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1 Einleitung

In dieser Habilitationsschrift werden meine Studien zum Einfluss von Belastungsfak-

toren wie hydrodynamischer Druck auf die Selbstorganisation hierarchischer Struktu-

ren in biologischen Systemen zusammengefasst. Das von mir adressierte Forschungs-

gebiet untersucht das Zusammenspiel von Scherung und Druck auf molekulare Wech-

selwirkungen in der Synovialflüssigkeit und den damit verbundenen Einfluss auf die

sich selbstorganisierenden Makromoleküle. Dabei stehen insbesondere die selbstorga-

nisierenden Strukturen, die sich zwischen dem Biopolymer Hyaluronan und Lipiden bil-

den, im Fokus. Ein dazu assoziierter Themenbereich befasst sich mit Untersuchungen

an hierarchischen Knochenstrukturen und dem Einfluss von Perturbationen auf die Ul-

trastruktur. Die Knochenultrastruktur, die aus Hydroxylapatit und Kollagen besteht, un-

terliegt einer ständigen Reorganisation durch die Knochenzellen und kann durch loka-

le Veränderungen in der Zusammensetzung oder durch mechanische Reize beeinflusst

werden. Dabei ist es entscheidend, die Grenzfläche zwischen Knochen und Implantat

mit hoher Auflösung zu charakterisieren und die strukturellen Veränderungen mit den

Perturbationen in Beziehung zu setzen.

Die Untersuchungen der hierarchischen Systeme wurden stets durch die methodi-

sche und die apparative Entwicklung innovativer Röntgentechniken und Probenum-

gebungen begleitet. Durch diese Verbindung war es mir möglich, neue wissenschaft-

liche Fragen zu beantworten und ein tieferes Verständnis dieser Systeme zu erlangen.

Hier bieten Röntgentechniken, die sich der Synchrotronstrahlung bedienen, einzigar-

tige Möglichkeiten, um komplizierte Fragen zu beantworten, die mit Labormethoden

nicht zugänglich sind. So macht die hohe Intensität der Röntgenstrahlung an Synchro-

tron-Strahlungsquellen in-situ-Untersuchungen möglich, die es erlauben, die moleku-

lare Selbstorganisation mittels Röntgenbeugung unter verschiedensten Bedingungen zu

studieren. Die mit meiner Beteiligung entwickelten Probenumgebungen erlauben ein-

zigartige Einblicke und ermöglichen zum Beispiel ein besseres Verständnis der Verän-

derungen der Wechselwirkungen von Makromolekülen unter hohem Druck und Scher-

raten. Eine zu überwindende Herausforderung ist das Fehlen von Standardprozeduren

für die Auswertung und das experimentelle Vorgehen, da alle Versuche auf die jewei-

lige Fragestellung und die verwendete Messtechnik abgestimmt werden müssen. Die

methodische und apparative Entwicklung ist in diesem Zusammenhang von entschei-

dender Bedeutung und birgt viel Potenzial, um komplizierte Untersuchungen mit hoher

Genauigkeit durchzuführen.
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Abbildung 1: Schematische Darstellung der hierarchischen Knochen- und Gelenkstrukturen.

2 Hierarchische Strukturen in biologischen Systemen

Die Evolution hat faszinierende Systeme und Materialien hervorgebracht, die außerge-

wöhnliche Kombinationen von Eigenschaften oder Funktionen aufweisen. Hierzu zäh-

len biologisches Gewebe, Zellen, Haut oder Knochenstrukturen. Um die gewünschten

Eigenschaften zu erreichen, bedient sich die Natur hierarchischer und selbstorganisie-

render Strukturen, um unterschiedliche Eigenschaften in synergetischer Weise zu kom-

binieren, siehe Abbildung 1. Hierdurch entstehen Materialien bzw. Systeme, die mehr

sind als die Summe ihrer Teile. Ein prominentes und alltägliches Beispiel hierfür sind

Knochen und synoviale Gelenke des Bewegungsapparats.

Synoviale Gelenke und Knochen weisen eine hohe Strukturierung auf, die auf der

Nanometer-Längenskala beginnt und sich bis in den makroskopischen Längenbereich

erstreckt. Zusätzlich kommen auf den unterschiedlichen hierarchischen Ebenen ver-

schiedene Prinzipien zum Tragen. So ist auf der Nanometer-Längenskala im Knochen

eine Kompositmatrix zu finden, die aufgrund des anorganischen Hydroxylapatits eine

hohe Belastbarkeit aufweist, aber zugleich eine hohe Elastizität durch die organische

Kollagenmatrix besitzt [1, 2]. Auf einer größeren hierarchischen Ebene im Mikrometer-

bereich ist der Knochen keinesfalls ein massiver Festkörper, sondern in Trabekeln und

kortikalen Strukturen organisiert, die sich entsprechend der Belastungen ausrichten. In

diesem Kontext stellt sich die Frage, wie Zellen oder Gewebe reagieren, wenn sie mit

externen Stimuli wie einem Implantat in Berührung kommen. Ein Implantat kann die

physikalischen und chemischen Bedingungen im Gewebe beeinflussen und damit ins-

besondere die fortwährende Knochengeweberemodellierung. Dies gilt im besonderen
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Maße für biologisch abbaubare Implantate, da sie einen ständigen Stimulus für das Kno-

chengewebe darstellen. Eine weitere Besonderheit biologischer Systeme ist die Fähig-

keit, adaptiv auf veränderte Belastungen reagieren zu können. So ist in Gelenken unter

verschiedensten Scherraten ein sehr niedriger Reibungskoeffizient zu finden [3, 4].

Diese Eigenschaften sind eine Folge komplexer Wechselwirkungen, die auf den ver-

schiedenen hierarchischen Ebenen ineinandergreifen und die Selbstorganisation beein-

flussen. Diese Komplexität ist die größte Herausforderung, um die Wechselwirkungen in

hierarchischen Strukturen zu verstehen. Informationen von verschiedenen Längenska-

len müssen daher in einem multimodalen Ansatz kombiniert werden, um ein möglichst

vollständiges Bild der Zusammenhänge zu erschaffen. Das Verständnis dieser Wechsel-

wirkungen hat viel Potenzial aus wissenschaftlicher und technischer Sicht. Ein tieferer

Einblick in die Vorgänge wird es erlauben, neue Therapien, zum Beispiel für die Be-

handlung von Knochenbrüchen durch biologisch abbaubare Implantate, zu entwickeln.

Ebenso bietet die Translation von Konzepten der synovialen Gelenke in technische An-

wendungen neue Möglichkeiten, um neuartige Schmiersysteme zu entwickeln oder be-

stehende Systeme zu optimieren [5, 6].

2.1 Einfluss molekularer Wechselwirkungen auf die Selbstorganisation von Makro-

molekülen in synovialen Gelenken

Abbildung 2: Schematische Darstellung

eines Gelenks. Adaptiert von „Concepts

of Biology - 1st Canadian Edition“ von

Charles Molnar and Jane Gair. Veröf-

fentlicht unter der Creative Commons

CC-BY 4.0 Lizenz.

Im synovialen Gelenk, das schematisch in Abbildung

2 dargestellt ist, bewegen sich Gelenkknorpel annä-

hernd reibungsfrei auf einem Gegenstück, wobei die

viskose Synovialflüssigkeit als Schmiermittel dient.

Der Reibungskoeffizient, der als Verhältnis von Rei-

bungskraft zu Anpresskraft definiert ist, hat für diese

wasserbasierten Schmiersysteme Werte von 0,001 bis

0,01 und ist damit eine der effizientesten Lösungen

[3, 4]. Für diese Schmiersysteme spielt es dabei keine

Rolle, ob es sich um einen Wechsel zwischen niedri-

gen und hohen Belastungen oder von einer Ruhepo-

sition in eine Bewegung handelt, wo Scherkräfte von

106 s−1 und Drücke von einigen MPa auftreten kön-

nen. Ihre Effizienz erreichen die synovialen Gelenke

durch ein synergetisches Zusammenspiel von Knor-

pel mit selbstorganisierenden Strukturen aus Biom-

akromolekülen [4]. Dieses lässt sich zum Beispiel aus

klinischen Beobachtungen schließen, in denen in der

Behandlung von Knorpelschäden wesentlich bessere Erfolge beobachtet wurden, wenn
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im Vergleich zur Anwendung der einzelnen Bestandteile eine Kombination des Biopoly-

mers Hyaluronan mit Lipiden eingesetzt wurde [7].

Bei Schmierungssystemen werden drei Bereiche unterschieden, in denen sich die rei-

bungsbestimmenden Effekte unterscheiden, siehe Abbildung 3:

• Hydrodynamischer Schmierbereich: Ein Flüssigkeitsfilm bestimmt maßgeblich die

Reibung, wobei diese mit sinkendem Abstand der Grenzflächen abnimmt.

• Gemischter Schmierbereich: Oberflächeneffekte und Rauigkeiten gewinnen an Be-

deutung und die Reibung steigt mit der Verkleinerung des Flüssigkeitsfilms an.

• Grenzflächenschmierung: Ein Schmierfilm verbleibt zwischen den beiden Grenz-

flächen und die Reibung ist unabhängig vom Abstand.

Abbildung 3: Stribeck-Kurve der verschiedenen Regime der

Grenzflächenschmierung: Darstellung des Reibungskoeffi-

zienten µ gegen die einheitenlose Größe (Geschwindig-

keit × Viskosität/Belastung) und die korrespondierende Di-

cke des Schmierfilms. Neue experimentelle Daten deuten

an, dass der Reibungskoeffizient im Bereich der Grenzflä-

chenschmierung ähnlich niedrig sein könnte wie im hy-

drodynamischen Bereich. Daher könnte eine Modifizierung

der Stribeck-Kurve für wasserbasierte Systeme nötig sein

(schraffierter Bereich). Adaptiert von Wuge et al. [8]. Veröf-

fentlicht unter der Creative Commons CC-BY 4.0 Lizenz.

Diese Beobachtungen wurden in

Systemen gemacht, die auf Öl basie-

ren, bzw. in Luft-Grenzflächen Un-

tersuchungen. Es gibt jedoch viele

wissenschaftliche Berichte, dass in

wässrigen Systemen die Reibungs-

koeffizienten im Bereich der Grenz-

flächenschmierung viel kleiner sind

und somit andere Mechanismen

greifen, siehe Abbildung 3 [8–10].

Makromoleküle und Lipide sind

von der Natur genutzte Elemente,

die durch Selbstorganisation hierar-

chische, supramolekulare Struktu-

ren bilden. Diese Strukturen sind

dafür verantwortlich, dass die be-

schriebenen niedrigen Reibungen

in Gelenken vorzufinden sind. Die

Schmierung findet in einem Spalt

zwischen den Knorpeln statt, der

im unbelasteten Zustand eine Brei-

te von 100 µm haben kann. Es wird

angenommen, dass die verschiede-

nen Makromoleküle spezifische Funktionen besitzen und so die hervorragend gute

Schmierung erzielt wird [11]. Die Untersuchung dieser Funktionen hat in den letzten

Jahren viel Aufmerksamkeit erlangt [12–19]. Es werden insgesamt vier biologische Kom-

ponenten der synovialen Flüssigkeit als essenziell angesehen: Albumin, Proteoglykane
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(Lubricin und Aggrecan), Hyaluronan und oberflächenaktive Phospholipide [23]. Jedoch

sind die spezifischen Funktionen in der synovialen Flüssigkeit nicht vollständig verstan-

den [4, 23, 24].

a) Hyaluronan

b) Lubricin

c) Mucine

d) Aggrecan

e) Phospholipide
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Abbildung 4: (a) Hyaluronan (HA); (b) Lubri-

cin, mit einer zentralen mucinartigen Region,

die am N-Terminus von zwei Somatomedin-B-

(SMB)-Domänen und am C-Terminus durch eine

Hämopexin-(PEX)-Domäne gekennzeichnet ist.

CS ist eine kovalent gebundene Chondroitinsulfat-

Seitenkette; (c) Mucin mit einer zentralen glykosy-

lierten Domäne, flankiert von globulären Domänen;

(d) Aggrecan mit drei G-Domänen, wobei die

G1-Domäne an der Bindung an HA beteiligt ist;

(e) Phospholipide. [19–22]. Veröffentlicht unter der

Creative Commons Attribution 4.0 International

Lizenz.

Das Protein Albumin, das unter ande-

rem in der synovialen Flüssigkeit zu fin-

den ist, kann Gel-Taschen mit Hyaluronan

formen [23, 24]. Die Wechselwirkung kann

hierbei sowohl über hydrophobe als auch

hydrophile Kräfte stattfinden [25]. Albu-

min kann unter Scherung Netzwerke mit

Hyaluronan bilden, was zu einer Verän-

derung der rheologischen Eigenschaften

der synovialen Flüssigkeit führt [26]. Des

Weiteren wurde beobachtet, dass die Ab-

nutzung von künstlichen Gelenken oder

Knorpeln durch Albumin, das sich an die

Oberflächen bindet, reduziert wird [27,

28]. Eine weitere Beobachtung ist der An-

stieg der Konzentration von Albumin bei

Entzündungsreaktionen [29].

Aggrecan ist ein bürstenförmiges Pro-

teoglykan, das ein Netzwerk via Lin-

kerproteine mit Hyaluronan bildet. Eine

schematische Darstellung dieses Proteo-

glykanes ist in Abbildung 4c dargestellt. Es

weist eine hohe negative Ladung auf und

kann somit zur Reibungsreduktion beitra-

gen [30]. Aggrecan wird hauptsächlich im

Knorpel durch Chondrozyten gebildet. Es

diffundiert durch den Knorpel bis zu des-

sen Oberfläche und ist daher nahe der

Oberfläche zu finden.

Lubricin, siehe Abbildung 4b, ist ein

weiteres Proteoglykan, das an Knorpelo-

berflächen zu finden ist und Grenzflä-

chenschmierung an polaren und apolaren

Grenzflächen erlaubt [4, 17]. Ebenso wird vermutet, dass es die Bindung von Lipiden an

die Grenzfläche begünstigt [23, 30].
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Hyaluronan ist in der synovialen Flüssigkeit mit einer Konzentration von 1 mg(mL)−1

bis 4 mg(mL)−1 zu finden. Dieses Biopolymer besteht aus den sich wiederholenden Glu-

cosederivaten D-Glucuronsäure und N-Acetyl-D-Glucosamin und bildet eine unverzweig-

te Polymerkette, siehe Abbildung 4b. Es ist in gesunden Gelenken für die hohe Viskosi-

tät der synovialen Flüssigkeit verantwortlich [31, 32]. Da Hyaluronan jedoch scherver-

dünnend ist, nimmt die Viskosität mit der Scherrate ab. Daher wird vermutet, dass bei

hohen Scherraten die Viskosität der synovialen Flüssigkeit nicht mehr von Hyaluronan

bestimmt wird [19]. Demzufolge müssen andere Mechanismen diese Aufgabe überneh-

men. Hyaluronan kann selbst nur begrenzt zur Grenzflächenschmierung beitragen, und

es sind zudem keine synergetischen Effekte mit dem oberflächenaktiven Proteoglykan

Lubricin bekannt [17].

Darüber hinaus sind diverse Phospholipide in der synovialen Flüssigkeit und an der

Knorpeloberfläche zu finden, wo sie geordnete multilamellare Strukturen bilden [33,

34]. Das Phospholipid Dipalmitoylphosphatidylcholin (DPPC) ist eine der Hauptkom-

ponenten der gesättigten Lipide und hat an diesen etwa einen Anteil von 45%. Die Lipi-

de sind ein wesentlicher Faktor in der Grenzflächenschmierung, was durch Experimente

und Simulationen untermauert wird. An Modellsystemen konnten Reibungskoeffizien-

ten beobachtet werden, die den Werten in Gelenken sehr nahekommen [8, 35–38].

Somit wird ersichtlich, dass die makromolekularen Bestandteile durch Selbstorgani-

sation funktionelle Schlüsselstrukturen bilden müssen, da sie einzeln die beobachteten

Eigenschaften von synovialen Gelenken nicht erklären. Diese Strukturen werden durch

molekulare Wechselwirkungen bestimmt, die sich durch Druck oder Scherkräfte ändern

können und so eine Anpassung unter hohen Belastungen ermöglichen [39].

2.2 Untersuchung der Selbstorganisation von Makromolekülen in Modellsystemen

der synovialen Flüssigkeit

Die spezifischen makromolekularen Strukturen müssen aufgrund der Komplexität der

Synovialflüssigkeit mittels eines multimodalen Ansatzes untersucht werden, siehe Ab-

bildung 5. Ausgehend von den Erkenntnissen in der Literatur, dass Lipide selbst erheb-

lich die Reibung verringern können, ist die Untersuchung der Wechselwirkung und An-

ordnung von Lipiden eines der zentralen Motive, der hier dargestellten Forschungsar-

beiten [12–19]. Dabei habe ich untersucht, wie zum einen die Zusammensetzung der

synovialen Flüssigkeit und zum anderen externe Parameter wie Druck die molekularen

Wechselwirkungen beeinflussen.

Zur Untersuchung dieser makromolekularen Strukturen und des Phasenverhaltens

von Lipiden im Volumen wurden Röntgenkleinwinkelstreuung (engl. small-angle X-ray

scattering, SAXS), dynamische Lichtstreuung (engl. dynamic light scattering, DLS), dy-

namische Differenzkalorimetrie (engl. scanning differential calorimetry, DSC), Raster-
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kraftmikroskopie mit kolloidalen Sonden (engl. colloidal probe atomic force microsco-

py) sowie Molekulardynamik-Simulationen (MD) eingesetzt. Röntgenkleinwinkelstreu-

ung ermöglicht die Untersuchung der Struktur von Makromolekülen unter beliebigen

Lösungsbedingungen. Dabei kann die Struktur von einzelnen Makromolekülen, aber

auch von makromolekularen Komplexen in der Form von Elektronendichteverteilung

bestimmt werden. Zudem erlaubt die Röntgenkleinwinkelstreuung bei der Benutzung

dezidierter Probenumgebungen die Strukturuntersuchung unter hohen Scherraten oder

Drücken. Das Phasenverhalten der Lipide wurde mittels dynamischer Differenzkalo-

rimetrie bestimmt, hierbei wird die benötigte Wärmemenge zur Erhöhung der Tem-

peratur in einem geschlossenen System gemessen. So können mit hoher Genauigkeit

Abbildung 5: Multimodaler Ansatz zur Untersu-

chung der synovialen Flüssigkeit.

die Phasenübergänge der Lipide bestimmt

und der Einfluss durch die Adsorption

von Makromolekülen untersucht werden.

