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Zusammenfassung  

Biomaterialien finden im 21. Jahrhundert vielfältige Anwendung in der Medizin: In ihrer 

einfachsten Form als Verbands- und Nahtmaterialien zum Wundverschluss, nach Im-

plantation zur Unterstützung der Frakturheilung oder Ersatz von Gelenkstrukturen so-

wie im vaskulären System zum Abstützen von Gefäßwänden oder als Gefäßprothe-

sen. Dadurch kann ein großer Beitrag zur Verbesserung der Mobilität und Lebensqua-

lität von Betroffenen diverser Erkrankungen geleistet werden.  

Jedoch konnten unerwünschten Biomaterial-assoziierten Komplikationen bis heute 

nicht vollständig eliminiert werden und so ist beispielsweiße beim Einsatz von blutkon-

taktierenden Biomaterialien zu berücksichtigen, dass thrombotische Reaktionen indu-

ziert werden könnten oder es zu initialen Immunreaktion bis hin zu chronischen Ent-

zündungen kommt. Zudem sind chirurgisch implantierte Materialien anfällig für Infekti-

onen, da die lokale Gewebeabwehr durch das Operationstrauma beeinträchtigt ist. 

Diese Effekte sind vorher nur schwer abzuschätzen und können den Heilungsverlauf 

negativ beeinflussen oder sogar einen erneuten operativen Eingriff nötig machen, was 

in einer zusätzlichen Belastung für die Betroffenen resultiert.  

Ziel dieser Arbeit war es daher, die Optimierung von Biomaterialien hinsichtlich präkli-

nischer Testung, Hämokompatibilität, sowie zur Verbesserung der Wundheilung vo-

ranzubringen: Dazu wurde ein dynamisches Modell für die Inkubation von tubulären 

Implantaten mit humanem Vollblut etabliert, welches es in Übereinstimmung mit der 

EU-Norm ISO 10993-4 ermöglichte, die Hämokompatibilität verschiedener Materialien 

basierend auf der Analyse von Parametern wie Blutzellzahlen und verschiedenen plas-

matischen Hämokompatibilitätsmarkern zu bewerten.  

Im nächsten Schritt wurden zur Evaluierung einer neuartigen Fibrin-Heparin-Beschich-

tung für neurovaskuläre Stents zwei Vollblut-Hämokompatibilitätsmodelle angewendet 

und die Blutzellzahlen sowie die Sekretion von plasmatischen Entzündungs- und Ge-

rinnungsmarkern analysiert. Die Resultate der Testung zeigten, dass Implantate mit 

der Fibrin-Heparin-Beschichtung im Vergleich zum unbeschichteten Metallimplantaten 

eine signifikant geringere Neigung zur Aktivierung der Thrombozytenadhäsion auf der 

Oberfläche, sowie zur Bildung des Thrombin-Antithrombin III (TAT)-Komplexes nach 

Inkubation mit Blut aufwiesen. Im weiteren Verlauf wurde die endothelialisierungsför-

dernde Charakteristik der Beschichtung analysiert, wobei durch die Fibrin-Heparin-Be-

schichtung eine leichte Verbesserung erzielt wurde.  

Weiterhin wurde eine neuartige messenger RNA-Beschichtung entwickelt, welche die 

Wundheilung und Zellproliferation durch die autologe Expression von Wachstumsfak-

toren fördern soll und beispielhaft auf chirurgischem Nahtmaterial aufgebracht wurde. 

Dazu wurde im ersten Schritt evaluiert, welches Transfektionsreagenz für die Verwen-

dung in einem Coating am geeignetsten ist und anschließend verschiedene Hautzell-

typen durch die etablierte Beschichtung mit wachstumfaktor-kodierender messenger 

RNA transfiziert. Die Resultate zeigten, dass die Expression von therapeutischem Pro-

tein durch die Beschichtung ermöglicht wurde und dabei weder die Zellvitalität 
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beeinflusst, noch eine proinflammatorische Reaktion induziert wurde. Auch bei der In-

kubation mit humanem Vollblut zeigte sich kein negativer Einfluss auf die Zellzahlen 

oder das Gerinnungs- bzw. Komplementsystem durch die bioaktive Beschichtung.   

Die Ergebnisse der vorliegenden Dissertation stellen somit einen neuartigen Ansatz 

zur Optimierung von verschiedenen Biomaterialien für die klinische Anwendung dar, 

mit welchem bestehende, Biomaterial-assoziierte Komplikationen hinsichtlich uner-

wünschter Aktivierung der Gerinnungs- oder Komplementkaskaden sowie Wundhei-

lungsstörungen minimiert oder sogar verhindert werden können. 
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Abstract   

In the 21st century, biomaterials have numerous applications in medicine: most simple 

as bandage or suture material for wound closure, after implantation to support fracture 

healing or replacement of joints, as well as in the vascular system to support vessel 

walls or as vascular grafts. This can greatly contribute to improving the mobility and 

quality of life of patients suffering from a wide range of diseases. However, undesired 

complications associated with biomaterials have not yet been completely eliminated. 

For example, the use of blood-contacting biomaterials might induce thrombotic reac-

tions or lead to initial immune reactions up to chronic inflammations. In addition, surgi-

cally implanted materials are prone to infections since the local tissue defense is im-

paired by surgery trauma. These factors are difficult to assess in advance and can 

have a negative impact on the healing process or even make a further surgical inter-

vention necessary, resulting in additional stress for the patient. 

Therefore, the aim of this work is to promote the optimization of biomaterials with a 

focus on preclinical testing, advanced hemocompatibility, and the improvement of 

wound healing: A dynamic model for the incubation of tubular implants with human 

whole blood was established, which - in accordance with the EU standard ISO 10993-

4 - allowed the evaluation of the hemocompatibility of different materials based on the 

analysis of parameters such as blood cell count and multiple plasmatic hemocompati-

bility markers. In a next step, two whole blood hemocompatibility models were used to 

evaluate a novel fibrin-heparin coating for neurovascular stents and blood cell count 

and secretion of plasmatic inflammation and coagulation markers were analyzed. The 

results of the testing demonstrated that the implant with the fibrin-heparin coating had 

a significantly lower tendency to induce platelet adhesion on the surface, as well as to 

form the thrombin-antithrombin III complex after incubation with blood, compared with 

the bare metal implant. In the further process, the endothelialization-promoting char-

acteristics of the coating were tested whereby a slight improvement was achieved 

through the fibrin-heparin coating. Also, a novel messenger RNA coating was devel-

oped and exemplary applied to surgical sutures with the aim to promote wound healing 

and cell proliferation by autologous expression of growth factors. In the first step the 

most suitable transfection reagent for the use in a coating was evaluated and subse-

quently different skin cell types were transfected with growth factor-encoding messen-

ger RNA through the established coating. The results showed that the expression of 

therapeutic protein was enabled by the coating and neither cell viability was affected, 

nor a pro-inflammatory response was induced. Hemocompatibility testing also exhib-

ited no negative effect on cell numbers or the coagulation cascade as well as the com-

plement system induced by the bioactive coating.   

Thus, the results of this thesis represent a further novel approach towards the optimi-

zation of biomaterials for clinical application. Existing biomaterial-associated problems 

causing undesired activation of the coagulation or complement cascades as well as 

wound healing disorders can be minimized or even prevented. 
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1 Einleitung  

1.1 Biomaterialien  

Gemäß der internationalen Union für reine und angewandte Chemie (IUPAC) ist ein 

Biomaterial definiert als Material, das dem Kontakt mit lebendem Gewebe, Organis-

men oder Mikroorganismen ausgesetzt ist 1. Biomaterialen werden in der Medizin ent-

weder zu diagnostischen oder therapeutischen Zwecken eingesetzt und treten dabei 

in biologische, chemische und physikalische Wechselwirkung mit dem biologischen 

System des Empfängers 2.  

Die eingesetzten Materialien dürfen nicht entzündlich wirken und keine kanzerogene 

Wirkung entfalten. Sie sollten physikalischen Belastungen (z. B. Biegung, Kompres-

sion, Abrieb und Zug) standhalten, müssen anpassungsfähig und sterilisierbar sein 3,4.   

Es gibt eine große Anzahl von Materialien, welche diese Kriterien erfüllen, darunter 

biologisch abbaubare und nicht biologisch abbaubare Polymere 5, Keramiken 6, Sili-

kone 7 und Metalle 8. 

Diese Biomaterialien finden vielfältige Anwendung in der Medizin: In ihrer einfachsten 

Form werden sie als Verbands- und Nahtmaterialien zum Verschluss und zur Abde-

ckung von Wunden verwendet 9. Bei einer Implantation ins Körperinnere können sie 

die Heilung von Knochenbrüchen unterstützen oder ganze Gelenkstrukturen ersetzten 

10. Im vaskulären System können Gefäßwände durch Stents gestützt werden oder Blut-

gefäße komplett durch Gefäßprothesen ausgetauscht werden 11,12. Durch künstliche 

Herzklappen, Harnblasen oder Cochleaimplantate ist es sogar möglich ganze Organe 

oder Organteile durch Biomaterialien zu substituieren 13–15. Biomaterialien finden 

ebenfalls außerhalb des Körpers als Organersatzsystem in Form von Herz-Lungen-

Maschinen oder Dialyseapparaturen Einsatz 16,17.  

