die verfarbten Prifkdrper bzw. die Abgabe
der Degradationsprodukte ins Medium oder aber durch einen veranderten pH-Wert
verursacht war. In einer weiteren Versuchsreihe wurde zudem der Einfluss der Art
und des Volumens des Lagerungsmediums untersucht. So wurden SLM-Prufkorper
aus 60/20/20rf in 13 ml Wasser und Zellndhrmedium gelagert.

3.4 Biologische Vertraglichkeit

3.4.1 Verwendete Zelltypen

L929-Mausfibroblasten sind weltweit etabliert und sind somit in ihrem
Wachstumsverhalten und ihrer Morphologie bekannt. Sie entstammen dem
Bindegewebe. Der Vorteil der Untersuchungen mit Mausfibroblasten liegt darin, dass
die Zellen ein sehr konstantes und somit reproduzierbares Verhalten aufweisen.
Daher konnen die Untersuchungen gut mit anderen Studien mit L929-Zellen
verglichen werden. Mausfibroblasten werden meist fir erste Versuche zur
Abschatzung der Vertraglichkeit und als Referenz fir die Untersuchungen mit
anderen, fur den Einsatz als Implantatmaterial relevanteren Zellen (z. B.
Osteoblasten, Osteoklasten oder Stammzellen) verwendet. Im Hinblick auf den
Knochenaufbau wurden zudem Osteoblasten-ahnliche Zellen in Kontakt mit den
entwickelten Verbundwerkstoffen untersucht. Dazu wurden MG-63-Zellen verwendet.
Es handelt sich dabei um eine humane Osteosarkomzelllinie. Im Weiteren wurde
auch der Knochenabbau untersucht. Dazu wurde der Zelltyp RAW 264.7 untersucht.
Bei RAW-Zellen handelt es sich um eine murine Osteoklasten-ahnliche Krebszellinie
(Leukédmie). RAW-Zellen lassen sich durch Zugabe von Differenzierungsfaktoren
(RANKL und MCS-F) zu Osteoklasten differenzieren.

Hinsichtlich der spateren Anwendung als Implantatmaterial sind die wichtigsten zu
untersuchenden Zellen humane mesenchymale Stammzellen (hMSCs). Die in dieser
Arbeit verwendeten hMSCs wurden aus Hiftkbpfen isoliert. Die Methode zur
Stammzellisolierung ist in der Arbeitsgruppe gut etabliert. Als Referenz wurden
hMSCs der Firma PromoCell analysiert.

3.4.2 Abschatzung der Zytotoxizitat

Zur ersten Abschatzung der Zytokompatibilitadt und zur Untersuchung der
Zellmorphologie wurden Vitalfluoreszenz-Doppelfarbungen durchgefiihrt. Dazu
wurden verschiedene Werkstoffe mit Zellen besiedelt und Gber 24 h (L-929, M-G63,
RAW) bzw. 72 h (hMSCS) kultiviert. Die untersuchten Werkstoffe und die ausgeséaten
Zellkonzentrationen zeigt Tabelle 13.

Die Zellzahl wurde mit Hilfe einer Neubauerkammer ermittelt. Die Aussaat erfolgte in
24er-Wellplatten auf Prufkdrpern mit einem Durchmesser von 12 mm. Die Grund-
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flache der einzelnen Wells betrug 2 cm?. Zur Zellkontrolle wurden zudem Zellen auf
Glasronden ausgeséat. Pro Werkstoff erfolgte eine Dreifachbestimmung. Nach der
entsprechenden Kaultivierungsdauer (Tab. 13) wurden die Zellen mit einer
fluoreszierenden Losung kenntlich gemacht. Dazu wurde eine Mischung aus 600 pl
Ringerl °sung (AHaus ab)flg l Propidigniiodid (Ple96% HPh@ t h e k e
Sigma P4170-10116) und 10 pl Fluorsceindiacetat (FDA, Sigma F7378-10G)
angesetzt. Die Ringerldsung enthielt neben demineralisiertem Wasser Kalium-
Natrium- und Calciumchlorid. PI diente dabei der Kenntlichmachung der toten Zellen,
da es nicht in der Lage ist, intakte Zellmembranen zu durchdringen, wahrend die
Membranen toter Zellen kein Hindernis darstellen. Pl kann dann direkt in die DNA
interkalieren, wodurch der Zellkern einer toten Zelle unter roter Fluoreszenz
erscheint. FDA wurde zu Kenntlichmachung der lebenden Zellen verwendet. Gelangt
es in lebende Zellen, wird es durch membranstdndige Esterasen zu Fluorescein
verstoffwechselt, wodurch es seine fluoreszierende Eigenschaft (griin) erhélt. Da es
in toten Zellen keinen Stoffwechsel gibt, bleibt diese Umwandlung dort folglich aus.
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Tab. 13: Ubersicht Giber die durchgefiihrten Vitalfluoreszenz-Doppelfarbungen.
Zelldichte Kultivierungsdauer