Die dynamische Lichtstreuung verwen-

det gestreutes Laserlicht, um die Diffusi-

on von Partikeln zu bestimmen. Über die

Stokes-Einstein-Beziehung ist man an-

schließend in der Lage, eine Partikelgrö-

ße auszurechnen. Rasterkraftmikroskopie

mit kolloidalen Sonden erlaubt es, die Rei-

bungskoeffizienten an Grenzflächen zu

messen. Dabei wird an die Spitze ei-

nes Rasterkraftmikroskops ein kolloida-

les Partikel geklebt, das es ermöglicht,

die Wechselwirkungskräfte an Oberflä-

chen zu messen. Detaillierte Einblicke in

die molekularen Wechselwirkungen las-

sen sich mithilfe von Molekulardynamik-

Simulationen gewinnen, wo Gleichge-

wichtszustände auf Grundlage von de-

finierten Wechselwirkungspotenzialen si-

muliert werden. Durch den Vergleich der

Simulationen mit den experimentellen Ergebnissen, können zum einen die Daten va-

lidiert werden und zum anderen Wechselwirkungen auf der molekularen Ebene besser

verstanden werden.

Neben Strukturen im Volumen ist die Adsorption an Grenzflächen ebenso von Bedeu-

tung. Hier sind oberflächensensitive Techniken wie Röntgenreflektivitäten (engl. x-ray

reflectivity, XRR) hilfreich, da sie es erlauben, die Struktur von makromolekularen Fil-
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Lamellae Fibrilleosteonale Mikrostrukturganzer Knochen extrafibrilläre Matrix

kortikaler 
Knochen
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extrafibrilläre 

Matrix

MineralFibrille

Intrafibrilläre

Matrix

Hydroxylapatit-

nanokristalle

Type I Kollagen

Gitterabstand

67nm

Abbildung 6: Hierarchische Struktur des Knochens. Der kortikale Knochen besteht auf mikrostruktureller
Ebene aus grundlegenden Struktureinheiten, den zylindrisch geformten Osteonen. Im Zentrum eines je-
den Osteons befindet sich der Haverssche Kanal, der Blutgefäße und Nerven enthält. Er ist konzentrisch
von Lamellen umgeben. Die Lamellen bestehen aus angeordneten Kollagenfasern, die aus Kollagenfibril-
len zusammengesetzt sind und ihrerseits aus Kollagen und Hydroxylapatit bestehen. Adaptiert von Zim-
mermann et al. [40]. Veröffentlicht unter der Creative Commons CC-BY 4.0 Lizenz.

men als Elektronendichteverteilung senkrecht zur Oberfläche mit hoher Auflösung zu

bestimmen. Neben der Schichtdicke können die Rauigkeit und die innere Struktur un-

ter Umgebungsbedingungen und in situ unter hohen Drücken gemessen werden. Die

Struktur von Lipidfilmen parallel zur Oberfläche lässt sich mit Röntgendiffraktion un-

ter streifendem Einfall (engl. grazing incidence diffraction, GID) bestimmen, da Lipide

eine zweidimensionale periodische Struktur an Grenzflächen aufweisen. Hier kann ne-

ben den Abständen der Lipide auch der Kippwinkel der Alkylketten berechnet werden.

Ebenso bietet die Messung von Oberflächen-Isothermen wertvolle Einblicke, bei denen

die Oberflächenspannung eines monomolekularen Lipidfilms an der Wasseroberfläche

als Funktion der verfügbaren Fläche bestimmt wird. Des Weiteren wurde Brewster-Win-

kel-Mikroskopie (engl. brewster angle microscopy, BAM) benutzt, die es erlaubt, die ver-

schiedenen Lipidphasen an Oberflächen auf der Mikrometer-Längenskala sichtbar zu

machen. Bei der Fluoreszenzmikroskopie werden Makromoleküle mit Fluoreszenzmar-

kern versehen, und die verschiedenen adsorbierten Makromoleküle können durch ge-

zielte Anregung sichtbar gemacht werden. Diese Methoden wurden benutzt, um die sich

bildenden Komplexstrukturen zwischen Proteinen, dem Biopolymer Hyaluronan und

geordneten Lipidstrukturen unter verschiedenen Bedingungen zu untersuchen und da-

mit einen Einblick in die molekularen Wechselwirkungen zu erlangen.
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2.3 Einfluss externer Stimuli auf die Reorganisation hierarchischer Knochenstruk-

turen

Knochen ist ein Material, das einer ständigen Reorganisation unterliegt, sei es aufgrund

von körperlichen Veränderungen oder äußeren Einflüssen. Im gesunden Zustand wird

hierbei eine hierarchische Struktur gebildet, die eine hohe Stabilität und zugleich ein

niedriges Gewicht aufweist. Jedoch können Krankheiten wie zum Beispiel avasculare

Nekrose des femoralen Hüftknochens oder äußere Einflüsse wie ein Knochentrauma

diese Reorganisation beeinflussen. In den erwähnten Beispielen kann durch klinische

Maßnahmen versucht werden, die Knochenheilung durch Elektrostimulation bei avas-

cularer Nekrose des femoralen Hüftknochens oder durch eine Stabilisierung des Trau-

mas durch ein Implantat zu unterstützen. Diese Eingriffe führen aber zu Veränderungen

in den Selbstorganisationsprozessen und damit zu einer Beeinflussung der Knochenre-

organisation.

Die Elektrostimulation des Knochenwachstums wird teilweise bereits als Therapie

eingesetzt, obwohl sie immer noch in klinischen Studien untersucht wird. Eine der be-

reits angewandten Prozeduren basiert auf einem Paar elektrischer Spulen mit zwei im-

plantierten Elektroden [41]. Eine Spule mit angeschlossenen Elektroden ist in den Kno-

chen implantiert und wird durch ein magnetisches Feld angeregt, das von einer Spu-

le außerhalb des Körpers erzeugt wird. Ein auf diesem Konzept entwickeltes Knochen-

implantat wird als BISS-Asnis-III-Series-Schraube (Stryker-Trauma, Kiel, Deutschland)

bezeichnet [42]. Nach der Implantation der Empfängerschraube muss der Patient drei-

mal täglich für 45 Minuten die Sendespule anlegen. Dabei wird ein sinusförmig oszillie-

rendes Magnetfeld erzeugt, das seinerseits durch Induktion im Empfängerimplantat ein

elektrisches Feld zwischen den Elektroden erzeugt. Innerhalb des aktiven Bereichs um

das Implantat wird dadurch das Knochenwachstum angeregt [41]. Dieses System konnte

somit positive Effekte auf die Knochenregeneration zeigen [43]. Eine Forschungshypo-

these geht davon aus, dass die elektrischen Felder über den inversen piezoelektrischen

Effekt an den Knochen koppeln und eine mechanische Belastung auf die Knochenul-

trastruktur ausgeübt wird [44].

Im Bereich der Knochentraumabehandlung sind ähnliche Fragen zu beantworten,

die jedoch andere Zusammenhänge aufweisen. Für die Knochentraumabehandlung wer-

den heutzutage nicht abbaubare Implantate eingesetzt. Ihr Vorteil ist, dass sie in vor-

hergesehener Weise mit dem Knochen wechselwirken [45]. Allerdings haben diese Im-

plantate den Nachteil, dass sie zum Teil wieder entfernt werden müssen und keine akti-

ven wachstumsstimulierenden Funktionen aufweisen. Die Kopplung von aktiven Eigen-

schaften, die die hierarchischen Prozesse beeinflussen, würde es jedoch erlauben, die

Funktionalität dieser Implantate zu erweitern. Hierfür bieten sich biologisch abbaubare

Implantate auf Basis von Magnesium an. Zum einen konnten sowohl in-vivo als auch
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Abbildung 7: Schematische Darstellung der Prozesse, die nach der Implantation von Mg-basierten Ma-
terialien ablaufen. Die Degradationsschicht wird durch die unregelmäßige gräuliche Färbung dargestellt.
Adaptiert von Willumeit et al. [49]. Veröffentlicht unter der Creative Commons CC-BY 4.0 Lizenz.

in-vitro Versuche zeigen, dass das Knochenwachstum in der Gegenwart von magnesi-

umbasierten Implantaten durch eine erhöhte Expression des Calcitonin Gene-Related

Peptides (GCRP) bzw. Osteopontin-Makern erhöht wird [46, 47]. Des Weiteren sind die

mechanischen Eigenschaften von Magnesium dem Knochen ähnlich und es degradiert

unter physiologischen Bedingungen, was eine zweite Operation zur Entfernung des Im-

plantates überflüssig macht und so das Patientenwohlbefinden erhöht [48].

Die große Herausforderung besteht darin, den Abbau der Implantate so zu kontrol-

lieren, dass die biologische Umgebung nicht negativ beeinträchtigt wird und das Im-

plantat seine Funktion für eine definierte Zeit erfüllen kann. Es finden jedoch komplexe

Prozesse statt, da zum einen die Zellreaktionen und zum anderen die Degradation sich

gegenseitig beeinflussen können. Eine schematische Darstellung ist in Abbildung 7 ge-

zeigt. Unter optimalen Bedingungen würde der Abbau Hand in Hand mit der Knochen-

regeneration gehen, sodass der Knochen die tragende Funktion des Implantats wieder

übernehmen kann, während das Implantat abgebaut wird. Jedoch würde eine zu schnel-

le Degradation nicht nur zu einem schnellen Versagen des Implantats führen, sondern

auch zu einer Beeinträchtigung des biologischen Gewebes durch eine starke Wasserstof-

fentwicklung, Ionenfreisetzungen und Veränderungen des pH-Wertes.

Der Aufbau und die Reorganisation der hierarchischen Knochenstrukturen im Hei-

lungsprozess finden in verschiedenen Stufen statt [50, 51]. So wird im Anschluss an
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die Kallusbildung zuerst Geflechtknochen gebildet, der im weiteren Verlauf zu lamella-

rem Knochen reorganisiert wird. Die Ultrastruktur des Geflechtknochens hat eine hohe

Mineralisierung von Hydroxylapatit, wobei die plättchenförmigen Kristallite vergleichs-

weise groß sind und eine geringe Orientierung aufweisen. Bei der Reorganisation zum

lamellaren Knochen ist eine Rekristallisation zu beobachten, bei der die Kristallitgröße

abnimmt und eine verbesserte Orientierung der plättchenförmigen Kristalle zu beob-

achten ist. An dieser Stelle gehen die Kollagenmatrix und die Hydroxylapatitkristalle ei-

ne Verbindung ein und tragen somit synergetisch zu den mechanischen Eigenschaften

von Knochen bei [52].

Diese natürliche Knochenreorganisation und somit die hierarchische Struktur und

ihre mechanischen Eigenschaften können durch verschiedene Faktoren beeinflusst wer-

den. Da Magnesium im Körper natürlich vorkommt, ist der Abbau und die Wechselwir-

kung zwischen dem Magnesium und Knochengewebe komplex. Im Kontext der abbau-

baren Implantate sind wichtige Faktoren die chemischen Einflüsse, wie die Freisetzung

von Ionen, der ph-Wert, zelluläre Prozesse oder die chemische Substitution [45]. Auch

Mikrobewegungen eines Implantats durch den Abbauprozess könnten Veränderungen

zur Folge haben, die eine Kallusbildung, eine verstärkte Verbindung von Knochenfrag-

menten oder Angiogenese begünstigen [53].

Bisher liegen keine ausreichenden Daten vor, um den gesamten Einfluss der Mag-

nesiumdegradation auf die hierarchische Knochenstruktur beschreiben zu können [54].

Neben den genauen Prozessen der Magnesiumdegradation auf der Mikroskala müssen

die Einflüsse auf die Osseointegration, das heißt, die Knochenbildung um das Implan-

tat, und ebenso auf die Knochenultrastruktur, die durch Parameter auf der Nanoskala

definiert wird, untersucht werden [55, 56].

2.4 Untersuchung von Knochenstrukturen mit hochauflösenden Röntgentechniken

Um sowohl ein vollständiges Verständnis der Knochenremodellierung als auch von De-

gradationsprozessen zu erlangen, bedarf es innovativer Untersuchungsmethoden. Es

müssen Erkenntnisse auf der Mikroskala, der Nanoskala und der Knochenultrastruktur

gewonnen werden, da die hierarchische Organisation des Knochens auf verschiedenen

Ebenen angepasst wird [57, 58]. Wie in Abbildung 8 zusammengefasst, muss hierfür ei-

ne Charakterisierung von der Materialmikrostruktur bis hin zu in-vivo Experimenten

erfolgen. Die Erzeugung eines solchen multimodalen Datensatzes gekoppelt mit einer

korrelativen Analyse erlaubt es anschließend, Informationen von verschiedenen hierar-

chischen Ebenen zu verbinden und damit einen tieferen Einblick zu erlangen.

In diesem Kontext bieten Röntgentechniken, die sich die Synchrotronstrahlung zu-

nutze machen, einzigartige Möglichkeiten. Diese erlauben es, die Strukturen mit hoher

Auflösung zu untersuchen und in-situ Messungen durchzuführen. Da Knochen
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Abbildung 8: Multimodaler Ansatz zur Untersu-

chung hierarchischer Knochenstrukturen.

kein homogenes Material ist, stellt zum

Beispiel die Modellierung der Knochen-

mechanik eine Herausforderung dar. Je-

doch können Experimente weiterhelfen,

die hochauflösende Bildgebung mit me-

chanischen Tests kombinieren. Zu diesem

Zweck wurde im Rahmen einer Kollabo-

ration ein Messaufbau entwickelt, der es

erlaubt, hochauflösende Tomographiemes-

sung (µCT) am Messplatz P05, Petra III, DE-

SY, zu machen, während eine ex-vivo Probe

einem mechanischen Belastungstest unter-

zogen wird. Aus den rekonstruierten dreidi-

mensionalen Strukturinformationen kann

so die Entstehung von Rissen und das Ver-

sagen einer Implantatschraube direkt mit

den Kraftmessungen verglichen werden.

Raster-Röntgenkleinwinkelstreuung und

Diffraktion (engl. x-ray diffraction, XRD) erlaubt es, die Knochenultrastruktur im Hin-

blick auf die Organisation der Kollagenmatrix, mechanische Spannungen, die Kristallpa-

rameter und Größe des anorganischen Hydroxylapatits zu untersuchen. Da die Hydro-

xylapatitkristalle zwischen den Kollagenfibrillen mineralisiert werden, sind die Kristalle

einige Nanometer große Plättchen, wobei die Längsachse entlang der Kollagenfaser ori-

entiert ist. Daher erzeugen sie ein anisotropes Röntgenkleinwinkelsignal, das eine Aus-

sage über die Orientierung der Kollagenmatrix erlaubt. Ebenso kann aus den Röntgen-

kleinwinkeldaten die Dicke der Plättchen berechnet werden. Röntgendiffraktion erlaubt

es, ortsaufgelöst die Kristallparameter zu bestimmen und lässt daher Rückschlüsse auf

die Kristallgrößen oder Gitterebenenabstände zu. Mithilfe dieser Techniken wurden im

Rahmen der hier zusammengefassten Studien der Einfluss von Elektrostimulation und

die Veränderung der Knochenultrastruktur durch biologisch abbaubare Magnesiumim-

plantate untersucht.
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3 Zusammenfassung ausgewählter Publikationen

Die dargestellten Arbeiten gliedern sich in zwei Themenblöcke. Der erste Block behan-

delt die Untersuchung von Modellsystemen der synovialen Flüssigkeit. Hierbei wurde

gezielt die Bildung von Komplexen aus Proteinen, Hyaluronan und geordneten Lipid-

strukturen (Vesikel und Lipidschichten) untersucht. Dabei lag der Fokus auf den mo-

lekularen Wechselwirkungen und deren Veränderungen durch die Ionenzusammenset-

zung der Lösung, den Druck und Scherkräften, um die sich bildenden Strukturen ver-

stehen zu können. Der zweite Themenblock fokussiert sich auf den Einfluss des pie-

zoelektrischen Effekts und von biologisch abbaubaren Magnesium-Implantaten auf die

Knochenultrastruktur. Die erzielten Erkenntnisse tragen dazu bei, die Knochenremo-

dellierung und den Implantatabbau besser zu verstehen und Möglichkeiten für weitere

Optimierungen zu öffnen.

Die experimentellen Arbeiten wurden entweder von mir selbst, in Kooperation mit

anderen Wissenschaftlern oder im Rahmen von Doktorarbeiten durchgeführt, an de-

ren Betreuung ich beteiligt war. Die wesentlichen Arbeiten wurden in der Arbeitsgruppe

von Frau Professorin Regine Willumeit-Römer, Institut für metallische Biomaterialien,

Helmholtz Zentrum Hereon, Geesthacht, durchgeführt.

3.1 Selbstorganisation von Makromolekülen in Modellsystemen der synovialen Flüs-

sigkeit

Die synoviale Flüssigkeit ist, wie in der Einleitung dargelegt, ein Gemisch aus verschie-

denen Makromolekülen, die jeweils spezifische Funktionen haben. Um diese Funktio-

nen und deren Zusammenspiel zu verstehen, ist es notwendig, zunächst vereinfachte

und kontrollierbare Modellsysteme zu untersuchen. Da Lipide ein wichtiger Bestandteil

der synovialen Flüssigkeit sind, konzentrierten sich Untersuchungen auf deren Eigen-

schaften zur Reibungsminimierung und Wechselwirkung mit anderen Komponenten

wie Hyaluronan. Ziel der Studien war, das Verhalten von Lipidschichten zur Reibungs-

minimierung unter verschiedenen Bedingungen wie Druck, Temperatur, Einfluss der Io-

nenkonzentration, der Grenzfläche und des Einflusses durch die Adsorption von Hyalu-

ronan zu untersuchen. Als Modell-Lipid wurde DPPC verwendet, da es ein wesentlicher

Bestandteil der synovialen Flüssigkeit ist. Es wurden Lipidvesikel im Volumen und Lipid-

doppelschichten sowohl an der Flüssig-Fest- als auch an der Flüssig-Luft-Grenzfläche

untersucht. Dadurch war es möglich, ähnlich geordnete Lipidschichten zu erzeugen,

wie sie zum Beispiel in der synovialen Flüssigkeit selbst oder an der Knorpeloberflä-

che zu finden sind, da die Knorpelgrenzfläche auch als eine Flüssig-Fest-Grenzfläche

anzusehen ist. Als Substrat wurden glatte Siliziumgrenzflächen verwendet, da andere

Systeme nicht mit allen Untersuchungstechniken vereinbar gewesen wären.
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Abbildung 9: Untersuchung der Schichtstruktur von DPPC Doppelschichten an einer Silizium-Wasser-
Grenzfläche bei verschiedenen Temperaturen. Die Daten wurden mittels Röntgenreflektivitäten aufge-
nommen. Links: Elektronendichteverteilung, z gibt den Abstand von der Siliziumgrenzfläche an, die sich
bei z = 0 befindet. Zur Anpassung der Elektronendichteverteilung wurde ein Modell mit 6 Schichten ver-
wendet. Die Skizze zeigt beispielhaft die Doppelschichtstruktur. Die Grafik wurde aus Wang et al. entnom-
men [59]. Veröffentlicht unter der Creative Commons CC-BY-4.0-Lizenz. Rechts: Schematisches Elektro-
nendichteprofil für eine DPPC-Doppelschicht an der Flüssig-Fest-Grenzfläche, das das verwendete Mo-
dell aus 6 Schichten zeigt. Die Abbildung wurde aus Zander et al. entnommen und adaptiert [60]. Veröf-
fentlicht unter der Creative Commons CC-BY-4.0-Lizenz.