Für eine lange Verweildauer und gute Einheilung eines (implantierten) Biomaterials im 

Körper ist die Biokompatibilität des Materials entscheidend: Biokompatibilität bezeich-

net die Fähigkeiten des Materials, bei einer bestimmten Anwendung eine angemes-

sene Reaktion beim Empfänger auszulösen 18. Das bedeutet, dass biokompatible Ma-

terialien beim Kontakt mit lebendem Gewebe keine unerwünschten oder negativen Ef-

fekte auf (sub-)zellulären Ebene nach sich ziehen dürfen.  
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1.2 Biomaterial-assoziierte Komplikationen  

Der klinische Erfolg verschiedener Biomaterialien und Implantate ist eine wichtige Ant-

wort auf die medizinischen Bedürfnisse einer zunehmend älter werdenden Bevölke-

rung weltweit. Die Langzeitanalysen verschiedener Implantatarten wie Skelettprothe-

sen oder künstlicher Herzklappen zeigen jedoch, dass 30-50% der Implantate inner-

halb von 10-25 Jahren versagen 19,20. Dies hat zur Folge, dass die betroffenen Patien-

ten sich erneut einem oder mehreren operativen Eingriffen zur Korrektur oder zum 

Wechsel des Implantats unterziehen müssen. Dies ist sowohl für die Patienten belas-

tend als auch für die Gesellschaft kostspielig und trägt wesentlich zu den schnell stei-

genden Kosten im Gesundheitswesen bei 19. 

Die Beispiele für Implantatversagen sind vielfältig und können von thrombogen Reak-

tionen auf Gefäßprothesen 21,22, Degradation und Spannungsrisse von Herzschrittma-

cherkabel 23, Gewebefibrose um Brustprothesen herum 24 bis zum Abrieb von ortho-

pädischen Gelenkprothesen reichen 25. 

Die primären Wechselwirkungen von Biomaterial und Empfänger sind dadurch be-

stimmt, dass beinahe jedes implantierte Material zuerst in Kontakt mit Blut kommt. Da-

bei adsorbiert eine Vielzahl von Plasmaproteinen an der Implantatoberfläche 26, wel-

che nachfolgend eine Aktivierung des Komplement- und Gerinnungssystems vermit-

teln 27,28. Dadurch werden schließlich inflammatorische Reaktionen sowie die Zellad-

häsion auf der Oberfläche reguliert, was in Entzündungen oder thrombotischen Kom-

plikationen nach der Implantation resultieren kann 29,30.  

Bei blutkontaktierenden Biomaterialien muss immer davon ausgegangen werden, 

dass thrombotische Reaktionen induziert werden, denn bislang ist keine Biomaterial-

oberfläche in der Lage, die Koagulation vollständig zu verhindern 31. Thrombotische 

und thromboembolische Komplikationen sowie Blutungsrisiken, aufgrund der uner-

lässlichen Antikoagulanzien-Therapie, bleiben daher bei kardiovaskulär, neurovasku-

lär und peripher angewendeten Biomaterialien ein ernsthaftes Problem 32. Unter nor-

malen Bedingungen steht das Blut im Kontakt mit der gefäßauskleidenden Endothel-

schicht, welche eine gerinnungshemmende und antithrombotische Reaktion vermittelt 

33. Durch die Einführung einer als fremd erkannten Oberfläche in den Kreislauf ist diese 

Regulation gestört. Auf der Implantatoberfläche adsorbiert eine Schicht aus Plasma-

proteinen, welche die Gerinnungskaskade aktivieren, was eine Thrombozyten-
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adhäsion und -aktivierung zur Folge hat und schließlich in der Bildung eines Fibrinnet-

zes resultiert in dem Erythrozyten adhärieren. Die Bildung solcher Thromben manifes-

tiert sich klinisch durch die plötzliche und vollständige Obstruktion von Stents und Ge-

fäßprothesen innerhalb von Tagen oder Wochen 34 und kann fernen zu embolischen 

Komplikationen wie einem Myokardinfarkt 35, einem ischämischen Schlaganfall 36 oder 

einem akuten peripheren Arterienverschluss führen 37.  

Postoperativ kommt es bei den meisten Biomaterialien aufgrund der Interaktion mit 

vaskularisiertem Gewebe des Empfängers zu einer initialen Immunreaktion 38. Der Ein-

heilungsprozess beginnt dann mit der Rekrutierung von Neutrophilen an die verletzte 

Stelle, um den erkannten Fremdkörper durch Phagozytose zu entfernen 39. Um den 

Phagozytoseprozess zu beschleunigen, erzeugen die Neutrophilen reaktive Sauer-

stoffspezies (ROS), die Gewebeschäden verursachen können 40. Die Neutrophilen 

sind ebenfalls für die Produktion der Entzündungsmediatoren verantwortlich, welche 

später Monozyten rekrutieren und zu M0-Makrophagen differenzieren. Diese unterlau-

fen eine Polarisierung zu M1- oder M2-Makrophagen, die eine proinflammatorische 

(M1) oder regenerative (M2) Reaktion induzieren 41. Wenn die Integration ins Wirtsge-

webe nicht gelingt und die M1-Makrophagenpopulation die Überhand gewinnt, kommt 

es zur Entstehung chronischer Entzündungen sowie fibrösen Verkapselungen und da-

mit einhergehend zum Implantatversagen 42. 

Zudem sind chirurgisch implantierte Materialien anfällig für Infektionen, da die lokale 

Gewebeabwehr durch das operativ verursachte Gewebetrauma beeinträchtigt ist. 

Diese Faktoren können in Kombination mit der Besiedlung von Implantatoberflächen 

zum Zeitpunkt der Implantation zu einer offenen Infektion führen 43. Ebenso können 

Biomaterialien nach Kontakt mit mikroflorakontaminierten Körperoberflächen, wie 

Haut, Darm, Nasopharynx und Urogenitaltrakt 44, mit Bakterienkolonien, die in eine 

Polysaccharid-Matrix eingebettet sind, besiedelt werden 45. Bakterien in diesem Biofilm 

können nicht durch Antibiotika beseitigt werden und sind resistent gegen normale im-

munologische Abwehrmechanismen 46. Zusätzlich wird das Problem des Biofilms 

dadurch verschärft, dass die inhärente Pathogenität endogener Bakterien, wie Staphy-

lococcus epidermidis, durch die bloße Anwesenheit von Fremdkörpern erhöht wird 47. 

Die daraus resultierenden Folgen sind postoperatives Prothesenversagen, chronische 

Schmerzen und Unbeweglichkeit 48, im schlimmsten Fall kann es zu Osteomyelitis 
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oder septischer Arthrose kommen, was mit der Zerstörung von intaktem Knochen- und 

Gelenksgewebe einhergeht 49,50.  

Daher sollten potentielle nachteilige Wechselwirkungen zwischen neu entwickelten 

Materialien und Blut eingehend analysiert werden, um eine Aktivierung und Zerstörung 

von Blutkomponenten zu verhindern.  

1.3 Interaktion blutkontaktierender Biomaterialien  

Die Interaktion von Biomaterialien mit Blut führt zu zellulären und humoralen Reaktio-

nen, welche zu unerwünschten Entzündungsreaktionen oder der Aktivierung der Koa-

gulationskaskade führen können. Die Entwicklung von Biomaterialien mit verbesserter 

Hämokompatibilität erhöht daher die Verträglichkeit und minimiert unerwünschte Ne-

benwirkungen.  

1.3.1 Proteinadsorption 

Der Kontakt der künstlichen Oberfläche mit Blut führt zu einer sofortigen Adsorption 

von Serumproteinen, wie Fibrinogen, Albumin und Immunglobulin G (IgG), an der 

Oberfläche des Materials 51 und es kommt zu einem kinetischen Wettbewerb zwischen 

den Proteinen auf der Materialoberfläche, der als Vroman-Effekt bezeichnet wird 52: 

Während der ersten Minuten werden die häufig vorkommenden Proteine wie Fibrino-

gen adsorbiert und danach durch weniger häufig vorkommende Proteine mit einer hö-

heren Oberflächenaffinität wie hochmolkekulares Kininogen (HMWK), Faktor XII und 

Plasminogen verdrängt 53. 

Diese Proteinschicht gilt als dynamischer Modulator der Thrombusbildung auf künstli-

chen Oberflächen, denn des gebundenem Fibrinogen und der Faktor XII  spielen eine 

Schlüsselrolle bei nachgelagerten Prozessen: Dadurch wird die Adhäsion verschiede-

ner Blutzellen an die Oberfläche ermöglicht und die Bildung von Thrombin sowie die 

Komplementaktivierung induziert 22. 

1.3.2 Zelladhäsion 

Durch die Adsorption von Proteinen an die Oberfläche des Biomaterials nach Blutkon-

takt wird die Anlagerung von Thrombozyten, Leukozyten und roten Blutkörperchen an 

künstliche Oberflächen ermöglicht.  
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Fibrinogen ist dabei der wichtigste Mediator für die Adhäsion von Thrombozyten: 

Durch das Integrin αIIbβ3 (Glykoprotein GP IIb/IIIa / Fibrinogenrezeptor), welches das 

am häufigsten vorkommende Adhäsionsmolekül auf der Thrombozytenoberfläche ist, 

wird die Interaktion mit Fibrinogen vermittelt 54. Wenn Fibrinogen auf künstlichen Ober-

flächen adsorbiert ist, kann das Integrin selbst im Ruhezustand ohne vorherige Akti-

vierung daran binden 54. Durch die Adhäsion auf der Oberfläche werden die Throm-

bozyten aktiviert und setzen aggregierungsfördernde Substanzen wie Adenosin-

diphosphat (ADP) und Thromboxan A2 (TXA2) 55. ADP aktiviert nachfolgend benach-

barte Thrombozyten durch Bindung an deren purinerge P2Y2/P2Y12-Rezeptoren 56, 

welche nun wiederrum vorbeiziehende Thrombozyten aktivieren, was zu deren Adhä-

sion und Aggregation und der Bildung von fibringestützten Thromben auf der Oberflä-

che führt.  