Werkstoffe (Zellen pro cm?) 1))

Variation Polymeranteil:
40/30/30rf
50/25/25rf
60/20/20rf

Variation Keramik-Anteile:
60/20/20rf

L-929 60/20/20rg 20.000 24

60/20/20nad

60/27,5/12,5rf

60/27,5/12,5rg
60/35/5rf
60/35/5rg

40/30/30rf
50/25/25rf
60/20/20rf
60/20/20rg
60/20/20nad
b-TCP
Calciumcarbonat rf
60/35/5rf
MG-63 SLM-60/40TCP
SLM-60/40CCrf

Strontiumchlorid-haltige
Medien (mg/ml):
0,036

0,073 20.000 24

0,18

0,36

3,6
40/30/30rf
50/25/25rf
RAW 60/20/20rf 20.000 24

60/20/20rg

60/20/20nad

40/30/30rf
50/25/25(f
60/20/20rf
60/20/20rg
60/20/20nad

Vergleich mit Strontium-

haltigen Werkstoffen: 5000 72
hMSCs 50/25/25rf
62/20/20rf
60/40TCP
60/40CCrf

60/20/10CC/10SC

60/20/20SC

Alu-PLLA77/CCsp23
Alu-PDLLA80/CCsp20

20.000 24

10000 24
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Jeweils 20 pl dieser Mischung wurden anschlieend unmittelbar vor der Messung auf
jede Probe pipettiert. Die Zellen wurden am Fluoreszenzmikroskop (AXIO Imager
M2m, Zeiss, Wetzlar) mit Hilfe des Programmes AxioVision visualisiert. Dazu wurde
zunéchst ein Bild bei fluinffacher Vergrol3erung aufgenommen und jeweils drei bei
zehnfacher VergrofR3erung. Bei letzterer wurde dazu jeweils eine Aufnahme von der
Probenmitte, dem Probenrand und dazwischen vorgenommen (Abb. 19). Aufgrund
der deutlich gréReren Stammzellen wurden in den hMSC-Versuchsreihen die
Aufnahmen bei fiinffacher VergroRerung ausgewertet. Uber die Mehrkanalaufnahme
konnten die lebenden und die toten Zellen parallel aufgenommen werden. Die
Auszahlung der Zellen erfolgte tiber das Computerprogramm ImageJ.

Abb. 19: Positionen der Aufnahmen bei der Vitalfluoreszenz-
Doppelfarbung: Probenmitte (1), Probenrand (3) und dazwischen (2).

3.4.3 Viabilitat

Die Viabilitat der in Kap. 3.4.1 erlauterten Zelltypen wurde auf verschiedenen
Werkstoffen untersucht, um deren Zellvertraglichkeit abzuschatzen. Tabelle 14 gibt
einen Uberblick uber die Kultivierungsparameter.
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Tab. 14: Ubersicht Gber die durchgefiihrten Viabilitatsuntersuchungen.

Zelldichte Kultivierungsdauer
(pro cm?) (Tage)

Zelltyp Werkstoffe

40/30/30rf
50/25/25rf
L929 60/20/20rf 20.000 1,2,3,4
60/20/20rg
60/20/20nad
40/30/30rf
50/25/25rf
60/20/20rf
b-TCP
CaCOg;
Strontiumchlorid-haltige Medien
(mg/ml):
0,036
0,36
3,6
60/20/20CCrf
60/20/20SC
60/20/10CCrf/10SC
60/40TCP
SLM-60/40TCP
SLM-60/20/20rf
SLM-60/30/10sp
SLM-60/35/5sp
HP-60/27,5/12,5rf
HP-60/30/10rf
HP-60/35/5rf
HP-60/40TCP
SLM-79PLLA/21CCsp-2,9W/mm?2
SLM-79PLLA/21CCsp-3,9W/mm?2
SLM-79PLLA/21CCsp-4,9W/mm?2
SLM-60PDLLA/40TCP
40/30/30rf
50/25/25rf
60/20/20rf
60/20/20rg

40/30/30rf

50/25/25(f

60/20/20rf

60/20/20rg
60/20/20nad
60/20/20SC
hMSCs 60/20/10CCrf/10SC 5000 3,5,7,10
60/40TCP
60/35/51f

SLM-79PLLA/21CCsp-2,9W/mm?