3.1.1 Einfluss der molekularen Wechselwirkungen auf die Selbstorganisation von Makromolekülen

in der synovialen Flüssigkeit

Die Eigenschaften von DPPC-Strukturen hängen von der Phase ab, in der sich die Lipide

befinden [61, 62]. Bei einem Umgebungsdruck von 1 bar kann DPPC in drei Phasen vor-

liegen: als sogenannte Lα-, Pβ′- und Lβ′-Phase. Abbildung 10 zeigt das Phasendiagramm

inklusive der Strukturschemata.

Lipide können an Grenzflächen adsorbieren und bilden dabei Doppelschichten, bei

denen die hydrophilen Teile entweder zum Wasser oder zur Grenzfläche orientiert sind.

Die hydrophoben Alkylketten sind zueinander orientiert. Die Gegenwart einer Grenzflä-

che ändert jedoch das beschriebene Phasenverhalten, da die molekularen Wechselwir-

kungen durch die Grenzfläche beeinflusst werden. So zeigen temperaturabhängige Un-

tersuchungen mittels Röntgenreflektivitäten und kolloidaler Raster-Kraft-Mikroskopie,

dass DPPC-Doppelschichten an der Silizium-Wasser-Grenzfläche lediglich in zwei Pha-

sen vorliegen können und nur ein Übergang von der Lα- zur Lβ′-Phase möglich ist [59].

In Abbildung 9 ist die Elektronendichteverteilung von DPPC-Doppelschichten an der

Silizium-Wasser-Grenzfläche dargestellt. Ebenso zeigt die Abbildung das verwendete Mo-

dell, mit dem die Elektronendichteverteilung aus den Messdaten berechnet wird. Bei

den drei untersuchten Temperaturen ist DPPC im Volumen in verschiedenen Phasen

vorzufinden, die durch eine unterschiedliche Struktur gekennzeichnet sind. Die Daten

zeigen eindeutig, dass die Doppelschicht bei 25 °C und 39 °C die gleiche Struktur auf-

weist und damit die Pβ′-Phase unterdrückt ist. Diese Beobachtung wurde ebenso von

anderen Autoren mithilfe von DSC-Messungen gemacht [23, 63].
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Abbildung 10: Phasendiagramm von DPPC

als Funktion des Druckes und der Tempe-

ratur [62]. Wiederveröffentlichung mit Ge-

nehmigung von der Royal Society of Che-

mistry, von „Effect of pressure on membra-

nes“, R. Winter und C. Jeworrek, Soft Mat-

ter,17, 2005; die Genehmigung wurde durch

Copyright Clearance Center, Inc. erteilt.

Abbildung 11: Prozentuale Anzahl der Rei-

bungsexperimente bei variierenden Tempe-

raturen, wo die Lipidschicht bis zu einem

mechanischen Druck von 20 nN stabil war.

Die Zahlen in jedem Balken geben die ge-

samte Anzahl der jeweiligen Experimente

an. Die Grafik wurde aus Wang et al. ent-

nommen [59], veröffentlicht unter der Crea-

tive Commons BY-NC-ND 4.0 Lizenz.

Interessanterweise konnten in den AFM- und

XRR-Messungen zwei verschiedene Übergang-

stemperaturen von der Lα- in die Lβ′-Phase

von 32 °C bzw. 39 °C beobachtet werden [59].

Es wird angenommen, dass dies an dem Ein-

fluss der AFM-Spitze liegt, die ihrerseits Ener-

gie in das System überträgt und dadurch die

Übergangstemperatur verringert [64]. Die XRR-

Messungen konnten des Weiteren einen Anstieg

der Oberflächenrauigkeit der Lipidschicht mit

der Temperatur zeigen, was sich ebenso in ei-

ner erhöhten Abstoßung durch Protrusion in den

AFM-Messungen bemerkbar macht [59]. Die Rei-

bungsmessungen, die mittels kolloidaler Raster-

Kraft-Mikroskopie durchgeführt wurden, zeigen

hingegen einen niedrigen Reibungskoeffizien-

ten, der nahezu temperaturunabhängig ist [59].

Jedoch wurde die Belastbarkeit der Lipidschich-

ten mit der Erhöhung der Temperatur, das heißt,

mit einer erhöhten Fluidität der Lipide, besser

[59]. Das prozentuale Versagen der Lipidschicht

bis zu einem mechanischen Druck von 20 nN

und die damit einhergehende Erhöhung des Rei-

bungskoeffizienten wurde deutlich geringer, wie

in Abbildung 11 zu sehen ist. Eine mögliche Er-

klärung für die Beobachtung ist eine verbesser-

te Selbstheilung der Lipidschichten aufgrund ei-

ner verbesserten lateralen Fluidität, da einzelne

Lipide infolge des Druckgradienten einfacher in

Defekte diffundieren können. Ein weiteres Indiz

für diese Hypothese sind Untersuchungen mit

scharfen AFM-Spitzen, wo die Stabilität unab-

hängig von der Temperatur ist [65]. Unter diesen

Bedingungen dringen die AFM-Spitzen einfach

zwischen die Lipide und durchdringen die Dop-

pelschichtstruktur.
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Abbildung 12: Elektronendichteverteilung

von unilamellaren (oben) und bilamellaren

(unten) Vesikeln ohne (blau) und mit Hyalu-

ronan (grün). Die DPPC-Moleküle, die dem

Volumen zugewandt sind, befinden sich auf

der linken Seite. Die rechte Seite entspricht

dem Vesikelinneren. Die Grafik wurde aus

Raj et al. entnommen [36], veröffentlicht un-

ter der Creative Commons BY-NC-ND 4.0 Li-

zenz.

Ähnlich geringe Reibungskoeffizienten wie für

reine DPPC-Schichten sind auch für sequenzi-

ell absorbierte DPPC- und Hyaluronanschichten

gezeigt worden [21, 66]. Jedoch ist eine solche

Struktur in der synovialen Flüssigkeit unwahr-

scheinlich, da Hyaluronan und DPPC selbst-

organisierende Strukturen bilden können, be-

vor eine Adsorption an Oberflächen stattfin-

det. Dieses bestätigt sich in Kleinwinkelstreu-

untersuchungen an DPPC-Vesikeln in Lösungen

mit Hyaluronan [36]. In Abbildung 12 sind die

berechneten Elektronendichteverteilungen ge-

zeigt, die durch die Modellierung der Streukur-

ven entstanden sind. Es ist zu erkennen, dass

Hyaluronan eine Schicht auf der Oberfläche von

DPPC-Vesikeln bildet, wobei die Struktur der

DPPC-Vesikel nicht beeinflusst wird. Messun-

gen mit einer Quarzkristall-Mikrowaage, die die

Adsorption der Hyaluronan-DPPC-Vesikeln ver-

folgte, zeigen, dass sich ein dünner Hyaluronan-DPPC-Film an der flüssig-fest Grenz-

fläche bildet und eine weitere Adsorption nicht stattfindet [36]. Der sich bildende Film

ist sehr inhomogen, hat aber Reibungseigenschaften, die vergleichbar mit den reiner

DPPC-Doppelschichten sind. Die Reibungsuntersuchungen zeigen zudem, dass die sich

bildenden Aggregate durch die Scherkräfte zerstört werden. Daher kann geschluss-

folgert werden, dass die Strukturen durch die Scherkräfte in multilamellare Struktu-

ren transformiert werden können und dadurch eine gute Reibung ermöglicht wird

[21]. Vermutlich haben diese Schichten aus selbstorganisierenden Hyaluronan-DPPC-

Strukturen auch eine bessere Defektheilung, da sich auf der Oberfläche ein Reservoir an

Aggregaten befindet, das Leerstellen auffüllen kann [36].

Um die Selbstorganisation von Lipiden und Hyaluronan besser zu verstehen, wur-

den die Faktoren genauer untersucht, die Einfluss auf die molekularen Wechselwirkun-

gen haben. In der synovialen Flüssigkeit kommen neben Natriumchlorid, das mit einer

Konzentration von 155 mM vorliegt, auch andere Ionen wie Calcium mit 4 mM vor [67].

Solche zweiwertigen Ionen können die Selbstorganisation von Lipidstrukturen verän-

dern oder die Ladungsdichte von Hyaluronan beeinflussen, indem sie an die Carboxyl-

gruppe binden [68]. Verschiedene wissenschaftliche Beobachtungen deuten zudem auf

einen Einfluss des molekularen Gewichts von Hyaluronan bei den Wechselwirkungen

hin [69]. So wurde berichtet, dass bei entzündlichen Gelenkkrankheiten die Konzentra-
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tion und das molekulare Gewicht von Hyaluronan verändert ist [69–71]. Ebenso konnte

in Elektronenmikroskopieuntersuchungen ein Einfluss des molekularen Gewichts von

Hyaluronan auf die selbstorganisierenden Strukturen von Lipiden beobachtet werden

[72]. Um die bestimmenden Faktoren für diese Beobachtungen besser zu verstehen,

wurden monomolekulare Langmuir-Filme aus DPPC an der Wasser-Luft-Grenzfläche

untersucht, an die Hyaluronan adsorbieren konnte. In den Experimenten wurden so-

wohl das molekulare Gewicht von Hyaluronan als auch die Ionenzusammensetzung in

der Subphase variiert (155 mM NaCl mit 10 mM Ca vs. 155 mM NaCl).

Abbildung 13: Schemazeichnung zur Wechselwir-

kung von Hyaluronan und DPPC an der Wasser-

Luft-Grenzfläche. Die Abbildung wurde aus der

Veröffentlichung von Wieland et al. entnommen

[73]. Veröffentlicht unter der Creative Commons

CC-BY-3.0-Lizenz.

Amphiphile Lipide bilden an flüssigen

Oberflächen geordnete Strukturen, bei de-

nen die hydrophile Gruppe (Kopfgruppe)

zum Wasser und die hydrophobe Gruppe

(Alkylkette) zur Luft orientiert ist. Entlang

der Oberfläche bilden die Lipide geord-

nete Domänen, wobei innerhalb der Do-

mäne eine vom Oberflächendruck abhän-

gige Phase vorliegt, die den Volumenpha-

sen entspricht [61]. Innerhalb dieser Domä-

nen haben die Lipide eine zweidimensiona-

le kristalline Ordnung [74, 75]. Diese mono-

molekularen Lipidfilme, auch Langmuirfil-

me genannt, bieten aufgrund ihrer simplen

Struktur die Möglichkeit, viele Parameter zu

untersuchen, da sich zum einen die Pha-

sen der Lipide einstellen und zum anderen

die Bedingungen der wässrigen Subpha-

se verändern lassen. Oberflächensensitive

Brewster-Winkel-Mikroskopie-Messungen er-

lauben es, die Domänenstruktur und Ver-

teilung auf der Mesoskala zu charakterisie-

ren. Röntgenreflektivitäten hingegen geben

Einblicke in die Dicke der Lipidfilme mit Nanometer-Auflösung und erlauben so, die

Adsorption von Molekülen zu beobachten. Die zweidimensionale kristalline Struktur in

den Domänen kann mit Oberflächen-Diffraktion untersucht werden. Darüber hinaus

erlauben Langmuir-Isothermen, das Phasenverhalten zu untersuchen. Daher wurden

diese Techniken kombiniert, um die strukturellen Änderungen in der lateralen und ver-

tikalen Filmstruktur mit den molekularen Wechselwirkungen in Verbindung zu setzen.

Untersuchungen an DPPC-Filmen auf Subphasen mit einer Ionenzusammensetzung
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von 155 mM NaCl bzw. 10 mM CaCl2/155 mM NaCl belegen einen starken Einfluss auf

die Organisation der DPPC-Langmuir-Filme durch Calciumionen [73]. So zeigen die Iso-

thermen eine Verschiebung der Phasen hin zu geringen Kopfgruppenflächen und eine

erhöhte Kompressionsfähigkeit des Langmuirfilms [73]. Die laterale Struktur innerhalb

der DPPC-Domänen, die mittels Oberflächen-Diffraktion untersucht wurde, zeigt be-

reits bei 10 mNm−1 eine geordnete Struktur und damit das Vorhandensein einer gekipp-

ten kondensierten Lipidphase. Eine Erklärung liefert hierbei die zwitterionische Struktur

von DPPC. Die negativ geladene Sauerstoffgruppe befindet sich seitlich in der Kopfgrup-

pe und eine Ladungsinversion durch die Bindung von Calciumionen könnte zu einer

höheren lateralen Ordnung führen [76].

In der Gegenwart von Hyaluronan in einer Subphase mit 155 mM NaCl ist eine Ad-

sorption an die DPPC-Langmuir-Filme zu beobachten [36, 73]. Dabei bindet Hyaluro-

nan zum einen an die Kopfgruppe und zum anderen entstehen oberflächenaktive Ag-

gregate, die sich zwischen den geordneten DPPC-Domänen befinden. Es sind also zwei

Mechanismen beteiligt, die die Interaktion von Hyaluronan und DPPC bestimmen. Die-

se ist in Abbildung 13 schematisch zusammengefasst. Diese Schlussfolgerung konnte

aus der Kombination der verwendeten Messmethoden gezogen werden. So zeigen die

Brewster-Winkel-Mikroskopie Messungen starke morphologische Veränderungen der la-

teralen Domänenstruktur und ebenso das auftreten einer Materialphase zwischen den

Domänen [73]. Die Röntgenreflektivitäten belegen, dass Hyaluronan an die Kopfgrup-

pen bindet, da sich die Filmdicke erhöht [73]. Dies ist auch im Einklang mit den ober-

flächensensiblen Diffraktionsmessungen, die einen erhöhten Abstand der Lipide in Ge-

genwart von Hyaluronan zeigen und somit direkt eine veränderte laterale Packung der

Lipide offenbaren [77]. Höchstwahrscheinlich wird durch die elektrostatische Anziehung

der Carboxylgruppe von Hyaluronan und der positiv geladenen Kopfgruppe von DPPC

eine Akkumulation von Hyaluronan in der Kopfgruppe erzeugt, die die Bedingungen in-

nerhalb des Films verändert und damit die Packungsdichte und Anordnung der DPPC-

Moleküle verringert.

Ebenso konnte beobachtet werden, dass das molekulare Gewicht von Hyaluronan

einen massiven Einfluss auf die selbstorganisierenden Strukturen hat [73]. So nimmt

die Adsorption von Polymeren mit dem molekularen Gewicht zu, da die damit einherge-

hende Verringerung der translatorischen Entropie geringer ist [78]. Daher war es überra-

schend, dass Hyaluronan mit dem geringsten molekularen Gewicht von 10 kDa die größ-

te Adsorption aufweist und die lateralen Abstände vergrößert [73]. So zeigt Abbildung

14 den Abstand der Kopfgruppen, der mittels oberflächensensitiver Röntgendiffraction

bestimmt wurde, bei verschiedenen molekularen Gewichten des Hyaluronans bei einem

konstanten Oberflächendruck. Ab einem molekularen Gewicht von
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Abbildung 14: Beanspruchte Fläche der DPPC-

Kopfgruppen auf verschiedenen wässrigen Sub-

phasen bei einem konstanten Oberflächendruck

von 40 mNm−1. Die Abbildung wurde aus der Ver-

öffentlichung von Wieland et al. entnommen [73].

Veröffentlicht unter der Creative Commons CC-BY-

3.0-Lizenz.

250 kDa kann ein Anstieg beobachtet wer-

den, der für 10 kDa noch ausgeprägter

ist. Eine mögliche Erklärung ist die Struk-

tur von Hyaluronan. In verdünnten Lö-

sungen wird Hyaluronan als starres Knäu-

el angesehen, das eine Persistenzlänge von

9 nm hat. Hyaluronan mit einem molekula-

ren Gewicht von nur 10 kDa, das lediglich

sechs Monomeren entspricht, kann da-

her als starrer Zylinder angenähert werden

[79]. Für ein solches kurzes Polymer wird

es jedoch schwierig, Intra-Ketten-Wechsel-

wirkungen durch transiente Wasserstoff-

brückenbindungen aufzubauen. Daher ist

anzunehmen, dass die sekundäre Struktur

des Hyalurons von Bedeutung ist. Intra-

Ketten-Wechselwirkungen, die im Falle

von langkettigem Hyaluronan im Inneren

des Polymeres verborgen sind, könnten bei kurzkettigem Hyaluronan zur Verfügung ste-

hen und eine Bindung mit den DPPC-Lipiden vermehrt eingehen.

Die Zugabe von Calcium zur Subphase (150 mM NaCl mit 10 mM CaCl2) verstärkt die

Adsorption von Hyaluronan und beeinflusst die sich formenden Strukturen. Auch hier

hat das molekulare Gewicht von Hyaluronan eine entscheidende Bedeutung und die

Wechselwirkung nimmt mit dem molekularen Gewicht zu. Generell konnten die oberflä-

chensensitiven Diffraktionsexperimente zeigen, dass bei allen untersuchten molekula-

ren Gewichten von Hyaluronan in der Gegenwart von Calciumionen bereits eine geord-

nete zweidimensionale Struktur bei niedrigen Kompressionen vorliegt und die Moleküle

in der gekippten kondensierten Phase sind. Ebenso war ein Einfluss auf die langreich-

weitige Ordnung in den Brewster-Winkel-Aufnahmen zu beobachten, siehe Abbildung

15. So sind die Domänen von DPPC in der Gegenwart von Calcium sowohl wesentlich

kleiner als auch die Form der Domänen unregelmäßiger. Elektrophoretische Mobilitäts-

messungen zeigen, dass DPPC eine höhere positive Ladung hat, wenn Calcium präsent

ist. Daher kann angenommen werden, dass die beobachteten Effekte auf die erhöhte

Adsorption von Hyaluronan durch eine verstärkte elektrostatische Wechselwirkung zu-

rückzuführen sind.