 

Abbildung 1:Schematische Darstellung der Adhäsion, Aktivierung und Aggregation von 

Thrombozyten an der Oberfläche eines blutkontaktierenden Biomaterials. 

Bei der Aktivierung von Thrombozyten werden auch große Mengen β-Thromboglobulin 

(β-TG) freigesetzt, was die Rekrutierung von Leukozyten fördert 57,58. Diese Leukozy-

ten, insbesondere neutrophile Granulozyten, haften über das Adhäsionsmolekül 

CD11b/CD18 59,60 am adsorbierten Fibrinogen. Parallel dazu fördern die anhaftenden 

aktivierten Thrombozyten über die Expression von P-Selektin auf der Oberfläche die 

Leukozytenadhäsion über eine Wechselwirkung mit dem leukozytären P-Selektin-Gly-

koproteinligand-1 (PSGL-1) 61, ebenso wie die aktivierten Komplementkomponenten 

62. Zusätzlich zur Erzeugung von reaktiven Sauerstoffspezies können anhaftende 
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Leukozyten Signalmoleküle wie den plättchenaktivierenden Faktor (PAF), Interleukine 

und Tumornekrosefaktoren freisetzen, welche wiederum die lokale Thrombozytenak-

tivierung verstärken und die Expression des Gewebefaktors Faktor III durch umge-

bende Monozyten induzieren 55. 

Im Gegensatz zur rezeptorvermittelten Adhäsion von Thrombozyten und Leukozyten 

an die Proteinschicht auf der Implantatoberfläche, ist die Adhäsion der roten Blutkör-

perchen passiv 63. Adhärente Erythrozyten können ADP freisetzen, welches die 

Thrombozyten aktiviert, und unter hohen Scherbedingungen kann es zur Erythrozyten-

Hämolyse kommen. Daher fördert die Proteinadsorption an künstlichen Oberflächen 

die Adhäsion von Thrombozyten und Leukozyten, und die Adhäsion der Erythrozyten 

folgt. 

1.3.3 Aktivierung des Komplementsystems 

Die akute Entzündungsreaktion, die durch den Kontakt des Biomaterials mit Blut aus-

gelöst wird, ist ähnlich derer, des physiologischen Wund- und Frakturheilungsprozess 

64 und besteht aus zellulären und molekularen Komponenten. Ausmaß und Dauer des 

Entzündungsprozesses haben einen entscheidenden Einfluss auf die Stabilität und 

Verträglichkeit des implantierten Biomaterials 65. Die Fremdkörperreaktion beginnt in-

nerhalb von Sekunden oder Minuten nach dem Gewebekontakt 66 mit der Bildung ei-

nes „Konditionierungsfilm“ aus Komplementfaktoren und Antikörpern, auf der Implan-

tatoberfläche 67. 

Das Komplementsystem besteht aus mehr als 30 Proteinen, die im Blut zirkulieren und 

als membranassoziierte Proteine vorliegen 68. Als Reaktion auf das Erkennen fremder 

Oberflächenstrukturen werden Komplementfaktoren in einer Enzymkaskade über drei 

verschiedene Wege aktiviert: Den klassischen, den alternativen oder den Mannose-

bindendes-Lektin-(MBL)-Weg. Alle Wege führen zur Bildung der Serinprotease C3-

Konvertase, welche den Komplementfaktor C3 in zwei Fragmente spaltet: Das kleine 

Fragment C3a wirkt als Anaphylatoxin und fördert Entzündungen und das großes 

Fragment C3b, wirkt als Opsonin und bildet einen Teil der C5-Konvertase. Dieser En-

zymkomplex spaltet den Komplementfaktor C5 in seine Untereinheiten C5a, ebenfalls 

ein Anaphylatoxin, und C5b, welches an die fremde Oberfläche bindet und die Bildung 

des terminalen Lysekomplexes (C5b-9, TCC) initiiert. Infolgedessen sollen als fremd 
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erkannte Strukturen, wie Mikroorganismen, durch Lyse, Opsonierung und Auslösen 

einer Reihe von Entzündungsreaktionen eliminiert werden. 

 

Abbildung 2: Schematische Darstellung der Aktivierung des Komplementsystems ausge-

hend von der Serinprotease C3-Konvertase bis zur Bildung des terminalen Lysekomplexes.  

Die Komplementaktivierungsprodukte C3a und C5a führen zu einer erhöhten Expres-

sion von P-Selektin, welches die Vermittlerpostition bei der Rekrutierung von Neutro-

philen und der Akkumulation von Thrombozyten übernimmt 69. C5a ist das stärkste 

Anaphylatoxin: Es erhöht die Durchlässigkeit der Blutgefäße um neutrophile Gra-

nulozyten und Monozyten anziehen und zu aktivieren, mit dem Ziel die Phagozytose 

zu stimulieren 70. Gleichzeitig stimuliert C5a die Endothelzellen zur verstärkten 
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Expression von Zytokinen, Chemokinen und Zelladhäsionsmolekülen wie E-Selektin 

71. Darüber hinaus kann es an Mastzellen binden und die Entzündung verstärken und 

ist in der Lage, die Freisetzung des Gewebefaktors Faktor III aus Neutrophilen und 

Monozyten auszulösen, wodurch die Gerinnungskaskade über den extrinsischen Weg 

in Gang gesetzt werden kann 72. Es besteht also eine enge Verbindung zwischen der 

Aktivierung des Komplementsystems und dem durch C5a vermittelten Gerinnungsweg 

73. 

1.3.4 Aktivierung der Gerinnungskaskade 

Die Oberfläche von Biomaterialien kann die Koagulation in kontaktierendem Blut indu-

zieren, ähnlich dem hämostatischen Vorgang, der bei einer Verletzung zur Kontrolle 

des Blutverlustes ausgelöst wird. Dies stellt eine Herausforderung für die Anwendung 

von Biomaterialien dar, da die Thrombusbildung die Funktion der Medizinprodukte we-

sentlich beeinträchtigen und Embolien sowie Infarkt verursachen kann. Die Leistungs-

fähigkeit und Sicherheit von Biomaterialprodukten wie Kathetern, Gefäßprothese und 

vaskulären Stents wird dadurch erheblich geschmälert 74. 

Die Interaktion von Plasmaproteinen mit künstlichen Biomaterialoberflächen löst durch 

Kontaktaktivierung den intrinsischen Koagulations-Pathway aus: Das verantwortliche 

plasmatisches Kallikrein-Kinin-System (KKS) besteht aus den drei Serinproteinasen 

Faktor XII, Faktor XI und plasmatischem prä-Kallikrein (PK) sowie dem Kofaktor 

HMWK 75.  

Der Kontakt des Blutes mit künstlichen, negativ geladenen Oberflächen führt zur Um-

wandlung des Faktors XII in das aktive Enzym Faktor XIIa. Faktor XIIa konvertiert 

ebenfalls Faktor XI zu aktiviertem Faktor XIa. Dieser aktiviert dann im folgenden Schritt 

Faktor IX zu IXa, welcher schlussendlich Faktor X aktiviert. Die Umwandlung von Fak-

tor X in Faktor Xa ist der erste gemeinsame Schritt in der Gerinnungskaskade durch 

den intrinsischen und extrinsischen Weg 76. 

Der Faktor Xa wandelt Prothrombin in Thrombin um, welches Fibrinogen zu Fibrinmo-

nomeren hydrolysiert. Thrombin wirkt ebenfalls als potenter Thrombozytenagonist und 

fördert dadurch die lokale Thrombozytenaggregation. Die Fibrinmonomere polymeri-

sieren und werden durch den ebenfalls vom Thrombin aktivierten Faktor XIIIa querver-

netzt. Die Fibrinstränge stabilisieren die Thrombozytenaggregate, wodurch ein Throm-

bozyten-Fibrin-Thrombus entsteht 77. 
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Abbildung 3: Schematische Darstellung der Aktivierung der Gerinnungskaskade über den 

intrinsischen Weg nach Oberflächenkontakt oder den extrinsischen Weg nach Gewebeschä-

digung mit gemeinsamer Endstrecke die zur Thrombusbildung führt.  

Faktor XIIa wandelt ebenfalls PK in aktives Kallikrein und HMWK in Bradykinin um. 

Kallikrein und Bradykinin fördern nicht nur die Gerinnung, sondern auch entzündliche 

Reaktionen 78: Kallikrein kann Neutrophile direkt aktivieren 79, und Bradykinin kann die 

Sekretion von Stickstoffmonoxid (NO) 80, TNF alpha (TNF α) und Interleukin 1(IL-1) 81 

stimulieren.  