SLM-79PLLA/21CCsp-3,9W/mm?

SLM-79PLLA/21CCsp-4,9W/mm?
SLM-60PDLLA/40TCP

MG63 20.000 3,57

RAW 2000 3,57
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In den einzelnen Untersuchungen wurden jeweils durchgehend die gleichen
Prufkorper fur alle Messtage verwendet. Bei einem Teil der Untersuchungen wurde
zusatzlich eine Versuchsreihe mit neuen Prufkorpern fur jeden Zeitpunkt
durchgefuhrt, um den Einfluss des Farbstoffes auf die Zellaktivitdt zu untersuchen.
Dadurch kamen die Zellen wahrend der Untersuchung nur einmal mit dem Farbstoff
in Kontakt, statt an jedem Messtag erneut.

Die Viabilitat der vier Zelltypen (vgl. Kap.3.4.1) wurde anhand des Promega CellTiter-
Blue-Assays durchgefiihrt. Dazu wurden die Zellen in entsprechender Zelldichte auf
den Prufkorper mit einem Durchmesser von 5 mm in Sechsfachbestimmung in einer
96er-Wellplatte bzw. auf den Prufkorper mit einem Durchmesser von 12 mm in
Dreifachbestimmung in einer 24er-Wellplatte ausgesat. Das Mediumvolumen betrug
150 yl (96er-Well) bzw. 1000 ul (24er-Well). Zu den entsprechenden Zeitpunkten
wurden die Wellplatten dem Inkubator entnommen und das Medium abgenommen.
Die zu verwendenden Reagenzien wurden auf 37 °C aufgewarmt. Nachdem eine
Mischung aus einem Teil CellTiterBlue (CTB) und funf Teilen Zellmedium angesetzt
wurde, wurden jeweils 150 pl in jedes 96er-Well (bzw. 500 pl in jedes 24er-Well)
pipettiert. AnschlieBend wurde die Platte 1 h bei 37 °C inkubiert. Zusétzlich wurde
jeweils eine Messreihe ohne Zellen als Hintergrundkontrolle angesetzt, so dass nur
die Intensitat der Farblésung gemessen wurde. Als Zellkontrolle wurden Zellen ohne
Prufkorper direkt auf dem Wellboden ausplattiert. Nach der Inkubationszeit wurden
jeweils 100 pl des Mediums aus den Wellplatten in eine schwarze 96er-Wellplatte
umpipettiert und mit Alufolie abgedeckt. Das restliche Medium wurde abgesaugt und
die Zellen mit PBS gewaschen. Nachdem auch der Puffer abgesaugt wurde, wurden
die Zellen mit frischem Nahrmedium weiterkultiviert. An den Ubrigen Messtagen
wurden diese Schritte wiederholt.

Die entnommenen Uberstande in der schwarzen Wellplatte wurden dann am
SpectraMax (SpectraMax M2, Molecular Device, Kalifornien, USA) analysiert. Die
Intensitat der Proben wurde bei einer Wellenlange von 405 nm gemessen.

3.4.4 Zytotoxizitat

Parallel zu einigen der Viabilitdtsuntersuchungen wurde am ersten und am letzten
Messtag eine Zytotoxizitatsuntersuchung anhand des Promega CytotoxOne-Assay
durchgefihrt (Tab. 15).
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Tab. 15: Ubersicht Giber die durchgefiihrten Zytotoxizitatsuntersuchungen.

Werkstoffe

Zelldichte

Kultivierungsdauer

L929

40/30/30rf
50/25/25rf
60/20/20rf
60/20/20rg
60/20/20nad

(pro cm2)

20.000

1,2,3,4

(Tage)

MG63

b-TCP

CaCOs
40/30/30rf
50/25/25rf
60/20/20rf

20.000

3,57

RAW

40/30/30rf
50/25/25rf
60/20/20rf
60/20/20rg
60/20/20nad

2000

3,57

hMSCs

40/30/30rf
50/25/25rf
60/20/20rf
60/20/20rg
60/20/20nad
60/35/5rf

5000

3,5,7,10

Die Analyse wurde am Uberstand durchgefiihrt, so dass bei jedem Mediumwechsel
bei den Viabilitdtsexperimenten das alte Medium nicht entsorgt, sondern in eine neue
Wellplatte Uberfuhrt wurde. Zusatzlich mussten zwdolf Wells mit Zellen kultiviert
werden, dieal s
dann am ersten und letzten Messtag lysiert. Als Hintergrundkontrolle wurde reines
Medium ohne Zellen analysiert. Die Belegung der Wellplatte ist im folgenden Schema
gezeigt (Tab. 16).