In diesem Kontext sind Untersuchungen der Reibungseigenschaften dieser Systeme

interessant, da eine verringerte Belastbarkeit von Multischichten aus DPPC und Hyalu-

ronan an der Silizium-Grenzfläche beobachtet werden konnte [21]. Es wird vermutet,
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Abbildung 15: Brewster-Winkel-Mikroskopie-Aufnahmen von DPPC-Langmuirfilmen an der Wasser-Luft-
Grenzfläche auf einer wässrigen Subphase mit 0.5 mg(mL)−1 Hyaluronan mit einem molekularen Gewicht
von 1500 kDa. Links: Natriumchlorid ([NaCl] = 155 mM). Rechts: Natriumchlorid ([NaCl] = 155 mM) mit
Calciumchlorid ([CaCl2] = 10 mM). Die Abbildung wurde aus Wieland et al. entnommen [73]. Veröffent-
licht unter der Creative Commons CC-BY-3.0 Lizenz.
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Abbildung 16: Messung der Wärmekapazität von DPPC-Vesikeln mit Hyaluronan mit verschiedenem mo-
lekularem Gewicht. Oben: 150 mM Natriumchlorid-Lösung. Die Vergrößerung zeigt die pre-Transition.
Unten: 150 mM Natriumchlorid-Lösung mit 10 mM CaCl2. Die Vergrößerung zeigt die pre-Transition. Die
Abbildung wurde aus der Veröffentlichung von Zander et al. entnommen [80]. Veröffentlicht unter der
Creative Commons CC-BY-4.0-Lizenz.

dass dies von der veränderten lateralen Struktur herrührt. Diese Hypothese lässt sich

durch die oben beschriebenen Experimente stützen, die zeigen, dass nicht nur die Kopf-

gruppenanordnung verändert ist, sondern dass Hyaluronan auch in die kondensierten

Alkylketten eindringen und dort den Abstand erhöhen kann. Dieser erhöhte Abstand

kann zur verringerten Belastbarkeit beitragen.

Um weitere Einblicke in die Wechselwirkungen auf der molekularen Ebene zu erlan-

gen, die durch den Einfluss des molekularen Gewichts von Hyaluronan, die hydropho-

ben und hydrophilen Wechselwirkungen und das Calcium bedingt sind, wurden Studien

an DPPC-Vesikeln mit einer Hyaluronan-Schicht durchgeführt, die MD-Simulationen,

DSC- und DLS-Messungen kombinierten [80]. Auch diese Messungen zeigen einen deut-

lichen Einfluss des molekularen Gewichts von Hyaluronan auf die Wechselwirkung. Die

DSC-Daten zeigen, dass die Phasenübergangstemperaturen verschoben werden und der

Effekt mit der Verringerung des molekularen Gewichts zunimmt, siehe Abbildung 16.

Ebenso deuten die DSC-Daten eine Wechselwirkung von Hyaluronan mit dem Glycerol

der DPPC-Struktur an, da die pre-Transition beeinflusst wird, siehe die Vergrößerungen
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in Abbildung 16. Die DLS-Daten zeigen eine Vergrößerung des hydrodynamischen Ra-

dius an, der zum einen vom molekularen Gewicht des Hyaluronans und zum anderen

von der Calciumkonzentration abhängt. Dies deutet somit auf eine vermehrte Bindung

von Hyaluronan hin und ist in Übereinstimmung mit unseren bisherigen Ergebnissen

und weiteren Studien [36, 73, 81].

Abbildung 17: Momentaufnahme aus der MD-

Simulation: (a) initiale Positionen, (b) finale Struktur.

Grün repräsentiert Hyaluronan. DPPC-Lipide sind

in der folgenden Art markiert: Wasserstoff (weiß),

Kohlenstoff (türkis), Sauerstoff (rot), Stickstoff (blau)

und Phosphor (gelb). (c) Vergrößerte Aufnahme des

Endzustands der Simulationsbox. Die Phospholipi-

de sind als verbundene Struktur dargestellt, Calcium

und Hyaluronan als Kugeln. Diese Darstellung zeigt

die Resultate der Simulationen mit Calciumionen bei

37 °C. Die Abbildung wurde aus der Veröffentlichung

von Zander et al. entnommen [80]. Veröffentlicht un-

ter der Creative Commons CC-BY 4.0 Lizenz.

Die MD-Simulationen haben in diesem

Kontext hilfreiche Einblicke in die Interak-

tion von Hyaluronan und DPPC gegeben.

Es werden spezifische Bindungen zwi-

schen den Protonendonatoren von Hyalu-

ronan und der DPPC-Phosphatgruppe ge-

bildet [80]. Ebenso konnten starke hy-

drophobe Wechselwirkungen beobachtet

werden, die mit den berichteten Ergeb-

nissen im Einklang stehen. Eine Schlüs-

selbeobachtung war, dass Calciumionen

wesentlich näher an der Carboxylgrup-

pe von Hyaluronan lokalisiert sind und

dadurch das Hyaluronan näher an der

DPPC-Doppelschicht ist [80]. Infolgedes-

sen wird die Bindung von Wasser an

Hyaluronan erschwert und es werden ver-

mehrt Bindungen zum DPPC ausgebildet.

Die Analyse der Bindungsverteilung zwi-

schen Hyaluronan und DPPC mit und oh-

ne Calciumionen zeigte keine Verände-

rung und stützte damit diese These [80].

Die verstärkte Bindung von Hyaluronan

und DPPC ist höchstwahrscheinlich auf

eine Erhöhung der Anzahl der Bindungen zwischen DPPC und Hyaluronan zurückzu-

führen.
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• A. Dėdinaitė, D.C.F. Wieland, P. Bełdowski, P.M. Claesson. Biolubrication synergy: Hyaluronan – Phos-

pholipid interactions at interfaces. Adv. Colloid Interface Sci. 2019, 274, 102050.

• T. Zander, V.M. Garamus, A. Dédinaité, P.M. Claesson, P. Bełdowski, K. Górny, K. Krzysztof, Z. Dend-

zik, D.C.F. Wieland, R. Willumeit-Römer. Influence of the Molecular Weight and the Presence of Cal-

cium Ions on the Molecular Interaction of Hyaluronan and DPPC. Molecules 2020, 25, 3907.

24



3.1.2 Untersuchung von Modellsystemen der synovialen Flüssigkeit unter Druck und Scherung

Aus den bisher dargestellten Ergebnissen ist ersichtlich, dass die molekularen Wech-

selwirkungen maßgeblich für die Selbstorganisation der Makromoleküle in der Syno-

vialflüssigkeit verantwortlich sind. Allerdings wurden die Untersuchungen unter Umge-

bungsbedingungen durchgeführt. Eine zentrale Frage bei der synovialen Flüssigkeit ist,

wie sich diese Strukturen unter Bedingungen verhalten und wie sie in einem belasteten

Gelenk auftreten können, das heißt, unter hohen Drücken und Scherraten. Um die Fra-

gestellung des Einflusses von Druck zu untersuchen, wurden Modellsysteme aus Hyalu-

ronan und DPPC an der Flüssig-Fest-Grenzfläche untersucht. Aufbauend auf den bereits

beschriebenen Studien wurde eine geordnete DPPC-Doppelschicht an einer Silizium-

Oberfläche präpariert und Hyaluronan an diese adsorbiert. Dieses Probensystem er-

laubt es, den Einfluss des hydrostatischen Drucks mit speziellen Probenumgebungen

zu untersuchen. Im Fokus der Untersuchungen stand das Verhalten der Lipide und der

Hyaluronanschicht. Neben dem Druck wurden ebenfalls das molekulare Gewicht von

Hyaluronan und die Calciumkonzentration der wässrigen Lösung variiert. Die Messun-

gen wurden mittels Fluoreszenzmikroskopie und Röngtenreflektivitäten durchgeführt.

Auch hier wurde das in Kapitel 3.1.1 beschriebene und in Abbildung 9 dargestellte Elek-

tronendichteprofil verwendet.

Wie oben bereits ausgeführt, kann das DPPC-Molekül in einer wässrigen Lösung in

drei verschiedenen Phasen vorliegen: Lα, Pβ′ und Lβ′ [61]. Die Phasenübergänge können

entweder durch Temperatur oder durch Druck geschehen, siehe Abbildung 10. Bei einer

Temperatur von 55 °C und einer Erhöhung des Drucks konnte wie erwartet der Übergang

von der Lα- in die Lβ′-Phase beobachtet werden, da die Schichtdicke um 0,8 nm anstieg

[82, 83]. Wie schon von Wang et al. beobachtet, konnte keine Pβ′-Phase nachgewiesen

werden, wie es typischerweise für Vesikel oder multilamellare Schichten der Fall ist [59,

60]. Es war jedoch zu beobachten, dass die DPPC-Doppelschichten in Gegenwart einer

Grenzfläche bei höheren Drücken destabilisiert werden und nicht reversible strukturelle

Änderungen auftreten [60]. Die DPPC-Schichten nehmen eine nicht definierte und irre-

guläre Struktur an. Dies steht im Gegensatz zu Studien an Vesikeln oder multilamellaren

Systemen und zeigt den nicht zu vernachlässigbaren Einfluss der Grenzfläche [61].

Es kann angenommen werden, dass neben der Umgruppierung des DPPC auf mole-

kularer Ebene auch eine Veränderung in der lateralen Schichtstruktur stattfindet. DPPC

hat in der Lα-Phase ein größeres Volumen als in der Lβ′-Phase [61]. Als Folge des Pha-

senübergangs kann es daher zu einer ungleichmäßigen DPPC-Schicht kommen, die von

Leerstellen und Rissen durchzogen ist. Die Gegenwart der Grenzfläche verhindert ver-

mutlich die laterale Umgruppierung, um diese Fehlstellen auszugleichen, und führt da-

mit zu einer nicht reversiblen strukturellen Veränderung der Doppelschicht bei einer
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Abbildung 18: (a) Fresnel-normalisierte Reflektivitäten von DPPC bei 55 °C und verschiedenen Drücken.
Die durchgezogenen Linien zeigen die Anpassungen an die Daten. Die vertikalen Balken markieren die
Position des ersten Minimums bei einem Druck von 1 bar. Die Kurven sind vertikal verschoben für ei-
ne bessere Darstellung. (b) Fresnel-normalisierte Reflektivitäten für DPPC/HA1500 Kompositschichten
bei 39 °C und verschiedenen Drücken. Die durchgezogenen Linien zeigen die Anpassungen an die Daten.
Die blauen Balken zeigen die Position des ersten Minimums an. Die Kurven sind vertikal verschoben für
eine bessere Darstellung. (c) Elektronendichteprofil für DPPC und Hyaluronan mit einem molekularen
Gewicht von 1500 kDa. Die Kurven sind vertikal verschoben für eine bessere Darstellung. (d) Elektro-
nendichteprofil für DPPC und Hyaluronan mit einem molekularen Gewicht von 1500 kDa. Die Abbildung
wurde aus der Veröffentlichung von Zander et al. entnommen [60]. Veröffentlicht unter der Creative Com-
mons CC-BY 4.0 Lizenz.

26



Abbildung 19: (a) Druckabhängige Elektronendichte-

profile von DPPC mit adsorbierten Hyaluronan (mole-

kular Gewicht: 10 kDa und 1500 kDa) bei einer Tempe-

ratur von 39 °C. Die Daten wurden zur besseren Visua-

lisierung vertikal verschoben. (b) Aus den Elektronen-

dichten berechneter Kopfgruppenabstand der Lipid-

doppelschicht als Funktion des Drucks. Die gestrichel-

ten Linien zeigen die Abstände für die Lβ′-Phase ( ≈ 4,4

nm) und die Lα-Phase( ≈ 3,9 nm). Die wässrige Lösung

enthält 150 mM NaCl und 10 mM CaCl2 [84]. Wieder-

veröffentlichung mit Genehmigung der Royal Society

of Chemistry, von „Influence of high hydrostatic pres-

sure on solid supported DPPC bilayers with hyaluro-

nan in the presence of Ca2+ ions“, Zander et al., Soft

Matter,15, 2016; die Genehmigung wurde durch Copy-

right Clearance Center, Inc. erteilt.

Druckveränderung. Ein solches Verhal-

ten wäre jedoch für Gelenke nicht vor-

teilhaft, da dies die Schmierungseigen-

schaften negativ beeinflussen würde.

Die Adsorption von Hyaluronan än-

dert die Struktur der DPPC-Doppelschi-

cht lediglich an der DPPC-Kopfgrup-

pe, die der Wasserphase zugewandt ist,

wie die Elektronendichteprofile zeigen

18c und d [60]. Die Höhe und Form

der Elektronendichte im Bereich z = 0

nm, also nahe an der Siliziumgrenzflä-

che, bleibt konstant. Die Adsorption von

Hyaluronan führt insgesamt zu einer

erhöhten Rauigkeit der Schichtstruktu-

ren an der DPPC-Wasser-Grenzfläche,

was auf eine inhomogene Adsorption

von Hyaluronan hindeutet. Neben den

erhöhten Rauigkeiten lässt sich die-

ses auch aus Fluoreszenzmikroskopie-

Aufnahmen schlussfolgern [60].

Die druckabhängigen Messungen zei-

gen, dass das DPPC-Hyaluronan-Systems

ein sehr ähnliches Phasenverhalten wie

reine DPPC-Systeme aufweist [60]. So

zeigen die Messungen bei einer Tem-

peratur von 55 °C lediglich einen Pha-

senübergang von der Lα-Phase in die

Lβ′-Phase bei der Erhöhung des Drucks,

siehe 18b. Interessanterweise sind die

Phasenübergänge in der Gegenwart von

Hyaluronan reversibel und die DPPC-

Hyaluronan-Schicht kehrt in die ur-

sprüngliche Form zurück [60]. Dies war

im Falle einer reinen DPPC-Schicht – wie oben beschrieben – nicht zu beobachten.

Daraus kann geschlussfolgert werden, dass Hyaluronan die Widerstandsfähigkeit der

DPPC-Schichten gegen Druck erhöht und damit reversible Phasenübergänge erlaubt.

Ein Grund hierfür könnte eine höhere Steifigkeit des DPPC-Hyaluronan-Systems sein.
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Dieses wurde schon in anderen Studien beobachtet und auf diese Eigenschaft zurück-

geführt [59].

In weiteren Untersuchungen, die den Einfluss von Calcium auf das Phasenverhalten

des DPPC-/Hyaluronan-Systems als Ziel hatten, konnte gezeigt werden, dass das Pha-

sendiagramm unter Druck erheblich verändert ist [60]. Es konnte erneut beobachtet

werden, dass Calcium die Wechselwirkung zwischen Hyaluronan und DPPC erhöht und

den Einfluss des molekularen Gewichtes von Hyaluronan verstärkt [73, 84].

DPPC-Doppelschichten mit adsorbiertem Hyaluronan, das ein Molekulargewicht von

10 kDa hatte, waren bereits bei Umgebungsbedingungen (0 bar, 39 °C) in einer Lα- ähn-

lichen Phase [84]. Hingegen ist die DPPC-/Hyaluronan-Schicht bei einem Molekular-

gewicht von 1500 kDa unter diesen Bedingungen in der L′
β-Phase [84] ebenso wie eine

reine DPPC-Schicht. Dies ist in den aufgetragenen Kopfgruppenabständen in Abbildung

19 gut zu sehen.

Druckabhängige Experimente bei einer Temperatur von 55 °C konnten zeigen, dass

bei der Erhöhung des Drucks eine Entkopplung der unteren und oberen DPPC-Schichten

geschieht und sich somit eine asymmetrische Struktur bildet. Das ist untypisch für Li-

pidsysteme, da sich normalerweise die obere und die untere Schicht symmetrisch ver-

halten. Die signifikante Erhöhung der Wechselwirkung von Hyaluronan und DPPC im

Zusammenspiel mit der einseitigen Adsorption von kurzkettigem Hyaluronan führt höchst-

wahrscheinlich zu der beobachteten Veränderung des Phasenverhaltens. Es ist anzu-

nehmen, dass die DPPC-Schicht durch die Bindung von Hyaluronan eine Verringerung

der lateralen Mobilität erfährt und dadurch inhomogener wird [84]. Dies könnte zu einer

starken Veränderung der lateralen Anordnung der DPPC-Moleküle durch die absorbier-

ten Hyaluronan-Moleküle führen, wie es bereits an der Wasser-Luft-Grenzfläche beob-

achtet wurde [73, 84]. Dieser Effekt ist für Hyaluronan mit 10 kDa wesentlich ausgepräg-

ter als für Hyaluronan mit einer längeren Polymerkette bzw. höherem molekularem Ge-

wicht, da das kurzkettige Hyaluronan flexibler ist. Dies führt dazu, dass bei Umgebungs-

bedingungen die DPPC-/Hyaluronan-Schicht mit 10 kDa in der biologisch relevanten

Lα-Phase ist, jedoch nicht das langkettige Hyaluronan [84]. Die beobachtete Asymme-

trie deutet auf einen starken Einfluss lediglich auf die obere Hälfte der Doppelschicht

hin, da das Hyaluronan nicht in die untere Hälfte vordringen kann. In der Folge ver-

hält sich die DPPC-Doppelschicht wie zwei unabhängige Monoschichten, und die unte-

re und obere Schicht weisen unabhängige Phasenübergangstemperaturen auf, was die

Entkoppelung der Doppelschicht zur Folge hat [84].
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3.1.3 Entwicklung von Experimenten für die Untersuchung von Makromolekülen unter Scherung

und Druck

Abbildung 20: Fotografien und Zeichnungen des

Mikrofluidik-Aufbau. a) Vergrößerte CAD-Skizze des

Mikrofluidik-Chips, welche die Verengung im Kanal

zeigt. Die roten Pfeile zeigen die Flussrichtung. b)

CAD-Zeichnung des Mikrofluidik-Chips. c) Eingebau-

ter Chip an der ID13, ESRF, Grenoble. d) Zweidimen-

sionale Karte der berechneten Scherratenverteilung

im sich verengenden Kanal des Mikrofluidik-Chips.

Der Farbbalken zeigt die Scherraten auf der logarith-

mischen Skala. Die schwarzen Punkte deuten die Ras-

termessung an. Die Abbildung wurde aus Wieland et

al. entnommen [85]. Nachdruck mit Genehmigung

der International Union of Crystallography.