1.4 Wundheilung  

Die Verwendung eines Biomaterials als Implantat geht in den meisten Fällen mit einem 

invasiven Eingriff wie dem Einsetzen einer Gelenkprothese, der Fixation eines Kno-

chenbruches mit Schrauben und Platten oder auch dem Legen eines Stents über einen 

Zugang in der Femoralarterie einher.  
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Die dabei entstehende Wunde im Gewebe ist definiert als Verlust der Integrität eines 

Organs durch exogene Einflüsse 82. Ziel der Wundheilung ist es daher, die Integrität 

und Funktion des geschädigten Gewebes wiederherzustellen um unerwünschte Fol-

gen wie die Besiedlung mit Pathogenen, inflammatorische Reaktionen oder Blut- und 

Lymphzirkulationsstörungen zu vermeiden 82.  

Bei der Heilung einer akuten Wunde läuft ein komplexer, genau regulierter Reparatur-

prozess in drei zeitlich überlappenden Phasen ab 83,84. Die erste Phase der Wundhei-

lung dient dem Abräumen von Gewebetrümmer sowie der Wundreinigung 85: Diese 

inflammatorische Phase kann mehrere Tage andauern und beginnt mit der Adhäsion 

von Thrombozyten am Endotheldefekt verletzter Gefäße durch den Von-Willebrandt-

Faktor bindenden Rezeptor GPIb-IX-V 86. Durch die Sekretion von ATP, PAF oder Se-

rotonin aus den Thrombozyten kommt es dabei zu einer Konstriktion der verletzten 

Gefäße und zur Aggregation der Thrombozyten durch Fibrinogenmoleküle 87. Da der 

aus Thrombozyten bestehende „weiße Thrombus“ nicht stabil genug ist, das Gefäß 

dauerhaft zu verschließen, wird durch Aktivierung plasmatischer Gerinnungsfaktoren 

die Gerinnungskaskade aktiviert. Dieser Vorgang resultiert in der Aktivierung von 

Thrombin, was die Spaltung von Fibrinogen zu Fibrin katalysiert, wodurch ein stabiles 

quervernetztes Gerüst entsteht, welches die verletzte Gefäßstelle fest verschließt und 

als Matrix für einwandernde Zellen dient 86. Die Thrombozyten im Wundpfropf setzen 

eine Vielzahl von Wachstumsfaktoren frei und rekrutieren damit andere Zellen in das 

Wundgebiet 88. Zuerst tauchen neutrophile Granulozyten auf und sorgen mit der Bil-

dung von ROS für die Abwehr eingedrungener Mikroorganismen 89. Zeitgleich bauen 

sie Zellstrukturen und Gewebetrümmer durch Phagozytose ab. Zusammen mit den 

Granulozyten wandern auch Monozyten ins Wundgebiet ein, welche dort zu Makro-

phagen differenzieren 90. Durch die Gewebemakrophagen wird eine Vielzahl von 

Wachstumsfaktoren und Zytokinen sezerniert, welche die Fibroblasten im umliegen-

den Gewebe zur Proliferation anregen 91.   

In der zweiten Phase der Wundheilung ist das Ziel neues Gewebe aufzubauen und 

entstandene Defekte aufzufüllen 85. Die Bildung des Granulationsgewebes geht auf 

die Fibroblasten zurück 92, welche der zelluläre Anteil des Bindegewebes sind und aus 

dem unverletzten Nachbargewebe in den Wundherd einwandern. Sie migrieren in das 

bei der Gerinnung entstandene Fibrinnetz und bilden eine neue extrazelluläre Matrix 

83. Durch den transformierenden Wachstumsfaktor beta (TGF-β), den thrombozytären 
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Wachstumsfaktor (PDGF) und den fibroblastären Wachstumsfaktor (FGF) werden die 

Fibroblasten zur Proliferation, Migration und Synthese neuer Kollagenmoleküle ange-

regt 87. Die dadurch gebildete Matrix besteht hauptsächlich aus Kollagenfasern und 

Proteoglykanen, welche das Granulationsgewebe stabilisiert 93. Zusätzlich exprimieren 

die Fibroblasten Fibronektin, welches in die extrazelluläre Matrix eingelagert wird und 

eine Bindestelle für Integrin-Proteine anderer Zellen darstellt 94, damit sich diese dort 

verankern und proliferieren können. Um eine ausreichende Versorgung des neu gebil-

deten Gewebes zu gewährleisten, wird ausgehend von den Blutgefäßen am Wundrand 

die Angiogenese angeregt 95. Dazu werden Endothelzellen durch den vaskulären en-

dothelialen Wachstumsfaktor (VEGF) und FGF zur Proliferation angeregt, sodass sie 

in röhrenförmiger Anordnung in das Wundgebiet eindringen und neue Gefäßstrukturen 

ausbilden 96.   

Während der dritten und abschließenden Wundheilungsphase kommt es zur Reepithe-

lialisierung und der Gewebedefekt wird unter Bildung einer Narbe verschlossen 97. Das 

Granulationsgewebe strukturiert sich durch zunehmende Dehydrierung zu Narbenge-

webe um und verfestigt sich während die Gefäße zurückgebildet werden 98. Myo-

fibroblasten koordinieren dabei die Annäherung der Wundränder um die zu epithliali-

sierende Defektfläche zu minimieren 99. Wundrandkeratinozyten sowie epitheliale 

Stammzellen aus der äußeren Haarwurzelscheide der Haarfollikel sind dabei der Aus-

gangspunkt für die Regeneration der Epidermis 100:  Die Zellmigration geschieht durch 

eine  wiederkehrende Reorganisieren des Zytoskeletts der Keratinozyten  wodurch die 

Zellschicht an der Oberfläche passive in Richtung Wundzentrum verrückt wird 93. Die-

ser Bewegungszyklus wird durch Ausbildung und Kontraktion von Mikrofilamenten aus 

Aktin ermöglicht, deren Reorganisation durch die Rho-GTPasen enzymatisch reguliert 

wird 101,102. Der Prozess stoppt wenn die Zellfortsätze mehrere migrierender Kera-

tinozyten in Kontakt miteinander treten und die Aktinfilamente zu Intermediärfilamen-

ten umgewandelt werden und über Desmosomen mit den anderen Zellen verknüpft 

werden 103. Damit ist die Wundheilung abgeschlossen.  



Einleitung 

15 

 

1.5 Untersuchung der Hämokompatibilität von Biomaterialien  

1.5.1 Regulatorische Vorgaben 

Der zunehmende Verwendung von Biomaterialien in Form von Gefäßprothesen, 

Stents oder Kathetern, welche vorübergehend oder dauerhaft im Körper verbleiben, 

erfordert einen verlässlichen und multiparametrischen Ansatz, der mögliche hämato-

logische Komplikationen, wie die Aktivierung und Zerstörung von Blutbestandteilen, 

durch das Produkt aufzeigen und bewerten kann 104.  

Die geltenden Vorgaben der Internationalen Organisation für Normung (ISO) dafür, 

wurde in Deutschland durch die DIN EN ISO 10993-4 umgesetzt 105. Darin sind Prüf-

verfahren festgelegt, die es ermöglichen die Wechselwirkungen zwischen Medizinpro-

dukten und Blut zu beurteilen: „Bei der Auswahl und Gestaltung von Prüfverfahren für 

die Wechselwirkungen von Medizinprodukten mit Blut sollten die Gestaltung des Pro-

dukts, seine Werkstoffe, der klinische Nutzen, die Umgebung des Anwendungsfeldes 

und das Risiko-Nutzen-Verhältnis berücksichtigt werden“ 106. Umfassende In-vitro-Hä-

mokompatibilitätstests von blutkontaktierenden Implantaten sind daher der erste 

Schritt zu einer erfolgreichen In-vivo-Implementierung 104.  

1.5.2 Testmodelle und Testparameter 

Für eine zuverlässige, aussagekräftige und unverfälschte In-vitro-Hämokompatibili-

tätstestung ist die Qualität des verwendeten Blutes von äußerster Wichtigkeit:  Voraus-

setzung dafür ist eine atraumatische Blutentnahme durch Minimierung der Venostase 

während der Abnahme und die Verwendung von 21-Gauge-Nadeln, um die Vorakti-

vierung von Thrombozyten und der Gerinnungskaskade während der Entnahme zu 

minimieren 107. Das so gewonnene Blut soll so schnell wie möglich verwendet werden, 

denn nach über 4 h stationärer Lagerung wird die Thrombozytenfunktion und die Akti-

vität der Leukozyten merklich beeinflusst 108. Zudem soll es sich bei den Blutspendern 

um gesunde Personen handelt, bei denen der Hämostaseprozess nicht durch Niko-

tinabusus 109, die Einnahme von oralen Kontrazeptiva 110, eine Schwangerschaft 111 

oder die Einnahme von Medikamenten (z.B. Acetylsalicylsäure, Naproxen oder Car-

benicillin 112–114) beeinflusst wird.  
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Zur Durchführung der Hämokompatibilitätsanalyse stehen drei Arten von Modellen zur 

Verfügung: Bei den statischen Blutinkubationsmodellen wird das Material direkt in ei-

nem Probengefäß mit dem Blut inkubiert und ermöglicht damit eine rudimentäre, 

schnelle Bewertung hinsichtlich der Thrombogenität des Materials 115. Bei den beweg-

ten Blutinkubationsmodellen wird eine vollständig befüllte Testkammer mit dem Test-

material auf einer schaukelnden Plattform inkubiert und somit die Zellsedimentation 

sowie Proteinaggregation durch die Blut-Luft-Kontaktfläche minimiert 116. Die Klasse 

der Schwerströmungsmodelle zeichnet sich dadurch aus, dass der vaskuläre Blut-

strom imitiert werden kann, wodurch die realen Interaktion zwischen dem Biomaterial 

und den Blutzellen abgebildet werden kann 117.  