Tab. 16: Belegung der Wellplatte wahrend der CytotoxOne-Untersuchungen.

n Ma-kDHfRelease-Kontrolleoverwendet wurden. Diese wurden

1 2 3 4 5 6

A Probe 1-1 Probe 1-2 Probe 1-3 Probe 1-4 Probe 1-5 Probe 1-6
B Probe 2-1 Probe 2-2 Probe 2-3 Probe 2-4 Probe 2-5 Probe 2-6
C Probe 3-1 Probe 3-2 Probe 3-3 Probe 3-4 Probe 3-5 Probe 3-6

D Medium- Medium- Medium- Medium- Medium- Medium-
Kontrolle 1 | Kontrolle 2 | Kontrolle 3 | Kontrolle 4 | Kontrolle 5 | Kontrolle 6
£ Max-LDH 1 | Max-LDH 2 | Max-LDH 3 | Max-LDH 4 | Max-LDH 5 | Max-LDH 6
1. Messtag | 1. Messtag | 1. Messtag | 1. Messtag | 1. Messtag | 1. Messtag
Max-LDH 1 | Max-LDH 2 | Max-LDH 3 | Max-LDH 4 | Max-LDH 5 | Max-LDH 6

F Letzter Letzter Letzter Letzter Letzter Letzter

Messtag Messtag Messtag Messtag Messtag Messtag

Die Reagenzien (Promega CytotoxOne ASubstrate Mixfi , Assdy Bufferfi , Lysif

Solutiono

u Btdp salutionii

wur den

Z U

B tgmperiert. Anschlie32n2l
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wurden 11 ml AAssay Buf f er i Sabstratee Mixiie r g eAgnepbuelnl e u nk
vermischt. Diese Mischung musste vor Licht geschitzt werden. Nachdem die
Viabilitatsplatte dem Inkubator entnommen und jeweils 100 pl des Uberstandes in
eine neue 96er-Wellplatte umpipettiert worden war, wurde diese auf 22 °C
temperiert. Di e z u Maximam-iDélHRelease-§estket alt le@aid Awur
lysiert, indem jeweils 2 O Pr ohysig@olutdni i n die Wells pipet
Auch von diesen Wells wurden dann jeweils 100 pl in die neue 96er-Wellplatte
umpipettiert. AnschlieBend wurde in alle belegten Wells 100 O CytdtoxOne

Reagenzfi zugegeben. Nachdem di e Recaddemzi en i
Schittler vermischt wurden, wurde die Platte 10 min bei 22 °C inkubiert. Durch
Zugabe von 5001 Pr omega ASt op Sol utionhn i n j ed

Homogenisieren auf dem Schittler (10 sec) wurde die Reaktion beendet. Fur die
spatere Fluoreszenzmessung wurden aus jedem Well 100 ul in eine schwarze 96er-
Wellplatte umpipettiert. Diese Platte wurde mit Alufolie abgedeckt, um sie vor Licht zu
schitzen. Zunachst wurde jedoch das restliche Medium aus der Wellplatte mit den
zellbesiedelten Prufkdrpern abgesaugt und durch frisches Medium ersetzt. Die Zellen
wurden dann bis zum néchsten Messzeitpunkt weiter kultiviert.

Die beiseite gestellte Wellplatte wurde abschlielend im photometrisch bei einer
Wellenlange von 560 nm analysiert (SpectraMax M2, Molecular Device, Kalifornien,
USA). Fur die Auswertung wurde der Mittelwert der Fluoreszenzwerte des Mediums
ohne Zellen ( i Hi nt e rvgnr allend gejnessenen Intensitdten der Proben
abgezogen. Die anschlielend daraus gebildeten Mittelwerte wurden dann in die
Gleichung zur Berechnung der Zytotoxizitat eingesetzt (Gl. 7).

U1 O @EU‘ET@Q(;IQIOK)AGC)\T AAT ET OGAAEED EG O Gl 7)
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3.4.5 Zelldifferenzierung