Die viskosen und elastischen Eigen-

schaften von Flüssigkeiten sind durch

die Molekularstruktur und intermoleku-

laren Wechselwirkungen ihrer Bestand-

teile, aber auch durch externe Faktoren

wie Temperatur und Druck, bestimmt

[86, 87]. Diese Eigenschaften können für

Systeme mit nur einer Komponente ein-

fach skaliert werden. Jedoch ist dies in

Systemen mit mehreren Komponenten

schwierig, wie etwa bei wässrigen Lö-

sungen von Mizellen oder Polymeren,

da die verschiedenen Bestandteile wech-

selwirken und ihre Organisation durch

Scherung verändert werden kann. Das

kann zu Effekten wie Scherverdünnung

oder Scherverdickung führen [87, 88].

Da in Gelenken sehr hohe Scherkräfte

auftreten können und die entstehenden

Strukturen maßgeblich für die Schmie-

reigenschaften verantwortlich sind, wur-

den Probenumgebungen entwickelt, die

es erlauben, mit Röntgenkleinwinkel-

streuung in-situ Scher- und Druckexpe-

rimente durchzuführen, um den Einfluss

auf die molekularen Strukturen zu unter-

suchen.

Um die hohen Scherkräfte, die in ei-

nem Gelenk auftreten können, im Experiment nachbilden zu können, wurde ein

Mikrofluidik-Aufbau entwickelt, der es erlaubt, Scherkräfte bis in den Bereich von 3 · 105

s−1 zu erzeugen [85]. Das zentrale Element dieses Aufbaus ist ein Mikrofluidik-Chip, der

einen sich verengenden Kanal von 100 µm auf 10 µm besitzt. Eine schematische Darstel-

lung dieses Chips ist in Abbildung 20a gezeigt. Diese Verengung erzeugt eine Geschwin-

digkeitsverteilung und damit ein Scherfeld. Aufgrund der kleinen Dimensionen ist auch

sichergestellt, dass der Fluss stets laminar bleibt. Da das Scherfeld auf eine räumliche

Verteilung übertragen wird, erlaubt eine Rastermessung mit fokussierten Röntgenstrah-
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len, die Struktur der Makromoleküle als Funktion der Scherrate mittels Röntgenklein-

winkelstreuung zu untersuchen.

In einem ersten Experiment wurden die Wechselwirkungen in hochkonzentrierten

kolloidalen Systemen untersucht. Kolloide dienen häufig als Modell, da ihre Wechsel-

wirkungen gezielt modifiziert werden können. So können zum Beispiel gezielt Modell-

systeme mit einer kurzreichweitigen attraktiven und einer langreichweitigen repulsiven

Wechselwirkung erzeugt werden. Diese Kombination von Wechselwirkungen ist allge-

genwärtig und kann in vielen Systemen wie Proteinen oder Nanopartikeln aus zum Bei-

spiel Poly(Methylmethylacrlate) beobachtet werden [89–99].

Abbildung 21: Untersuchung hochkonzentrierter Ly-

sozymlösungen unter Scherung. Oben: Position Ipeak
des Protein-Strukturfaktors als Funktion der Scher-

rate. Unten: Intensität Ipeak des Strukturfaktors als

Funktion der Scherrate. Die Abbildung wurde aus

Wieland et al. entnommen [85]. Nachdruck mit Ge-

nehmigung der International Union of Crystallogra-

phy.

In Proteinlösungen aus zum Beispiel

Cytochrome-C oder Lysozym konnten

unter bestimmten Lösungsbedingungen

Gleichgewichtscluster beobachtet werden

[90, 95, 97, 100, 101]. Die Gleichgewichts-

bedingungen der Cluster werden dabei

durch äußere Parameter wie Tempera-

tur, Druck oder Scherkräfte bestimmt,

aber auch durch Salzkonzentration und

Proteinkonzentration. Die durchgeführ-

ten Messungen an hochkonzentrierten

Lösungen von Lysozym zeigen das Vor-

handensein eines Strukturfaktors im Klein-

winkelstreusignal, der auf die Wechselwir-

kung der Proteine zurückzuführen ist, und

das Vorhandensein von Proteinclustern

anzeigt [85]. Abbildung 21 zeigt die Po-

sition und die Intensität des Strukturfak-

tors als Funktion der Scherrate. Die Daten

zeigen, dass die Intensität dieses Struk-

turfaktors mit der Zunahme der Scherra-

te abnimmt. Die Position des Strukturfak-

tors hingegen bleibt unabhängig von der

Scherrate. Hieraus kann geschlussfolgert

werden, dass der Abstand der Proteine zu-

einander nicht von der Scherrate beein-

flusst wird. Jedoch nimmt die Anzahl der

Streuzentren bzw. deren Masse ab. Folg-

lich verringert sich die Anzahl der Prote-
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incluster, da ihr Gleichgewicht durch die hohen Scherkräfte gestört und sie damit zur

Auflösung gebracht werden [85].

Ein weiterer wichtiger Faktor für die viskoelastischen Eigenschaften ist hydrostati-

scher Druck. Dazu wurde eine Probenumgebung entwickelt, die es nicht nur erlaubt,

die Scherrate zu kontrollieren, sondern gleichzeitig die Proben einem Druck von 300

bar auszusetzen. Hierzu wurde eine Probenzelle auf der Grundlage eines Malvern Rheo-

meters (HPC 300, Gemini, Malvern) modifiziert, sodass sie zum einen Röntgenstreuex-

perimente erlaubte und zum anderen an verschiedenen Messplätzen an Synchrotron-

strahlungsquellen eingesetzt werden konnte. Zum Zeitpunkt der Entwicklung war kein

alternativer Aufbau bekannt, der es erlaubt, gleichzeitig Druck und Scherrate zu kon-

trollieren. Es waren lediglich Systeme an diversen Messplätzen im Einsatz, die entweder

Druck oder Scherung kontrollieren konnten [102–111].

In den ersten Untersuchungen stand hierbei die Wechselwirkung von Hyaluronan im

Zentrum. Hyaluronan selbst kann mittels Wasserstoffbrückenbindungen, hydrophoben

Wechselwirkungen und elektrostatischen Wechselwirkungen mit anderen Makromole-

külen interagieren [112, 113]. In Lösungen mit niedriger Ionenstärke weist Hyaluronan

ein Maximum (der sog. Polyelektrolyte Peak) in der Kleinwinkelstreukurve auf. Dieses

Maximum ist jedoch schwer zu erkennen, da es nur sehr schwach ausgeprägt ist und

sich meist nur als Schulter in der Streukurve bemerkbar macht. Dieses Maximum hat

seinen Ursprung in der elektrostatischen Abstoßung durch die geladenen Anteile der

Hyaluronan-Polymerkette [114]. Rheologische in-situ Untersuchungen, die mit Klein-

winkelstreuuntersuchungen kombiniert wurden, konnten zeigen, dass dieses Maximum

an Intensität zunimmt, wenn die Scherrate erhöht wird [115]. Diese Erhöhung der In-

tensität ist vermutlich auf eine Verringerung der Fluktuationen durch die Scherkräfte

zurückzuführen und damit auf eine bessere Ausrichtung der Polymerketten.

Hyaluronan wurde unter drei verschiedenen Drücken und mehreren Scherraten un-

tersucht, um die Reaktion der Probe auf die veränderten Bedingungen zu charakterisie-

ren [116]. Dabei konnte keine Veränderung der Position des Maximums bei den unter-

suchten Drücken und Scherraten beobachtet werden, das heißt, eine Veränderung der

Abstände zwischen den Polymerketten wird nicht induziert. Unter Umgebungsdruck

konnte jedoch beobachtet werden, dass das Maximum mit der Scherrate wie erwartet

ansteigt, siehe Abbildung 22 links. Der charakteristische Abstand zwischen den Poly-

merketten wird besser definiert, da die Scherkräfte die Fluktuationen unterdrücken [115,

116]. Bei hohen Drücken von 300 bar ist dieser Anstieg der Intensität des Maximums als

Funktion der Scherrate weniger stark als unter Umgebungsbedingungen, siehe Abbil-

dung 22 rechts [116]. Da die Intensität des Maximums von der Stärke der elektrostati-

schen Wechselwirkungen abhängt, könnte eine Erklärung für die Vergrößerung der di-

elektrischen Konstante von Wasser mit Druck sein [117]. Allerdings ändert sich die di-
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Abbildung 22: Links: Streukurven von Hyaluronan-Lösungen mit einer Konzentration von 8mg(mL)−1 bei
verschiedenen Scherraten. Die Farbskala der Streukurven ändert sich mit der Scherrate, wobei Schwarz
0 s−1 und Hellgrau 1500 s−1 entsprechen. Rechts: Vergleich der Maxima der Streukurven als Funktion
der Scherrate für Hyaluronan-Lösungen mit einer Konzentration von 8 mg(mL)−1 bei verschiedenen
Drücken. Die Kurven bei verschiedenen Drücken wurden anhand der Kurve bei 0 bar normalisiert, um
die Kontrastveränderung durch den Druck zu berücksichtigen. Die Abbildung wurde aus Wieland et al.
entnommen [116]. Nachdruck mit Genehmigung der International Union of Crystallography.

elektrische Konstante um lediglich 3 % und ist daher zu klein, um diese Beobachtungen

erklären zu können. Eine andere Erklärung könnte die Verringerung des freien Volumens

sein, was zu einer Verkleinerung der Fluktuationen führt [118]. Dies würde wiederum

zu einer Verkleinerung der scherinduzierten Vergrößerung des Maximums führen. Hier

sind die bisherigen Daten jedoch nicht eindeutig, um eine abschließende Aussage ma-

chen zu können.
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3.1.4 Diskussion

Die Untersuchung der synovialen Flüssigkeit ist eine komplexe Aufgabe, da verschie-

denste Parameter Einfluss auf die molekularen Wechselwirkungen haben können. Das

von der Natur geschaffene wasserbasierte Schmiersystem kann unter verschiedenen Be-

dingungen niedrige Reibungskoeffizienten realisieren, da durch die Selbstorganisation

der Makromoleküle stets eine entsprechende Anpassung erfolgt. Im Rahmen meiner Ar-

beiten bzw. durch mich betreute studentische Arbeiten zur Selbstorganisation von Ma-

kromolekülen in der Synovialflüssigkeit wurden untersucht, wie die molekularen Wech-

selwirkungen durch Druck, Scherkräfte und die Zusammensetzung beeinflusst werden.

Durch einen multimodalen Ansatz, der sowohl statische als auch in-situ Messungen

beinhaltet, wurden hierbei die Wirkungsprinzipien näher beleuchtet. Die Untersuchun-

gen zeigen interessante Details der molekularen Wechselwirkungen und offenbaren, dass

selbst kleine Parameter einen wichtigen Einfluss haben.

Hauptbestandteile der Synovialflüssigkeit sind Lipide und das Polymer Hyaluronan.

Lipiden kommen insofern eine Bedeutung zu, da geordnete Lipidschichten alleine schon

niedrige Reibungskoeffizienten aufweisen [59]. Hyaluronan auf der anderen Seite ist für

die Viskosität der Synovialflüssigkeit verantwortlich und in hohen Konzentrationen vor-

handen [113]. Die Erkenntnisse im Bereich der Synovialflüssigkeit zeigen jedoch, dass

nicht die Viskosität der Synovialflüssigkeit für die niedrigen Reibungen verantwortlich

ist, sondern ein Hauptbeitrag durch die Selbstorganisation der Lipide geleistet wird [8].

Damit ist es für diese Systeme essenziell, dass die Strukturen unter verschiedenen Be-

dingungen wie Druck und Scherung stabil sind.

Es konnte beobachtet werden, dass Hyaluronan an die Lipide bindet und dabei ei-

ne diffuse Adsorptionsschicht bildet. Die dabei entstehenden Kompositschichten wie-

sen jedoch im Vergleich zu reinen Lipiden schlechtere Reibungseigenschaften und eine

verringerte Belastbarkeit auf [36, 59]. Diese Unterschiede lassen sich auf die veränderte

laterale Anordnung zurückführen, die an Langmuir-Monoschichten beobachtet werden

konnte [73].

Eine weitere wichtige Beobachtung ist, dass die Wechselwirkungen und damit die

Selbstorganisation von dem molekularen Gewicht des Hyaluronans abhängt. Wesent-

lich stärkere Änderungen in der lateralen Anordnung und im Phasenverhalten von DPPC

sind bei Hyaluronan mit einem geringen molekularen Gewicht aufgetreten [60, 73, 80].

Dieser Effekt konnte damit erklärt werden, dass Hyaluronan mit hohem molekularem

Gewicht vermutlich vermehrt intramolekulare Bindungen aufbaut und die potenziellen

Bindungsstellen im Polymer abgeschirmt sind, wohingegen sie bei kurzkettigem Hyalu-

ronan zur Verfügung stehen. Dies hat zur Folge, dass die Packungsdichte der DPPC-

Moleküle durch die Adsorption von Hyaluronan mit 10 kDa herabgesetzt ist. Eine solche

Reduktion der Packungsdichte könnte zu der beobachteten verringerten Tragfähigkeit
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führen. Hierzu passt, dass klinische Untersuchungen von Gelenkkrankheiten auch eine

Reduktion des molekularen Gewichts in der Synovialflüssigkeit von Patienten mit ent-

zündlichen Gelenkkrankheiten zeigten [69–71].

Ein weiterer wichtiger Parameter ist die Konzentration von Calciumionen, die die

Wechselwirkungen zwischen Hyaluronan und DPPC massiv verstärkt. Eine geringe Kon-

zentration von Calciumionen führt bereits zu einer vermehrten Adsorption von Hyalu-

ronan an die DPPC-Grenzfläche und ebenso zu einer noch stärkeren Beeinflussung der

lateralen Packung der DPPC-Moleküle [73, 84]. Die Daten zeigen, dass diese Zunahme

auf eine starke elektrostatische Wechselwirkung zurückzuführen ist, da die Ladung der

negativen Carboxylgruppe des zwitterionischen DPPC-Moleküls durch die Bindung des

zweiwertigen Calciumions invertiert wird [73, 80]. Infolge dessen ist eine vermehrte Bin-

dung von Hyaluronan an DPPC zu beobachten, wobei sich die Anzahl der zusätzlichen

Wasserstoffbrückenbindungen und hydrophoben Wechselwirkungen nicht verändert,

wie MD-Simulationen zeigten [80]

Um Erkenntnisse zur Selbstorganisation der Strukturen unter Belastungssituationen

zu erlangen, wurde das Phasenverhalten von DPPC-Doppelschichten unter hydrosta-

tischem Druck untersucht. Hier konnten die Experimente zeigen, dass DPPC-Doppel-

schichten an der Flüssig-fest-Grenzfläche zum einen in nur zwei Phasen vorliegen und

zum anderen kein reversibler Phasenübergang stattfindet [60]. Beides kann auf den Ein-

fluss der Grenzfläche zurückgeführt werden, die die Beweglichkeit der Lipide einschränkt.

Durch die Adsorption von Hyaluronan an die DPPC-Lipide konnte jedoch eine druck-

stabilisierende Wirkung beobachtet werden. So waren DPPC-/Hyaluronan-Schichten

in der Lage, einen reversiblen Phasenübergang zu durchlaufen. Eine mögliche Erklä-

rung ist in der strukturellen Umgruppierung der DPPC-Moleküle während des Phasen-

übergangs zu finden. Bei dem Übergang von der Lβ′- in die Lα-Phase von DPPC wird

durch die Änderung der Konformation der Alkylketten das beanspruchte Volumen her-

abgesetzt [59]. Dadurch können sich Fehlstellen und Risse in der lateralen Filmstruk-

tur bilden. Hier kann Wasser eindringen und zu einer Störung der Anordnung führen,

wenn der DPPC-Film in seinen ursprünglichen Zustand zurückkehrt. Hyaluronan könn-

te durch die Adsorption diese Risse verdecken und damit Wasser hindern, einzudringen.

Somit scheint Hyaluronan einerseits die Reibungseigenschaften der Lipidschichten her-

abzusetzen, andererseits auch eine druckstabilisierende Wirkung zu haben.

Wie oben bereits diskutiert, führt Calcium zu einer verstärkten Wechselwirkung und

Adsorption von Hyaluronan an die DPPC-Lipide. Es war zu beobachten, dass durch die

Adsorption von Hyaluronan mit einem molekularen Gewicht von 10 kDa, die DPPC-

Filme bei einer Temperatur von 39 °C in einer Lα-Phase, also im fluiden Zustand, sind.

Diese Phase ist üblicherweise nur bei Temperaturen von über 40 °C zu finden. Dies deu-

tet auf einen starken Einfluss von Hyaluronan auf das Phasenverhalten von DPPC und
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damit auf die Wechselwirkungen hin.

Die Erhöhung des hydrostatischen Drucks bei DPPC-/Hyaluronan-Proben mit Cal-

cium zeigt eine Entkopplung der oberen und der unteren Schicht des Lipidsystems.

Gerade dieser Effekt war stark abhängig von dem molekularen Gewicht des benutzten

Hyaluronans und war bei einem niedrigen molekularen Gewicht besonders ausgeprägt.

Unter diesen Bedingungen zeigen die DPPC-/Hyaluronan-Schichten eine asymmetri-

sche Struktur und es ist anzunehmen, dass die obere und untere Hälfte in unterschied-

lichen Phasen ist. Durch die Tatsache, dass Hyaluronan nur einseitig an die DPPC-Dop-

pelschicht adsorbiert, wird nur das Phasenverhalten einer DPPC-Schicht modifiziert,

was die beobachtete Entkopplung erklären kann. Diese Entkopplung könnte dazu füh-

ren, dass die Lipidschichten über eine weitere Gleitebene verfügen. Dies könnte die Rei-

bungseigenschaften unter Druck verbessern oder aufrechterhalten [38].

Neben Druck sind auftretende Scherkräfte eine wichtige Größe, um die Selbstorgani-

sation unter Belastung zu verstehen. Um dieses zu untersuchen, wurde eine Probenum-

gebung entwickelt, die es erlaubt, Untersuchungen unter Scherraten durchzuführen, die

denen in einem Gelenk ähnlich sind. So konnten in den ersten Experimenten Protein-

Protein-Wechselwirkungen unter hohen Scherraten studiert und die Destabilisierung

von Proteinclustern beobachtet werden. Als weitere wichtige Entwicklung wurde eine

Messumgebung in Betrieb genommen, die Druck und Scherung kombiniert. Messungen

an Hyaluronan konnten zeigen, dass die scherungsinduzierte Ausrichtung der Polymer-

ketten unter hohen Druck verändert wird, was höchstwahrscheinlich auf eine Verringe-

rung von Fluktuationen durch die Verkleinerung des freien Volumens zurückzuführen

ist.