Alternativ könnte die Hämokompatibilitätstestung unter Schwerströmung am Tiermo-

delle erfolgen, was aber nach Möglichkeit zu vermeiden ist, da Tierblut im Vergleich 

zu menschlichem Blut wesentliche Unterschiede, insbesondere in Bezug auf die Ge-

rinnung und Thrombozytenfunktion, aufweist 118,119. 

Nach der DIN EN ISO 10993-4 ist die Bewertung folgender fünf Kategorien für die 

Hämokompatibilitätstestung indiziert: Thrombose, Gerinnung, Thrombozyten, Häma-

tologie und Komplementsystem. Thrombose ist dabei definiert als In-vivo-Phänomen, 

das zum teilweisen oder vollständigen Verschluss eines Gefäßes oder Geräts durch 

einen Thrombus führt 105. Der Thrombus besteht aus einer Mischung aus Erythrozyten, 

aggregierten Thrombozyten, Fibrin und anderen zellulären Elementen und kann durch 

Ex-vivo- oder In-vivo-Methoden, entweder im Tierversuch oder in der klinischen Prü-

fung charakterisiert werden. Die prozentuale Okklusion wird dabei visuell quantifiziert, 

nachdem das Implantat in Gebrauch war und entfernt wurde 120. Für die Gerinnungs-

analyse wird die Aktivierung der Gerinnungskaskade untersucht 105. Zur Charakterisie-

rung der Gerinnungsfähigkeit kann die partielle Thromboplastinzeit (PTT) Messwert 

herangezogen werden, indem mit Citrat antikoaguliertes Blut rekalzifiziert und die Zeit 

bis zur Gerinnung nach Zugabe von partiellem Thromboplastin ermittelt wird 121.  Wenn 

die PTT nach Materialkontakt verkürzt ist, zeigt dass eine intrinsische Aktivierung der 

Gerinnungskaskade an. Bei den Thrombozyten ist vor allem die Zellzahl entscheidend, 

da sie eine Schlüsselrolle bei der Verhinderung von Blutungen spielt 122. Ein signifi-

kanter Abfall der Thrombozytenzahl in Blut, das mit einem Testmaterial inkubiert 

wurde, kann durch Thrombozytenadhäsion, Thrombozytenaggregation oder Blutgerin-

nung auf der Materialoberfläche verursacht werden. Die Aktivierung der Thrombozyten 
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kann durch die Quantifizierung von freigesetzten Signalmolekülen aus den Alpha-Gra-

nula, wie β-TG oder Plättchenfaktor 4 (PF4) mittels Immunassay ermittelt werden 

123,124. Bei der Hämatologie liegt der Fokus primär auf der Bestimmung der aktivierten 

Leukozyten sowie der Hämolyse. Die Leukozytenaktivierung kann entweder durch die 

mikroskopische Untersuchung der Materialoberfläche oder die quantitative durch-

flusszytometrische Analyse bestimmt werden, wobei auf Aktivierungsmarker wie L-Se-

lektin und CD 11b getestet wird 125,126. Hämolyse beschreibt die Zerstörung von Eryth-

rozyten. Dieser Vorgang wird durch die Freisetzung von Hämoglobin begleitet, wes-

halb eine erhöhte Hämoglobin Plasmakonzentration nach der Inkubation mit einer 

Testmaterial ein direkter Indikator für Hämolyse ist. Hämoglobin kann auch durch die 

Cyanmethämglobin-Methode photometrisch quantifiziert werden um eine Aussage 

über den hämolytischen Charakter einer Materials zu machen 127 Die Analyse der 

Komplementaktivierung ist ein relevantes Kriterium bei der Prüfung von Biomaterialien, 

denn eine quantitative Erhöhung der aktivierten Komplementbestandteile führen wie-

derum zur Aktivierung von Leukozyten. Die Komplementaktivierung kann durch den 

quantitativen Nachweis der Spaltprodukte von C3a oder C5a, die enzymatische Akti-

vität der C3- oder C5-Konvertase oder der Quantifizierung C5b-9-Komplexes analy-

siert werden 128,129  

1.6 Optimierung von Biomaterialien 

1.6.1 Senkung der Thrombogenität 

Um die Verträglichkeit von Biomaterialien im vaskulären System zu optimieren, liegt 

der Fokus bei der Entwicklung darauf, die Thrombogenität künstliche Oberflächen zu 

reduzieren. Damit könnte eine systemische Gabe von Thrombozytenaggregations-

hemmern oder Antikoagulantien obsolet werden, die aktuell noch notwendig ist, um 

den Patienten gegen thrombotische Ereignisse abzusichern.  

Da bekannt ist, dass die Proteinadsorption und Zelldeposition auf der Kontaktfläche 

die Thrombusbildung auslöst, konzentrieren sich die Bemühungen auf Oberflächen-

modifikationen, die der Adsorption von Blutproteinen widerstehen sollen. Ansätze zur 

Verringerung der Protein- und Zelladsorption orientieren sich an dem Konzept, dass 

die Proteinadsorption an der Oberfläche durch elektrostatische und hydrophobe Wech-

selwirkungen zwischen dem adsorbierten Protein und der künstlichen Oberfläche 
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begünstigt wird 130. Verschiedene synthetische und natürliche Materialien wurden be-

züglich ihrer Fähigkeit diesen Prozess zu modulieren untersucht: Beispielsweiße indu-

ziert das globuläre Protein Albumin im Vergleich zu Plasmaproteinen wie Fibrinogen 

eine geringere Thrombozytenadhäsion 131,132, weshalb Albumin prädestiniert für die 

Verwendung in einer inerten thromboresistenten Beschichtung ist 133,134.  

Alternativ wird ein biomimetischer Ansatz zur Materialoptimierung verfolgt, bei dem 

bestehende biologische Strukturen künstlich nachgeahmt werden sollen. Dazu zählt 

die Verwendung von Phosphorylcholin-Beschichtungen auf der Oberfläche von blut-

kontaktierenden Materialien. Phosphorylcholin ist das vorherrschende Lipid auf der 

Außenseite nicht-aktivierter Zellmembranen und widersteht Protein- und Zelladhäsion 

aufgrund seiner hydrophilen Struktur und der zwitterionischen polaren Kopfgruppe, die 

bei physiologischem pH-Wert elektrisch neutral ist 135. Auch die kovalente Bindung von 

Heparinmolekülen an das Material wird zur Erzeugung von biomimetischen Oberflä-

chen genutzt: Heparin ist ein Analogon des Glykosaminoglykans Heparansulfat, wel-

ches in großen Mengen in Endothelgeweben exprimiert wird, antikoagulatorisch sowie 

antiinflammatorisch wirkt 22,136. Die Wirkung von Heparin resultiert primär aus der Kom-

plexbildung mit Antithrombin III wodurch dessen Aktivität um das 1000-fache gestei-

gert wird. Durch den Herparin-Antithrombin III-Komplex wird Prothrombin inaktiviert 

und die Bildung von Fibrin aus Fibrinogen verhindert 137.  

1.6.2 Förderung der Endothelialisierung  

Der Erfolg von blutkontaktierenden Biomaterialien, einschließlich vaskulärer Gefäß-

prothesen, Stents und Herzklappen ist von ihrer Fähigkeit abhängig, gegenüber 

Thrombosen, intimaler Hyperplasie und Verkalkung zu bestehen. Im nativen Gewebe 

spielt das Endothel eine wichtige Rolle bei der Hemmung dieser Prozesse. Verschie-

dene Optimierungsstrategien zielen daher darauf ab, die Endothelialisierung von Ober-

flächen entweder bereits vor der Implantation oder in-situ zu induzieren und zu be-

schleunigen 138. Durch die vollständige Besiedelung der Materialoberfläche mit (auto-

logen) Endothelzellen soll die Thrombozytenadhäsion, Thrombusformation und Infilt-

ration inflammatorischer Zellen verhindert werden 139.  

Eine Strategie zur Förderung der Endothelialisierung von Biomaterialoberflächen be-

steht darin, Eigenschaften der physiologischen extrazellulären Matrix (ECM) zu imitie-

ren und die Zelladhäsion zu fördern 140. Dazu kommt die Verwendung funktioneller 
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ECM-Proteine wie Kollagen, Fibronektin, Laminin und Vitronektin in Frage, die entwe-

der aus bestehender ECM extrahierte und aufgereinigt oder rekombinant hergestellt 

werden 141. Ergänzend dazu hat sich auch die Verwendung von spezifischen ECM-

Peptidsequenzen, die direkt mit den Zellrezeptoren interagieren und von Ankerprotei-

nen wie Fibronektin oder Laminin oder Kollagen Typ I angeleitet sind bewährt 142–144.   