3.4.5.1 Visualisierung Osteoblasten-ahnlicher Zellen

Zur Beurteilung der Zellmorphologie von MG-63 auf den entwickelten Werkstoffen
wurden die Zellen nach drei-tdgiger Kultivierung mit einer Hamalaun-Farbung
kenntlich gemacht. Die Zellen wurden auf 60/20/20rf und zur Kontrolle auf
Glasronden ausgesat. Nach drei Tagen wurde das Medium abgesaugt und die Zellen
mit PBS gereinigt. Nachdem auch die PBS abgesaugt wurde, wurde zur Zellfixierung
auf jede Probe 500 pl Methanol gegeben. Die Platte wurde 15 min im Kuhlschrank
inkubiert. Das Methanol wurde anschlieBend abgenommen. Die Prufkdrper wurden
mit demineralisiertem Wasser gewaschen, welches danach ebenfalls abgenommen
wurde. Zur eigentlichen Farbung wurden 500 pl Hamalaun (Hamatoxylin-Lésung, Gill
No.3, 50 ml, Sigma-Aldrich, 1:2 mit PBS zu verdinnt) in jedes Well gegeben und
5 min inkubiert. Die Prufkorper wurden dreimal mit warmem Leitungswasser
gewaschen. Fur die Mikroskopaufnahmen wurde ein Tropfen Glyceringelatine auf
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einen Objekttrager gegeben und die Prifkoérper mit den Zellen nach unten auf den
Objekttrager gelegt.

Fur die Beurteilung der Zellmorphologie wurde eine Immunfluoreszenzfarbung
durchgefiihrt. Dazu wurden MG-63-Zellen bzw. hMSCs in einer Zelldichte von
3000 Zellen/cm?® Uber funf Tage auf Prifkérpern aus 60/20/20rf und 60/40TCP und
als Referenz auf Glasronden kultiviert. Danach wurden Aktin und Integrin in den
Zellen angefarbt. Nachdem das Medium von den Zellen abgesaugt worden war,
wurden die Zellen dreimal mit kalter PBS (4 °C) jeweils 1 min gewaschen. Die Zellen
wurden durch 15-minitige Inkubation in 500 pl kaltem Methanol (-20 °C) fixiert. Das
Methanol wurde anschlieBend abgesaugt und die Proben 10-20 min an der Luft
getrocknet. Es folgte ein weiterer Waschschritt mit einem Wasch- und Verdinnungs-
puffer (0,5g BSA + 100ml PBS) (3 x 2 min). Die Proben wurden zusammen mit
jeweils 500 pl Blocking-Solution (0,2 g BSA + 20ml PBS + 20ul Triton) 20 min bei
Raumtemperatur inkubiert. Die Antikdrper wurden vor der Verwendung jeweils mit
dem Wasch- und Verdinnungspuffer verdinnt (Tab. 17).

Tab. 17: Verdiinnung der verwendeten Primar- und Sekundar-Antikorper (AK).

Antikorper Verdinnung Zusammensetzung

Prim&r-Antikorper Integrin

(Merck Millipore, Darmstadt) 1:200 12l AK +2388 pl Puffer
Primar-Antikorper Aktin
(MP Biomedicals, Kalifornien, 1:2000 3 ul AK + 2997 ul Puffer
USA)
Sekundar-Antikorper Integrin
(Alexa Fluor 488, goat anti-rabbit 1:1000 2 pl AK + 3998 ul Puffer

IgG, Invitrogen)
Sekundar-Antikorper Aktin
(Alexa Fluor 555, donkey anti- 1:2000 2 ul AK + 3998 ul Puffer
mouse IgG, Invitrogen)

Zunachst wurde die Integrin-Farbung vorgenommen. Dazu wurden 400 pl des
Primar-Antikorpers Integrin in jeweils zwei der drei Wells pro Werkstoff pipettiert. Das
dritte  Well wurde als Negativ-Kontrolle verwendet. Nach einer 45 minltigen
Einwirkzeit bei Raumtemperatur wurden die gefarbten Proben mit dem Wasch- und
Verdunnungspuffer gewaschen (3 x 2 min). Dann wurden 400 pl des verdinnten
Sekundar-Antikdrpers Integrin auf alle Proben gegeben (vgl. Tab. 17). Die Zugabe

erfolgte auch auf die dritte Pr obéeheideer

Inkubationszeit von 40 min - abgedeckt bei Raumtemperatur - erfolgte ein erneuter
Waschschritt (3 x 20 min). Der zweite Antikdrper wurde auf die gleiche Weise
verwendet. 400 yl des verdinnten Primar-Antikorpers Aktin wurden in die Wells
pipettiert. Die Negativkontrollen wurden ausgelassen. Die Platte wurde abgedeckt
45 min bei Raumtemperatur inkubiert. Nach der Spilung mit dem Wasch- und
Verdunnungspuffer (3 x 2 min) wurden 400 pl des zweiten Sekundar-Antikorpers
Aktin auf alle Proben gegeben (vgl. Tab. 17). Die Inkubation erfolgte zugedeckt fir
40 min bei Raumtemperatur. AnschlieRend wurden die Proben mit dem Wasch- und
Verdinnungspuffer (3 x 2 min) und zusatzlich mit PBS (1 x 2 min) gespdult. Im letzten

We r |