Aufgrund der Vielzahl der Makromoleküle in der synovialen Flüssigkeit sind noch

nicht alle Einflüsse verstanden. Meine aktuellen Projekte haben als Ziel, diese Lücke

weiter zu schließen, indem die Komplexität der Modellsysteme der synovialen Flüssig-

keit weiter erhöht wird. Des Weiteren sollen die Strukturinformationen mit den rheo-

logischen Eigenschaften der Systeme korreliert werden. Das DPPC-/Hyaluronan-Pro-

bensystem soll in einem ersten Schritt mit Proteinen wie Albumin und γ-Globulin er-

weitert werden. Untersuchungen haben gezeigt, dass diese beiden Proteine einen wich-

tigen Einfluss auf die Reibungseigenschaften haben, wobei es hier auf die Kombinati-

on der Moleküle ankommt. Neben statischen Messungen, die der Frage nachgehen, ob

sich molekulare Komplexe bilden, sollen auch Messungen unter Druck und Scherung

durchgeführt werden, um Veränderungen in den molekularen Komplexen zu untersu-

chen. Durch die Korrelation der Struktur mit den rheologischen Eigenschaften und die

Unterstützung weiterer MD-Simulationen wird es möglich sein, einen detaillierten Ein-

fluss zu gewinnen.
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3.2 Untersuchung hierarchisch geordneter Knochenstrukturen

Faserbündel

Matrix

Mikroporen
Extrafibrillares 
Mineral

Nanoporen

Intrafibrillares 
Mineral

Kollagen

Abbildung 23: Grafische Darstellung des Bündelm-

odells von Knochen, bestehend aus mineralisier-

ten Kollagenfibrillen sowie mineralisierter extrafi-

brillärer Matrix und Mikroporen. Die Fibrillen be-

stehen aus Kollagen und intrafibrillärem Mineral

und die Matrix besteht aus extrafibrillärem Mineral

und Nanoporen. Die Größenverhältnisse sind er-

halten. Das Bild wurde von Spiez et al. entnommen

und angepasst [119]. Mit Genehmigung von Sprin-

ger Nature Kundenservice-Center GmbH: Nature,

Calcified Tissue International, Influence of Mine-

ralization and Microporosity on Tissue Elasticity:

Experimental and Numerical Investigation on Mi-

neralized Turkey Leg Tendons, Ewa M. Spiesz et al.,

2012.

In diesem Kapitel werden meine Untersu-

chungen an der Knochenultrastruktur auf

Synchrotron-basierten Methoden zusam-

mengefasst. Da die makroskopischen Kno-

cheneigenschaften im hohen Maße von den

mikroskopischen Strukturen im Knochen

abhängen, ist es hier nötig, sowohl einen

die Längenskalen übergreifenden Ansatz zu

verfolgen, als auch die komplexen Zusam-

menhänge mittels in-situ Messungen bes-

ser zu beleuchten.

Zwei Methoden, die Knochenultrastruk-

tur zu untersuchen, sind Röntgenklein-

winkelstreuung und Diffraktion, da diese

Techniken es erlauben, die Organisation

der Knochenmatrix und die Struktur des

Hydroxylapatits zu untersuchen. Knochen

sind ein hierarchisches Material, dessen Ul-

trastruktur durch Fibrillen gebildet wird,

die ihrerseits die Osteone bilden [120]. Da-

bei bestehen die Fibrillen aus Collagen I

und Hydroxylapatitkristallen [120–122]. Die

Hydroxylapatitkristalle bilden dabei Plätt-

chen mit einer Größe von 3 nm × 25 nm ×
50 nm [121–123], die zwischen dem Kollagen mineralisiert werden. Eine schematische

Grafik ist in Abbildung 23 dargestellt. Als Folge dessen haben die Plättchen eine prä-

ferierte Ausrichtung mit ihrer langen Achse entlang der Kollagenfaser [124, 125]. Somit

kann die Orientierung der Kollagenmatrix aus der Orientierung der Hydroxylapatitkris-

talle abgeleitet werden.

3.2.1 Untersuchung des inversen piezoelektrischen Effekts in Knochen

Knochendefekte sind kritisch, wenn die Fähigkeit des Knochens zur Regeneration ge-

stört ist. Eine Möglichkeit, die Knochenheilung zu verbessern, ist die elektrische Sti-

mulation. Hier gibt es drei verschiedene Methoden: Gleichstrom, kapazitive Kopplung

und induktive Kopplung [126–128]. Eine bereits eingesetzte induktive Methode benutzt

zur Stimulation dabei zwei Elektroden, die in den Knochen eines Patienten implantiert

werden, und zwei Spulen, wobei sich eine Spule außerhalb des Körpers und eine Spu-
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le innerhalb des Körpers befinden, die mit den Elektroden verbunden sind [41]. Die im

Körper befindliche Spule empfängt ein magnetisches Feld, das durch die äußere Spu-

le angeregt wird. Dadurch wird zwischen den beiden Elektroden ein elektrisches Feld

erzeugt.

Abbildung 24: Schematische Darstellung der Raster-

Röntgenstreuungs-Untersuchung. Die Probe wurde im

Fokus des Röntgenstrahls in einem homogenen elektrischen

Feld platziert. Anschließend wurde die Probe abgescannt und

Streubilder der Kleinwinkel- und Diffraktionssignale aufge-

nommen. Die Abbildung wurde aus Wieland et al. entnommen

und angepasst [77]. Nachdruck mit Genehmigung von Elsevier.

Im klinischen Alltag zeigt die-

ses bipolare Induktions-Schrau-

ben-System positive Ergebnisse,

wobei eine genaue Positionie-

rung der Elektroden im Kno-

chen wichtig ist, um die Störun-

gen des Magnetfeldes kleinzu-

halten [43, 129, 130]. Die im kli-

nischen Alltag eingesetzten Pa-

rameter sind jedoch das Re-

sultat empirischer Optimierung,

da sowohl Zusammenhänge als

auch die genauen Kopplungsei-

genschaften der elektrischen Sti-

mulation an den Knochen nicht

gänzlich verstanden sind. Ein

Grund ist, dass die vorliegen-

den Ergebnisse mit verschiede-

nen Methoden gewonnen wurden und daher nur bedingt vergleichbar sind. Eine Hy-

pothese besagt, dass die Stimulation des Knochenwachstums über den inversen piezo-

elektrischen Effekt des Knochengewebes stattfindet [44, 131]. Dabei wird ein mechani-

scher Stimulus im Knochen erzeugt, der die Knochenheilung anregt. Jedoch sind Fragen

in Bezug auf die Stärke der Kopplung und den Einfluss ungeklärt, da auch andere Me-

chanismen beteiligt sein könnten.

Daher wurde ein in-situ Experiment entwickelt, um den Effekt des elektrischen Fel-

des auf die Knochenultrastruktur besser zu verstehen. Hierzu wurde ein 150 µm m dicker

Schnitt eines femoralen Schweineknochens mittels Rasterkleinwinkelstreuung und Dif-

fraktion untersucht, während verschieden starke elektrische Felder an die Proben ange-

legt wurden, siehe Abbildung 24. Die Rasteruntersuchungen wurden an verschiedenen

Stellen in den Knochenstrukturen durchgeführt, die jeweils eine andere Orientierung

der Kollagenmatrix zum elektrischen Feld hatten.

Die durchgeführten Diffraktionsuntersuchungen zeigen, dass die Struktur des Hydro-

xylapatits räumlich variiert und der Knochen auf der Mikrometer-Längenskala somit

keine homogene Struktur hat [77]. Dies lässt sich jedoch verstehen, da die Knochen-
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Abbildung 25: Links: Gitterkonstante des (002) Hydro-

xylaptitreflexes bei einer Orientierung der Kollagenma-

trix senkrecht zum elektrischen Feld. Zweidimensionale

Verteilung des Reflexes in einem elektrischen Feld von

a) 0 V/m, b) 1250 V/m und c) 2500 V/m. d) Histogramm

der Gitterkonstanten. Die Abbildung wurde aus Wieland

et al. [77] entnommen. Nachdruck mit Genehmigung

von Elsevier.

Abbildung 26: Gitterkonstante des (002) Hydroxylaptit-

reflexes bei einer Orientierung der Kollagenmatrix par-

allel zum elektrischen Feld. Zweidimensionale Vertei-

lung des Reflexes in einem elektrischen Feld von a) 0

V/m, b) 1250 V/m und c) 2500 V/m. d) Histogramm der

Gitterkonstanten. Die Abbildung wurde aus Wieland et

al. entnommen [77]. Nachdruck mit Genehmigung von

Elsevier.

struktur von verschiedenen Parame-

tern abhängt, wie zum Beispiel Ernäh-

rung oder dem Alter [132, 133]. Jedoch

erlauben relative Veränderungen in

der Kristallreflexposition, Verformun-

gen bzw. Belastungen in der Knochen-

matrix zu bestimmen. Abbildungen 25

und 26 zeigen die ortsaufgelöste Po-

sition des (002)-Hydroxylaptitreflexes

in der hexagonalen Kristallstruktur als

Funktion der elektrischen Feldstärke

an zwei Positionen im Knochen [77].

Die beiden Positionen unterscheiden

sich in der Ausrichtung der Ultrastruk-

tur zum elektrischen Feld. Es konnte

beobachtet werden, dass sich die Po-

sition des Streureflexes als Funktion

der elektrischen Feldstärke nicht ver-

schiebt, wenn die Knochenultrastruk-

tur mit einem Winkel von 45° zum elek-

trischen Feld orientiert ist, siehe Abbil-

dung 26 [77].

Im Falle einer senkrechten Orien-

tierung der Knochenultrastruktur zum

elektrischen Feld ist jedoch eine Ver-

schiebung des Streureflexes zu beob-

achten, siehe Abbildung 25 [77]. Die be-

obachtete Verschiebung des Streurefle-

xes beträgt 0,002 Å und zeigt damit ei-

ne mechanische Belastung in den Hy-

droxylapatitkristallen. Die Verformung

lässt sich zu ϵ = 6 × 10−4 berechnen.

Hydroxylapatit hat eine zentrosymme-

trische Einheitszelle und kann daher

keine piezoelektrischen Eigenschaften

aufweisen [134, 135]. Daher kann der

beobachtete piezoelektrische Effekt le-

diglich auf die Kollagenmatrix des Kno-
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chens zurückgeführt werden. Diese Annahme wird von anderen Studien unterstützt, die

elektrische Spannung an Kollagenfasern nachweisen konnten, die Scherkräften ausge-

setzt waren. Andere Studien konnten zeigen, dass ein längs der Kollagenfaser angelegtes

elektrisches Feld eine Scherdeformation auslöst [134]. Dies zeigt die Bedeutung der Ori-

entierung des elektrischen Felds zur Knochenmatrix respektive der Kollagenfasern.

Die Untersuchungen zeigen damit, dass durch den piezoelektrischen Effekt eine si-

gnifikante Belastung in der Knochenmatrix erzeugt werden kann, was sich in einer Kom-

pression der Einheitszelle des Hydroxylapatit bemerkbar macht [77]. Jedoch war dieser

Effekt nur zu beobachten, wenn die Knochenultrastruktur senkrecht zum elektrischen

Feld ausgerichtet ist. In diesem Fall wird eine Polarisation der Kollagenfasern erzeugt,

was zu einer Scherung der Faserbündel führt. Diese Scherbelastung wird auf die Hydro-

xylapatitkristalle übertragen und sie werden deformiert. Die beobachteten Deformatio-

nen liegen dabei in der Größenordnung von ϵ = 6 × 10−5 für Feldstärken, wie sie in

der Klinik benutzt werden [41, 77]. Untersuchungen auf Zellebene konnten nachweisen,

dass Osteozyten sensitiv auf mechanische Belastung von ϵ = 8×10−6 sind [132, 133, 136].

Daher kann angenommen werden, dass der piezoelektrische Effekt eine ausreichende

mechanische Belastung in der Knochenmatrix erzeugen kann, um das Knochenwachs-

tum zu stimulieren.

Relevante Publikationen

• D.C.F. Wieland, C. Krywka, E. Mick, R. Willumeit-Römer, R. Bader, D. Kluess, Investigation of the in-

verse piezoelectric effect of trabecular bone on a micrometer lengthscale using synchrotron radiati-

on. Acta Biomat. 2015, 25, 339.
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3.2.2 Einfluss von biologisch abbaubaren Implantaten auf die hierarchische Knochenstruktur

Implantate sind nicht immer dafür bestimmt, permanent im Körper zu verbleiben und

müssen dann in einer Folgeoperation entfernt werden. Daher werden biologisch abbau-

bare Implantate vermehrt als Alternative zu nicht korrodierenden Implantaten aus zum

Beispiel Titan diskutiert, da ein Folgeeingriff überflüssig wäre. Ein potenzielles Material

für biologisch abbaubare Implantate ist Magnesium bzw. Legierungen auf Magnesium-

basis, da die mechanischen Eigenschaften von Magnesium sehr ähnlich zu denen des

Knochens sind, Magnesium natürlich im Körper vorkommt und die Degradationsge-

schwindigkeit über die Zusammensetzung der Legierung beeinflusst werden kann [137].

Während der Degradation von Magnesiumimplantaten wandelt sich das Implantat

langsam in Degradationsprodukte um und wird vom Körper abgebaut. Gleichzeitig wird

stets neues Knochengewebe um das Implantat gebildet. Als Folge wird keine stabile

Grenzfläche zwischen dem Implantat und dem Knochen gebildet, sondern es wird an-

genommen, dass eine ständige Reorganisation des Knochens stattfindet [49, 138].

Zur Untersuchung der Knochenreorganisation unter solchen Bedingungen wurden

Knochen-Magnesiumimplantat-Proben untersucht, die für verschiedene Heilungszeit-

räume in einer Ratte implantiert waren. Anschließend wurden die Magnesiumimplanta-

te, die die Form einer Schraube hatten, mit dem umgebenden Knochen explantiert und

für die Röntgenkleinwinkeluntersuchungen vorbereitet. Die verwendete Magnesiumle-

gierung Mgx-Gd war mit Gadolinium in einer Konzentration von x = 5 wt% (Mg-5Gd)

bzw. x = 10 wt% (Mg-10Gd) versetzt. Gadolinium wurde als Legierungselement ausge-

sucht, da es zum einen die mechanischen Eigenschaften von Magnesium verbessert und

zum anderen die Degradationsrate verringert [139–141]. Zudem war in Degradations-

untersuchungen an Mg-10Gd-Implantaten bereits ein hoher Knochenimplantatkontakt

beobachtet worden, was eine gute Osseointegration andeutet [142]. Als Kontrollproben

wurden in unserem Experiment Titan- und PEEK-Implantate benutzt, da diese Materia-

lien in der Klinik angewendet und als Goldstandard angesehen werden.

In den Tierexperimenten wurden Schrauben dieser vier Materialien in die Femur von

Ratten implantiert und verblieben dort für Heilungszeiträume von vier, acht und zwölf

Wochen. Die Ratten wurden nach definierten Heilungszeiträumen unter Einhaltung der

ethischen Regeln eingeschläfert und die Implantate wurden mit dem sie umgebenden

Knochen entfernt. Von den verschiedenen Proben wurden 10 µm dicke Schnitte angefer-

tigt, die mittels Raster-Röntgenkleinwinkel- und Diffrakionsmessungen untersucht wur-

den. Insgesamt wurden 30 Proben für diese Studie erzeugt. Dies erlaubt es, eine quan-

titative Analyse durchzuführen und die statistische Signifikanz der Beobachtungen zu

bestimmen.

Abbildung 27 zeigt einen histologischen Schnitt einer solchen Probe. Die rot kennt-

lich gemachte Region zeigt eine der untersuchten Regionen und ist ebenso als Vergrö-
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Abbildung 27: Histologischer Schnitt durch eine Mg-5Gd-Probe nach einer Heilungsdauer von zwölf Wo-
chen, die mit Toluidin-Blau gefärbt wurde. Die umrandeten Abbildungen zeigen eine der untersuchten
Regionen auf der Probe, die mittels Raster-Diffraktionsuntersuchungen gemessen wurde. Die untersuch-
te Region ist aufgrund des Strahlenschadens im Kaptonklebeband gut zu sehen. Zudem ist eine beispiel-
hafte Karte der (310)-Gitterkonstanten von Hydroxylapatit in der schwarzen Box gezeigt. Ein Unterschied
in der Reflexposition zwischen der Degradationsschicht (links oben) und dem Knochen (rechts) ist gut zu
sehen. Die Abbildung wurde aus Zeller-Plumhoff et al. entnommen [143]. Veröffentlicht unter der Creati-
ve Commons CC-BY 4.0 International Lizenz.

ßerung zu sehen. Des Weiteren ist exemplarisch eine zweidimensionale Karte abgebil-

det, die die räumliche Verteilung des (310)-Gitterebenenabstands von Hydroxylapatit

darstellt und aus den Diffraktionsmessungen bestimmt wurde. Diese Messungen erlau-

ben es, ortsaufgelöst die Veränderung in der Kristallstruktur, Größe und Orientierung

der Hydroxylapatitkristalle entlang der Grenzfläche räumlich zu ermitteln [143].

Die Röntgenkleinwinkelmessungen, die unter anderem Aufschluss über die Orientie-

rung des Hydroxylapatits geben, zeigen, dass an den Grenzflächen zu den Titanimplan-

taten generell eine niedrigere Orientierung vorzufinden war als in ähnlichen Untersu-

chungen an intramedullären Nägeln [143, 144]. Die Orientierung um die Magnesiumim-

plantate war ähnlich niedrig [143]. Allerdings scheint eine Tendenz vorzuliegen, dass die

Orientierung an den Titangrenzflächen größer ist als an den Grenzflächen zum Magne-

siumimplantat. Jedoch ist aufgrund der hohen Standardabweichung der Resultate keine

statistische Signifikanz vorhanden.
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(310) Gitterebenenabstand(310) Gitterebenenabstand

Abbildung 28: (a) Gitterkonstante des (310)-Hydroxylapatitreflexes (hexagonales Kristallgitter) im Kno-
chen, der Titan, Peek, Mg-5Gd und Mg-10Gd umgibt. Der Beobachtungszeiträume sind vier, acht und
zwölf Wochen . Ebenso sind Referenzregionen im trabekulären und kortikalen Knochen dargestellt. (b)
Vergleich der durchschnittlichen Gitterkonstante des (310)-Reflexes in der Degradationsschicht und im
Knochen für alle Zeitpunkte. Die Abbildung wurde aus Zeller-Plumhoff et al. entnommen [143]. Veröf-
fentlicht unter der Creative Commons CC-BY 4.0 International Lizenz.