Des Weiteren stellen die zirkulierende endotheliale Vorläuferzellen (EPCs) im mensch-

lichen Blut eine bedeutsame Quelle autologer Stammzellen für die In-vivo-Endothelia-

lisierung von blutkontaktierenden Materialien dar: Dazu können die Materialoberflä-

chen mit Fängermolekülen beschichtet werden, die natürliche Homing-Faktoren nach-

ahmen und zirkulierende EPCs anziehen 145. Es konnten verschiedene Liganden wie 

Aptamere, monoklonale Antikörper, Peptide, Selektine oder magnetische Moleküle 

eingesetzt werden, um Oberflächen für die Anlagerung endothelialer Vorläuferzellen 

aus der Blutbahn zu funktionalisieren 146–149. Anschließend können die angedockten 

EPCs zu Endothelzellen differenzieren und ein autologes Endothel erzeugen auf dem 

Biomaterial generieren. 

1.6.3 Förderung der Wundheilung  

Modifizierte Biomaterialien zur Wundversorgung sollen modulierend in den physiologi-

schen Prozess der Wundheilung eingreifen und ihn gezielt verbessern. Dazu können 

Präparate mit Kollagenen, Hyaluronsäure, Wachstumsfaktoren und Nano-Oligo-Sac-

charid-Faktor zum Einsatz kommen 150. Ziel der therapeutischen Intervention ist es 

beispielsweiße die Aktivität der Matrixmetalloproteasen (MMPs) zu regulieren. Diese 

sind zwar für die Wundreinigung essenziell, zerstören aber bei Überaktivität neu gebil-

detes Gewebe, wenn sie in zu hoher Konzentration vorkommen 84. Zur Förderung der 

Wundheilung sind Kollagenauflagen ebenfalls induziert: MMPs degradieren das zuge-

führte Kollagen im Wundbett und durch die Stoffwechselprodukte werden zusätzliche 

Fibroblasten rekrutiert, welche physiologische Kollagene im Wundareal sekretieren 151. 

Zusätzlich wird die Proteaseaktivität reguliert und proinflammatorische Zytokine wie 

Interleukin-1β, -6 und -8 werden gebunden was zu einer Milderung des aggressiven 

Wundmilieus führt 152.  

Auch Hyaluronsäure ist ein potenter Mediator im Wundheilungsprozess, der in Bioma-

terialien inkorporiert werden kann: Die Applikation von Hyaluronsäure wirkt sich positiv 

in allen Wundheilungsphasen aus, ermöglicht die Modulation inflammatorischer 
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Prozessen, die Aufrechterhaltung des Feuchtigkeitsspiegels in der Wunde sowie die 

Anregung von Neoangiogenese, Fibroblastenproliferation und Migration von Epithel-

zellen 153. Bei Wunden mit problematischem Heilungsverlauf ist auch eine Anreiche-

rung der Wundauflagen mit rekombinant hergestellten Wachstumsfaktoren denkbar. 

Durch eine endogene Zufuhr von PDGF, FGF, TGF-β oder VEGF kann ein vollständi-

ger Wundverschluss erreicht werden 154.  

1.6.4 Biomaterialien zum Transport von messenger RNA 

Messenger-RNA (mRNA)-basierte Therapien gelten als potentielle Behandlungsme-

thoden für eine Vielzahl von Erkrankungen: Da jedes Protein durch mRNA codiert und 

unter physiologischen Bedingungen in den Zielzellen exprimiert werden kann, eröffnet 

sich ein weites Feld für die Entwicklung von Vakzinen, Therapeutika zur Behandlung 

von monogenetischen Erkrankungen und Anwendung in der regenerativen Medizin 

155–157. Ebenso ist es möglich durch eine bioaktive mRNA-Beschichtung die Thrombo-

genität von Implantatoberflächen zu senken, indem mRNA welche für das ADP-hydro-

lysierende CD39-Protein kodiert auf der Materialoberfläche immobilisiert wird, um in 

einem zeitabhängigen Manier freigesetzt und translatiert zu werden und wodurch die 

Thrombozytenaggregation lokal inhibieren werden soll 158.      

mRNA besitzt als Therapeutikum mehrerer Vorteile gegenüber der DNA-Applikation: 

Für die Transfektionsaktivität muss die mRNA nicht in den Nukleus eingeschleust wer-

den und somit besteht nicht das Risiko einer falsch lokalisierten Integration in das 

Wirtsgenom 159.  Die Transfektionseffizienz ist nicht vom Zellzyklus abhängig und die 

Expression des gewünschten Gens tritt schnell ein und ist steuerbar. Anders als bei 

der DNA-Transfektion kann bei der Transfektion von mRNA das Expressionslevel des 

gewünschten Gens durch die Menge transfizierter mRNA und die Transfektionsfre-

quenz gesteuert werden 160,161. Durch strukturelle Modifikationen während der Syn-

these und den Einsatz von modifizierten Nukleotiden konnte die Stabilität sowie die 

Transfektionseffizienz von In-vitro-generierter mRNA gesteigert werden 162,163 und 

gleichzeitig das Immunaktivierungspotential signifikant gesenkt werden 164,165.  

 Mit 105-106 Dalton (Da) sind mRNA-Moleküle zu groß für eine ungehinderte Diffusion 

in das Zytosol, und ihre durch das Phosphatrückgrad bedingte negative Ladung stößt 

sie elektrostatisch von der anionischen Zellmembran ab 166. Für spezifische Anwen-

dungen ist es möglich, die unverhüllte mRNA lokal zu injizieren 167, jedoch erfordern 
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die meisten therapeutischen Anwendungen eine systemische Verabreichung. Dies 

kann durch nanopartikuläre Biomaterialien erreicht werden, welche die mRNA einkap-

seln und auf dem Weg zum Zytoplasma der Zielzellen eine Reihe von extrazellulären 

und intrazellulären Barrieren überwinden. Am häufigsten werden dazu kationische Li-

pide oder kationische Polymere verwendet 168: Dabei bilden die positiv geladenen Li-

pid- oder Polymerpartikel Komplexe mit der negativ geladenen Nukleinsäure. Je nach 

verwendetem Ausgangsmaterial spricht man bei den gebildeten Komplexen von Lip-

oplexen oder Polyplexen 161. Diese mRNA-Komplexe werden dann mittels Endozytose 

durch die Zellmembran ins Zytosol transportiert.  

Lipoplex-Formulierungen basieren typischerweise auf Materialien, die polare Kopf- 

und apolare Schwanzgruppen enthalten, da die hydrophoben und hydrophilen Wech-

selwirkungen zwischen diesen Gruppen die Vesikelbildung anregen 169. Die ersten li-

posomalen Komponenten die zur Verabreichung von Nukleinsäuren verwendet wur-

den, sind kationische Lipide wie DOTMA (1,2-Di-O-octadecenyl-3-trimethylammo-

nium-propan), die aufgrund der elektrostatischen Wechselwirkung freiwillig Komplexe 

mit anionischen Nukleinsäuren, einschließlich mRNA, bilden 170. Andere Lipide wie das 

kationische DOTAP (1,2-Dioleoyl-3-trimethylammoniumpropan) und das zwitterioni-

sche DOPE (1,2-Dioleoyl-sn-glycero-3-phosphoethanolamin) konnten ebenfalls allein 

oder in Kombination mit anderen Materialien erfolgreich zur mRNA-Delivery eingesetzt 

werden 171,172. Der hohe Grad an Wirksamkeit bei verschiedenen Zelllinien und die 

Reproduzierbarkeit der Formulierung aus kationischen Lipiden, hat zu einer Vielzahl 

kommerzieller erhältlicher Produkte geführt (z. B. Lipofectamine), die für die mRNA 

Applikation, auch In-vivo, verwendet werden können173–175.  

Obwohl sie klinisch noch nicht so ausgereift sind wie Lipidsysteme, haben auch Poly-

mere ein beträchtliches Potenzial für den Einsatz zum Transport therapeutischer 

mRNA. Kationische Polymere sind vor allem aufgrund ihrer flexiblen Eigenschaften 

bezüglich Design, Formulierung und Funktionalisierbarkeit interessant 176. Polyethyl-

enimin (PEI) wurde dafür erstmals 1995 verwendet und ist heute in mehreren in vivo 

Studien zur Testung von nicht-viralen Transfektionsmittel In-vivo im Einsatz 177. Ein 

großer Nachteil bei der Verwendung von PEI war jedoch der säurevermittelte Abbau 

im Endosom während der Endozytose. Um dem zu entgehen liegt der Schwerpunkt 

der Entwicklung aktuell auf der Erhöhung der Pufferkapazität von PEI durch chemische 

Modifikationen 178. Mit der kommerziell erhältlichen Viromer-Technologie gelang es, 
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ein PEI-basiertes Transfektionsmittel zu schaffen, welches dem Abbau durch Endoso-

men wiedersteht. Hierbei wurde die PEI-Kernstruktur mit hydrophoben und anioni-

schen Seitenketten modifiziert, sodass ein Polyplex mit neutraler Oberflächenladung 

entsteht 179. 
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2 Zielsetzung  

Der Einsatz von Biomaterialien in der modernen Medizin als Stent, Implantatmaterial 

oder zur Wundversorgung hat einen großen Beitrag zur Patientenversorgung geleistet 

und erhöhte die Mobilität und Lebensqualität der Betroffenen nachhaltig.  