Die Dicke der Hydroxylapatit-Plättchen, die aus den Röntgenkleinwinkelstreudaten

berechnet werden kann, zeigt, dass die Plättchen an der Titangrenzfläche eine Größe

von 32 Å–36 Å haben [143]. Dieser Wert ist jedoch höher als in der Literatur 20 Å-25 Å,

aber durch Einflüsse, wie Implantationsort oder einer anderen Tierart erklärbar [144,

145]. Für die untersuchten Magnesiumlegierungen konnte eine wesentlich kleinere Grö-

ße von 27 Å-36 Å für Mg-5Gd und 25 Å-32 Å für Mg-10Gd beobachtet werden [143]. Dies

ist vergleichbar zu ähnlichen Untersuchungen an anderen Legierungen [146].

Der (310)-Gitterebenenabstand des Hydroxylapatits an der Grenzfläche zeigt jedoch

Unterschiede zwischen Titan-, PEEK- und Magnesiumlegierungen, siehe Abbildung 28.

So ist der Gitterparameter des Hydroxylapatits an der PEEK- und Magnesium-Grenzflä-

che ähnlicher zu den Werten in der Literatur als Titan [147–149]. Bei den Magnesiumim-

plantaten sind die Gitterkonstanten, im Vergleich zu den untersuchten Titanimplanta-

ten zu kleineren Werten verschoben, was eine veränderte Kristallstruktur andeutet. Dies

lässt sich besonders im Bereich der Degradationsprodukte sehen, wo die Verschiebung

der Gitterkonstanten noch ausgeprägter ist. Die Werte liegen jedoch immer noch nahe

an den Positionen für Hydroxylapatit, siehe Abbildung 28. Daher kann man annehmen,

dass Hydroxylapatit ähnliche Strukturen an der Grenzfläche durch die Remodellierung-

prozesse bildet. Diese scheinen jedoch eine leicht andere Struktur bzw. Zusammenset-

zung zu haben, da vermehrt Magnesium oder Gadolinium in die Struktur eingebaut wird

[150, 151]. Andere Autoren haben ebenso beobachtet, dass durch eine Substitution von

Gd bzw. Mg apatitähnliche Strukturen mit veränderten Gitterkonstanten gebildet wer-

den [141, 150].
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Der beobachtete Unterschied zwischen den Gitterkonstanten der PEEK- und Mg-

xGd-Implantate mag auf die unterschiedlichen mechanischen Eigenschaften, insbeson-

dere des Elastizitätsmoduls, zurückzuführen sein. Das Elastizitätsmodul von Mgx-Gd

beträgt ungefähr 45 GPa und von PEEK 4 GPa [152, 153]. Somit könnten die Material-

typen zu einem veränderten mechanischen Stimulus für die Osteozyten führen und so

die Mineralisation beeinflussen.

Die Größe der Hydroxylapatitkristalle, die mithilfe der Diffraktionsdaten bestimmt

wurde, lässt keine direkten Schlüsse für die Knochenstruktur zu. So konnten zwar Unter-

schiede in der Größe der Kristalle zwischen Titan- und Mg-5Gd-Proben beobachtet wer-

den, jedoch ist ein solcher Unterschied nicht für die PEEK- und Mg-10Gd-Implantate

vorhanden.Die hydroxylapatit-ähnlichen Strukturen in der Degradationsschicht der Mg-

xGd-Implantate zeigen hingegen eine Verringerung der Kristallgröße, die mit der Kon-

zentration des Gadoliniums korreliert. Dies könnte auf den Einbau von Gadolinium bzw.

Magnesium in die Kristallstrukturen hindeuten.

Zusammenfassend lässt sich sagen, dass keine statistisch signifikanten Unterschiede

in untersuchten Parametern der Knochenultrastruktur zwischen PEEK-, Titan- und bio-

logisch abbaubaren Implantaten zwischen den untersuchten Zeitpunkten zu beobach-

ten sind. Es konnte kein Einfluss auf die Hydroxylapatitorientierung und Plättchendicke

beobachtet werden. Die Struktur und Größe der Hydroxylapatitkristalle sind im Kno-

chengewebe in der Gegenwart von Magnesiumimplantaten beeinflusst, was auf eine

Inkorporation von Magnesium oder Gadolinium in die Knochenmatrix hindeutet. Des

Weiteren zeigt die Analyse der Degradationsschicht, dass eine Apatitbildung beobachtet

werden kann. Jedoch haben die Kristalle andere Netzebenenabstände als Hydroxylapa-

tit, was ebenso durch eine Inkorporation von Gadolinium bzw. Magnesium zu erklären

ist.

Neben der späteren Mineralisierung spielt aber auch die frühe Phase der Osseointe-

gration eine entscheidende Rolle, die den Erfolg einer Integration bestimmt. Um die-

ses genauer zu untersuchen, wurden nadelförmige Magnesiumlegierungen mit der Zu-

sammensetzung Mg-0,45wt%Zn-0,45wt%Ca in den Oberschenkel von Ratten implan-

tiert und nach Heilungszeiträumen von zwei, fünf und zehn Tagen untersucht. Es wur-

den Computertomographie, histologische, immunhistochemische, histomorphometri-

sche und Röntgenkleinwinkeluntersuchungen verwendet, um die Knochenneubildung,

die frühe Makrophagenpolarisation, die Neovaskularisierung und die Knochenquali-

tät an der Implantat-Knochen-Schnittstelle zu untersuchen. Um Veränderungen in der

Knochenultrastruktur zu beobachten, sind histologische Untersuchungen, die eine Sirius-

Rot-Färbung nutzen, und Röntgenkleinwinkeluntersuchungen interessant.

Die histologischen Untersuchungen an der Kontrollgruppe (Scheinkontrollgruppe)

zeigen, dass keine Veränderung der beobachteten Längen und Dicken der Kollagenfa-
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Abbildung 29: Untersuchung der Kollagen/Hydroxylapatit-Orientierung und der Größe der Hydroxylapa-
titplättchen in der Mg-basierten Legierung (Mg, Zn 0,45 wt%, Ca 0,45 wt%) als Funktion der Heilungszeit
basierend auf Röntgenkleinwinkelanalysen. Die Proben werden in einem Bereich von etwa 5 mm × 5 mm
abgetastet, jedes Pixel entspricht einem untersuchten Bereich mit einem Radius von 60 µm. Zweidimen-
sionale Auftragung der Intensität (a, d, g) sowie der Hydroxylapatit-Orientierung in Grad (b, e, h) und der
Plättchengröße in nm (c, f, i). Der Farbcode in der Hydroxylapatit-Orientierungsanalyse (a, d, g) zeigt den
Orientierungsgrad an. Der Inset entspricht direkt der Orientierung, er ist zum Beispiel rot entlang der
y-Achse des Bildes. Die Abbildung wurde aus Rahmati et al. entnommen [154]. Veröffentlicht unter der
Creative Commons CC-BY 4.0 Lizenz.
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sern auftritt. Dies ist jedoch bei der Versuchsgruppe mit den Magnesiumnägeln anders

und es kann eine Verlängerung der Kollagenfasern und eine Verringerung ihrer Breite

beobachtet werden, was einen deutlichen Einfluss auf die Knochengewebebildung be-

deutet.

Mittels Röntgenkleinwinkelstreuung wurden die Orientierung des Hydroxylapatits,

der Grad der Mineralisierung und die Dicke der Plättchen untersucht, um die Auswir-

kung von Magnesium auf die Knochenneubildung zu bestimmen. In der Kontrollgruppe

wurde beobachtet, dass im erzeugten Defekt eine mineralisierte Region zwei Tage nach

dem Eingriff zu sehen ist. Im Verlauf von zehn Tagen ist die Region wieder vollständig

mineralisiert und der erzeugte Defekt ist geschlossen. Während dieser Zeit wurden Hy-

droxylapatitplättchen mit einer Dicke von 2 nm gebildet.

In Abbildung 29 sind die zweidimensionalen Verteilungen entlang der Probe mit den

Magnesiumimplantaten gezeigt. Es sind die Plättchendicke des Hydroxylapatits, dessen

Orientierung und die integrale Strukturstärke für jeden Punkt dargestellt. Die Region

mit dem eingebrachten Implantat ist deutlich zu sehen. Die Region mit der höchsten

Hydroxylapatitorientierung ist im kortikalen Knochen zu finden und zeigt eine Orien-

tierung entlang der Achse des Knochens. Obwohl eine niedrige Orientierung nach zwei

Tagen um das Implantat zu sehen war, konnte ein starkes Röntgenkleinwinkelsignal be-

obachtet werden, was auf eine starke und ungeordnete Mineralisierung hindeutet. Nach

fünf Tagen war ein leichtes Anwachsen der Hydroxylapatitplättchen an der Grenzfläche

zu beobachten, wobei die Orientierung ähnlich niedrig war wie nach zwei Tagen. Eine

120 µm dicke mineralisierte Knochenschicht konnte nach zehn Tagen Heilung beobach-

tet werden, wobei die Orientierung der Hydroxylapatitplättchen ähnlich niedrig war wie

zu den vorherigen Zeitpunkten. Innerhalb der Knochenregion um das Implantat konn-

te eine Dicke der Hydroxylapatitplättchen von 3,5 nm bis 4 nm beobachtet werden, was

eine starke Remodellierung anzeigt.

Die histologischen Untersuchungen des Knochens liefern Informationen über die

Auswirkungen der abbaubaren Magnesiumimplantate auf die Knochenstruktur an der

Grenzfläche. Die Ergebnisse zeigen eine verbesserte Kollagenorientierung und -ausrich-

tung im Laufe der Heilungszeit für die Mg-basierte Legierung (erhöhte Faserlänge sowie

verringerte Faserbreite und -winkel). Dies deutet auf eine bessere Knochenremodellie-

rung in der Magnesiumgruppe im Vergleich zur Kontrollgruppe hin. Diese Ergebnisse

stehen im Einklang mit den Ergebnissen der Röntgenkleinwinkeluntersuchungen, da

am 10. Tag nach der Implantation die stärkste Ausrichtung des Hydroxylapatits zu be-

obachten ist. Die Dicke der Hydroxylapatitplättchen stieg hierbei auf 3,5 nm bis 4 nm.

Dies deutet auf eine erhöhte Knochenremodellierung nach der Implantation der Mg-

Legierung hin.
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Abbildung 30: (002) Gitterebenenabstand des hexagonalen Hydroxylapatits (links) und die Kristallgröße
(rechts) als Funktion des Abstands zur Magnesiumimplantat-Oberfläche. Der d-Abstand zeigt keine signi-
fikante Veränderung mit dem Abstand zum Implantat, während die Kristallgröße bei Annäherung an die
Implantat-Oberfläche abnimmt. Das Bild wurde aus Iskhakova et al. entnommen [155]. Nachdruck mit
Genehmigung von SPIE Publishing.

3.2.3 Entwicklung von Methoden zur Untersuchung biologisch abbaubarer Magnesiumimplantate

mittels Synchrotrontechniken

Für die Untersuchung der Knochenultrastruktur mittels Rasterkleinwinkel- und Diffrak-

tionsuntersuchungen werden typischerweise Knochenschnitte benötigt, die eine Dicke

von wenigen Mikrometern haben [143]. Dies hat zur Konsequenz, dass die Informa-

tionen nur zweidimensional sind und lediglich einen Ausschnitt aus der Probe zeigen.

Hierbei ist ein Problem, dass die Wahl der Schnittebene ggf. einen Einfluss auf die wis-

senschaftlichen Schlüsse haben kann. Daher sind Methoden, die diese Information drei-

dimensional liefern, wünschenswert. Ein zusätzlicher Vorteil dreidimensionaler Metho-

den ist, dass eine aufwendige und destruktive Präparation der Probe überflüssig wird,

da die Probe als Ganzes untersucht werden kann. In einem ersten Experiment wurde

die Diffraktion-Kontrast-Tomographie genutzt und nötige Rekonstruktionsalgorithmen

getestet und optimiert, um Informationen über die Hydroxylapatitkristalle im Volumen

zu untersuchen und dabei die Grenzfläche zwischen Implantat und Knochen zu charak-

terisieren. Die Diffraktion-Kontrast-Tomographie nutzt hierbei tomographische Prinzi-

pien, um das Diffraktionssignal eines jeden Voxels in einer dreidimensionalen Probe zu

berechnen. So erlaubt diese Methode nicht nur, die Kristallphasen zu analysieren, son-

dern auch Parameter wie die Kristallgrößen.

In einem ersten Experiment wurde ein Magnesiumimplantat mit der Zusammenset-

zung Mg-0,45wt%Zn-0,45wt%Ca untersucht, das in einem Schafknochen implantiert
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war. Die Auswertung der aufgenommenen Messdaten erlaubte es, die Gitterebenen-

abstände des (002)-Reflexes und die Kristallgröße auf Grundlage der Halbwertsbreite

des Streureflexes zu bestimmen. In Abbildung 30 sind die Gitterebenenabstände und

die Größe der Hydroxylapatitkristalle als Funktion des Abstandes von der Implantat-

Oberfläche gezeigt. Der Gitterebenenabstand ändert sich nicht wesentlich als Funktion

des Abstands von der Implantat-Oberfläche. Die Kristallgröße hingegen scheint bis zu

einem Abstand von 1,5 mm vom Implantat geringer zu sein als im restlichen Knochen.

Es lässt sich somit schlussfolgern, dass der Gitterebenenabstand und damit die Kris-

tallstruktur durch das Implantat nicht beeinflusst werden, während die Kristallgröße in

der Nähe des Implantats abnimmt. Der DCT-Ansatz erweist sich als geeignete Methode

für ex-vivo Studien zum Einfluss des Abbaus eines biologisch abbaubaren Metallimplan-

tats auf die Ultrastruktur des Knochens.

Für Implantate ist eine gute Osseointegration entscheidend, damit eine starke Ver-

bindung zwischen Implantat und Knochen vorhanden ist. Hierfür ist es wichtig, eine

gute Kenntnis der Eigenschaften der Knochenimplantat-Grenzfläche zu haben, da die-

se die mechanische Belastbarkeit und das Versagen bestimmt. Für biologisch abbau-

bare Implantate gibt es hier aufgrund der komplexen Zusammenhänge offene Fragen

und eine exakte Charakterisierung der Knochenimplantat-Grenzfläche unter biomecha-

nischen und morphologischen Gesichtspunkten ist nötig. Biomechanische Belastungs-

tests, die mit in-situ Computertomographiemessungen kombiniert werden, können einen

entscheidenden Beitrag leisten [138, 156, 157].

Um mechanische Belastungstests an biologisch abbaubaren Implantaten durchfüh-

ren zu können, ist es essenziell, einen belastbaren Angriffspunkt zu finden. Experimen-

te, die nicht abbaubare Implantate nutzen, verwenden zum Beispiel eine spezielle Im-

plantatgeometrie, die es erlaubt, die Proben auch im eingewachsenen bzw. geheilten

Zustand in eine Zugmaschine einzuspannen [158]. Dies ist für abbaubare Implantate

nicht möglich, da sich ihre Form verändert bzw. die Angriffspunkte degradieren. Zu-

dem sollten die Implantate entlang der Zug- bzw. Druckrichtung ausgerichtet sein, was

aufgrund des umgebenden Knochens schwierig zu beurteilen ist, da die exakte Orien-

tierung nicht erkennbar ist. Nach diversen Versuchen wurde ein Vorgehen etabliert, bei

dem die dreidimensionale Struktur der Implantate mit einer schnellen Computertomo-

graphie erfasst wurde. Auf Grundlage dieser Daten wurde ein Modell erstellt und ein 3-

D-gedruckter Probenhalter angefertigt, der die exakte Ausrichtung der Probe, ihre Zen-

trierung und die nötige Stabilisierung bot. Die verschiedenen Schritte sind in Abbildung

31 zusammengefasst. Hierdurch war es möglich, in-situ Versuche mit der nötigen Präzi-

sion vorzunehmen und Belastungstests an der Probe durchzuführen.
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Abbildung 31: Aufbau und Vorgehen zur Probenaus-

richtung für in-situ-Tomographiemessungen

von mechanischen Belastungstests von

Knochenimplantat-Proben. b) Horizontaler Schnitt

durch ein schnelles Tomogramm einer gefrorenen

Explantatprobe. b) Rekonstruiertes Volumen, das

digital ausgerichtet wurde, sodass die Längsachse

der Schraube paraxial mit der vertikalen Achse

ausgerichtet und zum Ursprung zentriert wurde. c)

Das digital ausgerichtete Volumen wird verwendet,

um einen Probenhalter mittels 3D-Drucktechniken

anzufertigen. Dabei entspricht der Hohlraum dem

inversen Volumen der Probe. d) Vertikaler Schnitt

durch ein Tomogramm einer Mg-5Gd Probe nach

einer Heilungszeit von vier Wochen. Der Aktuator

übt Kraft von oben auf die Probe aus und drückt

damit die Schraube aus dem Knochen. Die Abbil-

dung wurde aus Moosmann et al. [156] entnommen.

Nachdruck mit Genehmigung von SPIE Publishing.

In einer ersten Messung wurde eine

Probe nach den beschriebenen Schrit-

ten präpariert und ein in-situ µCT-Experiment

mit kombinierter mechanischer Belas-

tung durchgeführt. Die Schraube aus ei-

ner Magnesiumlegierung mit 10 wt% Ga-

dolinium wurde aus einer Ratte mit umge-

benden Knochen explantiert und für die

Experimente wie oben beschrieben prä-

pariert.

Die Messungen zeigen eine hohe Qua-

lität der Daten in Bezug auf die Auflö-

sung der Dichte und Struktur [156, 157].

Es war möglich, in den Bilddaten den kor-

tikalen Knochen, trabekulären Knochen,

die Osteozyten, die Havers-Kanäle und

das Knochenmark zu unterscheiden, sie-

he Abbildung 31d und 32. Die durchge-

führten biomechanischen Tests zeigten,

dass erste Risse bei einer Kraft von 18 N

auftreten, siehe Abbildung 32. Anschlie-

ßend werden Risse in der gesamten Probe

gefunden, jedoch keine vermehrten Ris-

se an der Knochenimplantat-Grenzfläche.

Generell zeigte die untersuchte Mg-10Gd-

Schraube eine gute Integration in diesen

ersten Untersuchungen.