Jedoch kommt es mit dem steigenden Einsatz von Biomaterialien in der klinischen 

Anwendung auch zu einer Häufung von unerwünschten Biomaterial-assoziierten Kom-

plikationen: Beim Einsatz von blutkontaktierenden Biomaterialien muss immer berück-

sichtigt werden, dass thrombotische Reaktionen induziert werden können oder es zu 

initialen Immunreaktion bis hin zu chronischen Entzündungen kommen kann. Zudem 

sind chirurgisch implantierte Materialien anfällig für Infektionen, da die lokale Gewebe-

abwehr durch das Operationstrauma beeinträchtigt ist. Diese Umstände sind oftmals 

vorher nicht absehbar und können den Heilungsverlauf negativ beeinflussen oder so-

gar einen erneuten operativen Eingriff nötig machen.  

Daher war das Ziel der vorliegenden Dissertation Biomaterialien hinsichtlich präklini-

scher Testung, Thrombogenität, Endothelialisierung und Wundheilungsförderung zu 

optimieren.   

Dabei sollte: 

(1) Ein dynamisches In-vitro-Modell zur Hämokompatibilitätstestung etabliert werden, 

welches die Bewertung tubulärer Materialien gemäß DIN EN ISO 10993-4 

ermöglicht. 

(2) Eine Beschichtung für neurovaskuläre Stents hinsichtlich Reduktion der 

Thrombogenität und Förderung der Endothelialisierung evaluiert werden.  

(3) Eine bioaktive Beschichtung zur Unterstützung der Zellproliferation und 

Wundheilung für chirurgisches Nahtmaterial entwickelt werden.  

Um diese Ziele zu erreichen, sollte zunächst ein dynamisches Modell für die Inkubation 

von tubulären Implantaten mit humanem Vollblut etabliert werden, welches es ermög-

licht die Hämokompatibilität verschiedener Materialien basierend auf einer Analyse hä-

matologischer Parameter zu bewerten. Im nächsten Schritt sollte dieses Modell für die 

Evaluierung einer neuartigen Nano-Beschichtung für neurovaskuläre Stents angewen-

det werden und im weiteren Verlauf die endothelialisierungsfördernden Charakteristik 

dieser Beschichtung getestet werden. Weiterhin soll eine neuartige messenger RNA-

Beschichtung entwickelt werden, welche die Wundheilung und Zellproliferation durch 
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die autologe Expression von Wachstumsfaktoren fördern und beispielhaft auf chirurgi-

schem Nahtmaterial aufgebracht werden soll.   

Die vorliegende Arbeit stellt einen weiteren wichtigen Schritt in Richtung Optimierung 

von Biomaterialien für die klinische Anwendung dar, damit die heute bestehenden 

Probleme hinsichtlich einer ungewollten Gerinnungsaktivierung oder Immunantwort 

sowie einer schlechten Wundheilung überwunden werden können.  
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3 Ergebnisse  

3.1 Publikation I  

Hemocompatibility Testing of Blood-Contacting Implants in a Flow Loop Model 

Mimicking Human Blood Flow 

Antonia Link, Giorgio Cattaneo, Eduard Brynda, Tomas Riedel, Johanka Kucerova, Christian 

Schlensak, Hans Peter Wendel, Stefanie Krajewski, Tatjana Michel 

Journal of Visualized Experiments  

Veröffentlicht am: 05.03.2020  

Zusammenfassung: 

Der zunehmende Einsatz von Medizinprodukten (z.B. Gefäßprothesen, Stents und 

Herzkatheter) für den temporären oder dauerhaften Verbleib im Gefäßsystem des Kör-

pers, erfordert einen zuverlässigen und multiparametrischen Ansatz, mit welchem die 

möglichen hämatologischen Komplikationen dieser Produkte (z.B. Aktivierung und 

Zerstörung von Blutbestandteilen) abgeschätzt werden können. Eine umfassende In-

vitro-Hämokompatibilitätstestungen gemäß der Richtlinie 10993-4 der internationalen 

Organisation für Normung ist daher vor der klinischen Anwendung obligatorisch.  

Das entwickelte Flow Loop Modell beschreibt eine empfindliche Testmethode, um den 

hämostatischen Effekt von neurovaskulären Stents und tubulären Implantaten zu ana-

lysieren und potenzielle Nebenwirkungen aufzudecken. Hierfür wurde frisches huma-

nes Vollblut unter geringer Stauung entnommen, um die Voraktivierung der Blutbe-

standteile zu vermeiden. Ein heparinisierter Schlauch, welcher das zu testende Im-

plantat enthielt, wurde mit Blut befüllt, mit einer peristaltischen Pumpe verknüpft und 

für 60 min bei 37 °C inkubiert. Es wurde ein Schlauchinnendurchmesser von 3.2 mm 

und eine Flussrate von 150 mL/ min gewählt, um physiologische zerebrale Strömungs-

bedingungen und Arteriendurchmesser zu imitieren. 

Vor und nach der Perfusion wurden hämatologische Marker (d.h. Blutbild, Hämoglobin, 

Hämatokrit und plasmatische Marker), welche die Aktivierung von Leukozyten, Throm-

bozyten, dem Gerinnungssystem und der Komplementkaskade anzeigen, analysiert.  
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Beim Vergleich von unbeschichteten mit Fibrin-Heparin-beschichteten neurovaskulä-

ren Stents zeigen die Ergebnisse der umfassenden Hämokompatibilitätstestung eine 

verbesserte Blutverträglichkeit bei den beschichteten Stents. Die unbeschichteten 

Stents induzieren eine Aktivierung der Gerinnungskaskade, was sich durch einen An-

stieg der TAT-Komplex-Konzentration und eine Verminderung der Plättchenzahl, auf-

grund der Adhäsion der Thrombozyten an der Stentoberfläche, zeigte.  

Insgesamt zeigen die Ergebnisse, dass diese Methode eine breite Analyse verschie-

dener Parameter wie Blutzellzahlen und verschiedene plasmatische Hämokompatibi-

litätsmarker nach Blutkontakt ermöglicht. Mit Hilfe dieses Testmodells können poten-

zielle Unterschiede bezüglich der Blutverträglichkeit verschiedener Biomaterialien er-

kannt werden. 
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3.2 Publikation II 

In vitro Investigation of an Intracranial Flow Diverter with a Fibrin-based, 

hemostasis mimicking, Nanocoating 

Antonia Link, Tatjana Michel, Martin Schaller, Tina Tronser, Stefanie Krajewski, Giorgio Cat-

taneo 

Biomedical Materials 

Akzeptiert am: 09.11.2020 

Zusammenfassung:  

Bei intrakraniellen Aneurysmen handelt es sich um sackartige Ausstülpungen der Ge-

fäßwand von Hirnarterien. Eine Ruptur dieser Aneurysmen kann lebensbedrohliche 

Subarachnoidalblutung zur Folge haben, welche schwere Behinderung sowie den Tod 

nach sich ziehen können.    

Die Anwendung von Flow Divertern zielt auf die Behandlung intrakranieller Aneurys-

men durch gefäßmodellierende Mechanismen ab, wobei das komplexe Implantations-

verfahren sowie die hohe Metalldichte der Oberfläche in der klinischen Praxis immer 

noch ein Risiko für thromboembolische Komplikationen darstellen. Deshalb wurde eine 

Nanobeschichtung auf Fibrin- und Heparinbasis, die als hämokompatibles Gerüst für 

die Bildung der Neointima gilt, hinsichtlich Thrombogenität und Endothelialisierungs-

potential untersucht.  

Die Fibrin-Heparin-Beschichtung wurde im Vergleich mit unbeschichteten sowie mit 

Fibrin- oder Heparin-beschichteten Flow Divertern getestet: Dazu wurden die Implan-

tate sowohl im Flow Loop Modell als auch im Chandler Loop Modell mit humanem 

Vollblut inkubiert und die resultierenden Zellzahlen sowie die Sekretion von plasmati-

schen Entzündungs- und Gerinnungsmarkern analysiert. Die Möglichkeit zur Endothe-

lialisierung wurde durch ein neu etabliertes, dynamisches Besiedlungsmodell unter-

sucht, bei dem primäre humane Zellen mit den Implantaten inkubiert und anschließend 

deren Vitalität auf der Biomaterialoberfläche bestimmt wurde.  

Die Ergebnisse beider Modelle zeigten, dass das Implantat mit der Fibrin-Heparin-Be-

schichtung im Vergleich zum unbeschichteten Metallimplantat eine signifikant gerin-

gere Neigung zur Auslösung der Thrombozytenadhäsion auf der Stentoberfläche so-

wie zur Bildung des TAT-Komplexes nach Inkubation mit Blut aufweist. Darüber hinaus 
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wurde die Sekretion von β-TG reduziert, was darauf hindeutet, dass die Aktivierung 

von Thrombozyten durch das Aufbringen der Fibrin-Heparin-Beschichtung auf das Im-

plantat vermindert werden kann. Die Vitalität der Endothelzellen auf der Fibrin-Hepa-

rin-Beschichtung war vergleichbar zu der des unbeschichteten Implantats, wobei in 

der Fibrin-Heparin-Gruppe eine leichte, nicht signifikante Verbesserung beobachtet 

wurde.  