Eine weitere Herausforderung stellt die

Tatsache dar, dass Knochen strahlensensitiv sind und sich ihre mechanischen Eigen-

schaften bei einer zu hohen Dosis verändern. Von Barth et al. wurden menschliche

Knochen auf diesen Aspekt hin untersucht [159, 160]. Nach einer Dosis von 35 kGy tre-

ten Veränderungen in den makroskopischen Eigenschaften wie Stärke, Duktilität und

Bruchfestigkeit auf. Ein Tomogramm mit einer hohen Auflösung kann zu einer Belas-

tung von 1 MGy in der Probe führen. Somit müssen die Datenaufnahmen entsprechend

angepasst werden. Für eine genaue Aussage zu den hier untersuchten Proben wurden

biomechanische Belastungstests an Knochen gemacht, die einer definierten Dosis aus-

gesetzt waren [157]. Die beobachteten Resultate an den Rattenknochen entsprechen

den Beobachtungen an menschlichen Knochen. Auf Grundlage dieser Daten wurden

50



Abbildung 32: Bildsequenz von vertikalen Schnitten durch das rekonstruierte Volumen einer tomogra-
phischen Rekonstruktion eines Explantates unter zunehmender Belastung. Das Explanat ist eine Mg-
10Gd-Schraube in einer Rattenfemur mit einer Heilungszeit von zwölf Wochen. Die obere Reihe zeigt die
Vergrößerung einer kortikalen Region. Die untere Reihe zeigt einen Ausschnitt der Knochenimplantat-
Grenzfläche. Bevor die Tomogramme gemessen wurden, war die Kraft auf 15 N, 18 N, 21 N und 24 N
eingestellt worden. Jeder Ausschnitt hat eine Größe von 148 × 140 Pixeln mit einer Pixelgröße von 4,8 µm.
Die Abbildung wurde aus Moosmann et al. [156] entnommen. Nachdruck mit Genehmigung von SPIE Pu-
blishing.

Simulationen und Berechnungen erstellt, um die besten Messparameter für verschiede-

ne Photonenenergien zu berechnen, sodass die Dosis pro Tomogramm einen Wert von

3,5 kGy nicht übersteigt [157]. Somit sollte es möglich sein, zehn Aufnahmen bzw. Belas-

tungsstufen anzufahren, ohne die mechanischen Eigenschaften durch die Strahlung zu

verändern.

Für eine Auswertung der Tomogramme ist eine pixelgenaue Segmentierung erfor-

derlich. Dies sollte im optimalen Fall mittels einer automatisieren Routine geschehen,

was jedoch aufgrund verschiedener Probleme schwierig ist, zumal automatisierte Rou-

tinen nur auf bestimmten Proben anwendbar sind. Eine von uns erprobte Methode für

abbaubare Implantate war die Anwendung neuronaler Netzwerke (engl. convolutional

neural networks (CNN)) [157]. Die in diesem Projekt entwickelten Netzwerke bestehen

aus 64 Schichten. Es wird eine Segmentierung entlang der Raumachsen durchgeführt

und im späteren Verlauf überprüft, ob die Segmentierung übereinstimmt. Dieses Vorge-

hen führte zu einem Qualitätsgewinn und es wurde eine Genauigkeit von 97% erzielt.

Es konnte auch gezeigt werden, dass diese Segmentierung besser ist als eine vorher ge-

nutzte semiautomatische Segmentierung [157].

Auf Grundlage der Segmentierung erfolgt anschließend eine qualitative und quanti-

tative Analyse, zum Beispiel mittels digitaler Volumen-Korrelation. Hierbei werden sog.

„Optical Flow“-Methoden eingesetzt [161, 162]. Das dabei berechnete Versetzungsfeld

erlaubt es, die Spannung, Brüche und Risse in der Schraube und im Knochen zu berech-

nen. In weiteren Schritten kann das berechnete Belastungsfeld als Parameter benutzt

werden, um mittels Finite-Elemente-Methoden zum Beispiel das Elastizitätsmodul zu
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bestimmen. Somit bietet dieses Experiment eine Vielzahl von möglichen Parametern,

die analysiert werden können und somit ein tieferes Verständnis erlauben.
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3.2.4 Diskussion

Knochen ist ein Kompositmaterial, in dem sich die Kollagenfasern und das Hydroxyla-

patit in einer hierarchischen Struktur anordnen. Der Knochen ist dabei stets einer Re-

organisation unterworfen, um neuen Belastungen gerecht zu werden [120–122]. Dabei

ist das Ziel dieser Optimierung, eine möglichst stabile und leichte Struktur zu erzeu-

gen. Ein Schlüssel ist die Organisation auf der Ultrastrukturebene, wo sich der Knochen

in lamellaren und trabekulären Knochen einteilen lässt, die aus einer Kollagen- und

Hydroxylapatit-Matrix bestehen [1, 2]. Die Reorganisation der Ultrastruktur kann durch

verschiedene Einflüsse gestört werden, was zu einer verschlechterten Knochenqualität

führen kann.

Knochenkrankheiten wie vasculäre Necrose können die Knochenbildung stören und

so zum Beispiel zu einer Instabilität im Bereich des femoralen Kopfes von Hüftgelenken

führen, was eine verminderte Traglast und Schmerzen zur Folge haben kann. Eine Ver-

besserung der Knochenbildung kann jedoch über eine Elektrostimulation erfolgen. Der

exakte Einfluss der Elektrostimulation auf das Knochengewebe ist bis heute noch nicht

vollständig verstanden, da verschiedene Mechanismen zum Tragen kommen können

[126–128]. Eine Hypothese geht davon aus, dass über den piezoelektrischen Effekt, der

in Knochen auftritt, eine mechanische Belastung auf den Knochen ausgeübt wird, was

wiederum die Osteozyten stimuliert.[44, 131]. Das von mir durchgeführte Experiment

zielte darauf ab, zu verstehen, ob und wie der piezoelektrische Effekt eine mechanische

Belastung induzieren kann. Eine essenzielle Erkenntnis war, dass eine mechanische Be-

lastung im Knochen durch elektrische Felder bzw. dem piezoelektrischen Effekt erzeugt

werden kann, die von Osteozyten wahrgenommen werden kann.[77] Hierfür müssen die

Kollagenfasern der Knochenmatrix senkrecht zum elektrischen Feld orientiert sein, um

eine Scherdeformation zu erreichen. Damit zeigte sich, dass der piezoelektrische Effekt

des Knochens für diese Stimulation verantwortlich sein kann.

Ein weiterer Stimulus auf die Knochenultrastruktur kann auch durch biologisch ab-

baubare Implantate ausgelöst werden. Diese Implantate, die Potenzial zur Behandlung

von Knochentraumata haben, degradieren im Knochengewebe und stellen daher einen

chemischen und mechanischen Stimulus für das Knochengewebe dar. Um die Entwick-

lung dieser Implantate voranzutreiben, muss geklärt werden, was deren Einfluss auf das

Knochengewebe ist und wie sie sich von etablierten Implantatmaterialien wie Titan un-

terscheiden.[49] Hierbei sind gerade sowohl die Osseointegration als auch die Verände-

rungen auf der Ebene der Knochenultrastruktur von großer Bedeutung. Eine stabile und

haltbare Verbindung ist wichtig, um eine erfolgreiche Knochenheilung zu garantieren.

Bei biologisch abbaubaren Implantaten gibt es jedoch zwei Punkte zu beachten: Zum

einen ist keine stabile Knochenimplantat-Grenzfläche vorhanden, da das Implantat de-

gradiert; zum anderen unterliegt Knochen einer ständigen Reorganisation, die durch
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mechanische oder chemische Einflüsse verändert werden kann. Die Struktur und Ei-

genschaften der Knochenimplantat-Grenzfläche sind daher entscheidend, um das Ver-

halten solcher Implantate verstehen zu können.

Die Ergebnisse legen dar, dass die Knochenultrastruktur an der Knochenimplantat-

Grenzfläche auf der Ebene der Kollagen-Hydroxylaptitmatrix durch Magnesiumimplan-

tate zu bestimmten Heilungszeitpunkten auf bestimmten Längenskalen beeinflusst sein

kann [154]. Die Untersuchungen zu sehr frühen Heilungszeiträumen von zehn Tagen

wurden an Proben mit einer Größe von 5 mm × 5 mm mit einer Auflösung von 60 µm

durchgeführt. Die Resultate zeigen deutlich einen Einfluss auf die Kollagenstruktur und

Hydroxylapatitmineralisierung im Vergleich zur Kontrollgruppe.

Bei längeren Heilungszeiträumen von vier, acht und zwölf Wochen konnte hingegen

kein statistisch signifikanter Unterschied zwischen Titan-, PEEK- und Magnesiumim-

plantaten hinsichtlich der Orientierung und Mineralisierung von Hydroxylapatit beob-

achtet werden [143]. Die untersuchte Region von 100 µm × 100 µm wurde hierbei mit

einem Röntgenstrahl von 1,5 µm Durchmesser abgetastet. Die Orientierung und Plätt-

chendicke der verschiedenen Materialien, die beobachtet wurden, waren ähnlich und

zeigten keine statistisch signifikante Veränderung zueinander. Jedoch war auf der Ebe-

ne der Kristallstrukturen ein Einfluss der abbaubaren Implantate zu sehen, da das Kris-

tallgitter des Hydroxylapatits verändert war. Dies ist vermutlich auf die unterschiedliche

chemische Umgebung an den Implantat-Grenzflächen zurückzuführen, da eine erhöhte

Konzentration von Magnesium und Gadolinium vorliegt. Ähnliche Beobachtungen wa-

ren in Bereichen zu machen, wo Degradationsprodukte zu finden sind. Es konnte beob-

achtet werden, dass sich apatitähnliche Strukturen bilden, die sich in ihrer Kristallstruk-

tur von Hydroxylapatit unterscheiden. Auch hier ist vermutlich durch die chemische

Umgebung ein vermehrter Einbau von Magnesium und Gadolinium verantwortlich. Die

durchgeführten DCT-Messungen deckten hingegen ein größeres Probenvolumen ab, da

eine Probe mit 6 mm Durchmesser mit einer Auflösung von 200 µm untersucht wurde.

Diese Messungen konnten die Struktur der Degradationsschicht nicht auflösen, da die-

se zu klein ist. Jedoch konnte ein Einfluss auf die Kristallgrößen in einem Bereich von

1,5 mm um das Implantat beobachtet werden.

Diese Beobachtungen sind auf der Mikrometer- bzw. Nanometer-Längenskala ge-

macht worden und es lassen sich makroskopische Eigenschaften nur bedingt ableiten.

Weitere Erkenntnisse können mit mechanischen Belastungstest und in-situ Computer-

tomographie-Experimenten gewonnen werden [138, 156, 157]. Zu diesem Zweck wurde

ein Experiment entwickelt, das es erlaubt, die mechanische Belastung einer Knochen-

implantat-Probe zu messen und gleichzeitig die dreidimensionale Struktur zu beobach-

ten. Hiermit ist man in der Lage, direkt das Versagen eines Implantates zu beobachten.

Erste Messungen zeigen, dass Magnesiumimplantate bis zu einer Kraft von ca. 18 kN sta-
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bil im Knochen verankert sind. Bei größeren Kräften traten Risse auf. Diese Risse waren

jedoch nicht primär an der Knochenimplantat-Grenzfläche aufgetreten, sondern ver-

teilt über das Probenvolumen. Insgesamt zeigt dies eine sehr gute Integration solcher

Materialien.

Auf diesen Ergebnissen aufbauend sind weitere Studien geplant, die weitere Eigen-

schaften sowohl der Knochenimplantat-Grenzfläche als auch der Degradation untersu-

chen. So befasst sich ein von mir betreutes PhD-Projekt mit der Untersuchung solcher

Implantate für Beobachtungszeiträume von bis zu neun Monaten, um zu untersuchen,

wie die Degradationsprodukte abgebaut und der Knochen restrukturiert wird. Hierbei

werden neben hochauflösender Computertomographie auch Histologie und Röntgen-

fluoreszenzanalyse verwendet. Ein weiteres geplantes Projekt will die Grenzfläche mit-

tels Nanoindentation untersuchen und dieses mit weiteren Techniken korrelieren. Hier-

bei sollen neben der Zellenebene mittels Histologie auch Informationen zur Element-

verteilung, Knochendichte und Kollagenstruktur einfließen. Diese verschiedenen Mo-

dalitäten sollen anschließend mithilfe von Ansätzen aus den Datenwissenschaften aus-

gewertet und korreliert werden. Durch diese Kombination der Techniken wird es mög-

lich sein, die Struktur- und Zellebene mit den mechanischen Eigenschaften zu verbin-

den.

55



4 Zusammenfassung und Ausblick

Im Rahmen der diskutierten wissenschaftlichen Arbeiten habe ich zum einen die Unter-

suchung der molekularen Wechselwirkung zwischen DPPC-Lipiden und Hyaluronan,

die als Modellsystem zur Synovialflüssigkeit konzipiert war, dargestellt und den Ein-

fluss von Druck, Scherung und Lösungszusammensetzung auf diese untersucht. Zum

anderen wurde der Einfluss externer Stimuli wie elektrischen Feldern und biologisch

abbaubaren Implantaten auf die Knochenultrastruktur und Mikrostruktur untersucht,

um Einblicke in die Knochenreorganisation zu erlangen.

Bei der Untersuchung der molekularen Wechselwirkung der Synovialflüssigkeit wur-

de der Fokus auf das Phospholipid DPPC und Hyaluronan gelegt. Es wurde untersucht,

wie das molekulare Gewicht von Hyaluronan, die Ionenzusammensetzung und externe

Parameter wie Druck die Wechselwirkungen und die Schmierungseigenschaften beein-

flussen. Lipidschichten zeigen allein schon niedrige Reibungskoeffizienten, die jedoch

– ebenso wie die Belastbarkeit – durch die Adsorption von Hyaluronan herabgesetzt

werden. Die molekularen Wechselwirkungen werden sowohl durch Calcium als auch

durch das molekulare Gewicht von Hyaluronan beeinflusst, wobei die Stärke der Wech-

selwirkungen für kleine molekulare Gewichte zunimmt. Die Strukturuntersuchungen

zeigen, dass durch die Adsorption von Hyaluronan die laterale Struktur der Lipidschich-

ten verändert und die Packungsdichte herabgesetzt wird. Dies könnte die verringerte

Belastbarkeit erklären, die in den Reibungsexperimenten beobachtet wurde. Druckab-

hängige Strukturmessungen an Lipidschichten zeigen, dass Hyaluronan einen stabili-

sierenden Effekt hat. Dadurch werden reversible Phasenübergänge möglich, was eine

Aufrechterhaltung der strukturellen Anordnung der Makromoleküle unter Belastung er-

laubt. Die Zugabe von Calcium führt zu einer Entkopplung der Lipiddoppelschichten

unter Druck, was auf die einseitige Adsorption von Hyaluronan und die verstärkte Wech-

selwirkung zwischen Hyaluronan und DPPC durch Calcium zurückzuführen ist. Als Fol-

ge haben beide Schichten unterschiedliche Phasendiagramme. Die Erkenntnisse zeigen,

dass kleine Veränderungen einen massiven Einfluss auf die Wechselwirkung der Makro-

moleküle in der Synovialflüssigkeit haben können und damit auf ihre Funktion.

Aufgrund der Komplexität der synovialen Flüssigkeit sind viele Zusammenhänge un-

geklärt. Derzeitige wissenschaftliche Fragen zielen darauf ab, den Einfluss von ande-

ren Makromolekülen, wie zum Beispiel γ-Globulin, Lubricin oder Albumin, zu verste-

hen. Hierzu ist geplant, die Modellsysteme in ihrer Komplexität schrittweise zu erhö-

hen. Erste Experimente an Proteinlösungen aus Hyaluronan, Albumin, γ-Globulin und

DPPC zeigen, dass unter bestimmten Lösungsbedingungen eine Komplexbildung zwi-

schen den Molekülen stattfindet. Interessant hierbei ist, dass Änderungen in den rheo-

logischen Eigenschaften bei niedrigen Scherraten zu beobachten sind. Eine essenzielle
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Frage hierbei ist, wie sich diese Komplexe unter hohen Drücken und Scherung verhal-

ten, um die Wechselwirkungen besser zu verstehen.

Die Ultrastruktur des Knochens kann sowohl durch mechanische als auch durch che-

mische Einflüsse verändert werden. Die Elektrostimulation des Knochenwachstums lässt

sich durch den piezoelektrischen Effekt des Knochens erklären. Die elektrischen Fel-

der erzeugen eine mechanische Belastung in der Kollagenmatrix, die von Osteozyten als

Auslöser wahrgenommen werden kann. Auf der anderen Seite haben biologisch abbau-

bare Implantate im Vergleich zu konventionellen Implantaten aus Titan nur teilweise

eine signifikante Veränderung der Knochenultrastruktur induziert. So konnte beobach-

tet werden, dass die Organisation der Kollagenmatrix nicht beeinflusst wird, sich jedoch

die Kristallstruktur der Hydroxylapatitkristalle bei biologisch abbaubaren Implantaten

verändert. Dies lässt sich auf die veränderte chemische Umgebung zurückführen, da in

der Nähe der Implantate ein hoher Gehalt an Magnesium und Gadolinium vorliegt.

Die Untersuchung der Knochenultrastruktur ist ein wichtiges Unterfangen, da es er-

laubt, den Knochen in Hinblick auf seine mechanischen Eigenschaften besser zu verste-

hen und ebenso wertvolle Einblicke in die hierarchische Struktur des Knochens liefert.

Aktuelle Methoden zur Untersuchung der Knochenultrastruktur sind destruktiv und le-

diglich auf eine zweidimensionale Ebene beschränkt. Hier bieten Ansätze wie die disku-

tierte Diffraktions-Tomographie oder Dunkelfeldtomographie eine Möglichkeit, dreidi-

mensionale Informationen zu erhalten. Eine für biologisch abbaubare Implantate op-

timierte Dunkelfeldtomographie würde es erlauben, die Orientierung der Ultrastruk-

tur im Volumen zu messen, da diese sich neben der reinen Absorption ebenso das ge-

streute Signal zunutze macht. Neben reinen strukturellen Informationen müssen den-

noch Materialeigenschaften wie zum Beispiel die Härte der Knochenstruktur gemessen

und mit anderen Parametern wie Zusammensetzung oder Mineralisierung kombiniert

werden. Hierzu wurde ein wissenschaftliches Projekt bei der Deutschen Forschungsge-

meinschaft beantragt, das diese Fragestellung adressiert. Hierzu sollen in dem Projekt

verschiedene Techniken wie Nanoindentation mit einer multimodalen Materialcharak-

terisierung kombiniert und korrelative Analysen durchgeführt werden. Damit wird es

möglich sein, skalenübergreifende Zusammenhänge besser verstehen zu können und

damit auch die mechanistischen Wechselwirkungen.
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