Die Ergebnisse zeigen, dass die Nanobeschichtung das Potenzial hat, thromboembo-

lische Komplikationen in der klinischen Anwendung zu reduzieren, während gleichzei-

tig die Möglichkeit zur Gefäßregeneration ausgehend von der Bildung einer Neointi-

malschicht gegeben ist. 
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3.3 Publikation III 

Development of a Novel Polymer-Based mRNA Coating for Surgical Suture to 

Enhance Wound Healing 

Antonia Link, Hanna Haag, Tatjana Michel, Markus Denzinger, Hans Peter Wendel, Christian 

Schlensak, Stefanie Krajewski 

Coatings 

Akzeptiert am: 04.06.2019 

Zusammenfassung:  

Therapeutische Strategien zur Verbesserung der Wundheilung werden zu einer zu-

nehmend wichtigeren medizinischen Aufgabenstellung, denn durch die Behandlung 

schlecht heilender Wunden steigt die finanzielle Belastung für das Gesundheitssystem 

immer weiter.  

Zur Unterstützung der Wundregeneration wurde ein neuer Ansatz für eine bioaktive 

Beschichtung auf polyfilem Nahtmaterial generiert: Die Poly(lactid-co-glycolid) 

(PLGA)-basierte mRNA-Beschichtung soll die spezifische Transfektion von Zellen im 

Wundgebiet ermöglichen und durch die induzierte Expression des Keratinozyten-

Wachstumsfaktors (KGF) die Wundheilung durch die Differenzierung und Proliferation 

von Epithelzellen stimulieren. 

Im ersten Schritt wurde evaluiert welches Transfektionsmittel für den Aufbau einer 

mRNA-haltigen Beschichtung geeignet ist. Die Ergebnisse zeigten, dass das polymer-

basierte Transfektionsmittel Viromer RED für die direkte Transfektion von eukaryoti-

schen HEK293 Zellen geeignet ist. Die mRNA wird dadurch komplexiert und in ein 

funktionales Protein translatiert wobei die Transfektionseffizienz höher ist als die des 

etablierten Transfektionsmittels Lipofectamine 2000. Bei der Integration in die PLGA-

Beschichtung war eine Zelltransfektion nur dann möglich, wenn Viromer RED als 

Transfektionsreagenz verwendet wurde – mit Lipofectamine 2000 gelang dies nicht.   

Die Transfektion mit eGFP-mRNA durch die Beschichtung gelang ebenso bei den Ke-

ratinozyten der HaCaT-Zelllinie sowie primären Fibroblasten. Wenn KGF-kodierende 

mRNA in der Beschichtung verwendet wurde, war es auch möglich die Expression des 

Wachstumsfaktors in Hautzelle auszulösen. Darüber hinaus beeinträchtigte die Trans-

fektion über das mRNA-beschichtete chirurgische Nahtmaterial weder die Zellvitalität, 
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noch wurde eine proinflammatorische Reaktion in den transfizierten Zellen induziert. 

Bei der Inkubation mit humanem Vollblut zeigte sich, dass weder die PLGA-Beschich-

tung allein noch in Kombination mit der Transfektionsreagenz Viromer RED oder der 

KGF-mRNA einen negativen Einfluss auf die Zellzahlen hatten oder das Gerinnungs-, 

bzw. Komplementsystem aktivierte.   

Diese gewonnenen Erkenntnisse machen die mRNA-PLGA-Beschichtung für die In-

vivo-Anwendung sehr attraktiv. Für die Zukunft könnte dies bedeuten, dass durch den 

Einsatz von mRNA-haltigen Beschichtungen beim chirurgischen Wundverschluss Zel-

len im Wundgebiet direkt transfiziert werden können, wodurch die Wundheilung be-

schleunigt und verbessert werden kann. 
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4 Diskussion 

Der klinische Erfolg von Biomaterialien und Implantaten ist essenziell für die medizini-

schen Bedürfnisse einer zunehmend älter werdenden Bevölkerung in Europa. Ob als 

Implantatmaterialien oder zur Wundversorgung müssen Biomaterialien mit dem Emp-

fänger kompatibel sein und dürfen weder Zellen noch Biomoleküle schädigen.  

Zur Charakterisierung und Optimierung von Biomaterialien die zukünftig in der Klinik 

Anwendung finden sollen, ist es unabdingbar verlässliche Testsysteme zu etablieren 

und neue biokompatible und bioaktive Beschichtungen zu entwickeln welche keinen 

negativen Einfluss auf physiologische Prozesse haben und das Potenzial besitzen den 

Heilungsprozess am Einsatzort unterstützen zu können.  

4.1 Erprobung eines In-vitro-Modells zur Testung von tubulären 

blutkontaktierenden Implantaten  

Für die In-vivo-Anwendung von Implantaten und Biomaterialien, die mit dem mensch-

lichen Blut interagieren, ist eine intensive präklinische Testung erforderlich, welche den 

Einfluss der Materialien auf verschiedene hämatologische Parameter beleuchtet. In 

der EU-weit gültigen Richtlinie ISO 10993-4 sind die zentralen Grundsätze für die Be-

wertung von blutkontaktierenden Medizinprodukten wie Stents und Gefäßprothesen, 

unter Berücksichtigung von Produktdesign und klinischem Nutzen, festgelegt und da-

her ist eine normgerechte Prüfung vor der klinischen Anwendung unerlässlich.  

In dieser Arbeit wurde ein umfassendes und zuverlässiges Verfahren zur Hämokom-

patibilitätsprüfung von blutkontaktierenden Implantaten in Übereinstimmung mit den 

Anforderungen der Richtlinie ISO 10993-4 vorgestellt: Dabei wird in einem Schwerströ-

mungsmodell, dem sogenannten Flow Loop, das Blut durch eine peristaltische Pumpe 

mit einer definierten Geschwindigkeit durch einen heparinisierten Schlauch, welcher 

das Testmaterial enthält, befördert und dabei der physiologische Blutfluss imitiert. 

Diese Arbeit wurde für die Prüfung von Implantaten zur Therapie intrakranieller Steno-

sen ausgelegt und deshalb eine Flussrate von 150 ml/min Blut in Schläuchen mit ei-

nem Durchmesser von 3,2 mm gewählt, um zerebralen Strömungskonditionen und Ar-

teriendurchmesser zu imitieren 180. 
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Neben der Anforderung, das In-vitro-Modell optimal auf die physiologischen Konditio-

nen am Einsatzort anzupassen, ist auch die Qualität des zu testenden Blutes ein wich-

tiger Faktor, um zuverlässige und unverfälschte Ergebnisse bei der Analyse der Hä-

mokompatibilität eines Biomaterials zu erhalten: Der erste Punkt, welche beachtet wer-

den muss ist die Blutabnahme. Lippi et al. weißen darauf hin, dass es spezielle Unter-

schiede bei der Probennahme für die klinisch-chemische Analyse und die Hämokom-

patibilitätstestung gibt, die beachtet werden müssen. Dazu gehört es, eine längere ve-

nösen Stauung zu vermeiden, potentiell hämolysierend-wirkende Praktiken zu vermei-

den und die Entnahmegefäße vollständig zu befüllen und ordnungsgemäß zu durch-

mischen 181. Die Gruppe von Braun empfiehlt daher zur Umsetzung dieser Vorgaben 

eine atraumatische Blutentnahme durch das nur lockere Anlegen eines Tourniquet, die 

Verwendung von 21-Gauge-Nadeln und das Auffangen von Blut in Probengefäßen aus 

Polypropylen oder silanisiertem Glas um hämolytische Effekte sowie die Voraktivie-

rung von Thrombozyten und der Gerinnungskaskade während der Entnahme zu mini-

mieren 107,181. Um unverfälschte Hämokompatibilitätsergebnisse zu erhalten, ist es 

ebenfalls wichtig die Blutproben zu antikoagulieren, um eine spontane Gerinnung wäh-

rend der In-vitro-Testung zu vermeiden. Bei der Auswahl des Antikoagulans wird emp-

fohlen, sich am klinischen Hintergrund des Materials (z.B. Kontakt mit Vollblut, plätt-

chenreichem Plasma oder plättchenarmem Plasma) sowie der spezifischen Fragestel-

lung der Studie (z.B. grundlegendes Screening verschiedener Materialien oder umfas-

sende Untersuchung des Entzündungs- und Gerinnungspotentials eines Materials) zu 

orientieren 107. Darüber hinaus ist es entscheidend, die geeigneten Konzentrationen 

des jeweiligen Antikoagulans zu ermitteln, um die Funktionalität der Blutkomponenten 

zu gewährleisten und gleichzeitig die Hemmung der Gerinnungsaktivierung im Test-

system so gering wie möglich zu halten 108. Für In-vitro-Studien mit Vollblut ist Heparin 

das am häufigsten verwendeten Antikoagulans 116,124,182. Blok et al. empfehlen daher, 

in Anlehnung an kardiovaskuläre Eingriffe in der Klinik, eine Dosierung von 1,5 Einhei-

ten Heparin pro ml Blut, womit die Blutgerinnung verhindert werden kann, ohne die 

Gerinnungskaskaden an sich zu inaktivieren, welche für die Hämokompatibilitätstests 

entscheidend ist 108,118. Das so gewonnene und antikoagulierte Blut sollte so schnell 

wie möglich verwendet werden, denn Blok et al. zeigten auch, dass bereits bei Lage-

rungsdauern von bis zu einer Stunde die Plättchen- sowie Gerinnungsaktivierung sig-

nifikant beeinflusst wird, wenn heparinisiertes Vollblut bei 30 °C oder 37 °C aufbewahrt 

wird. In ihrer Studie war die Einwirkung zwar nicht so gravierend, wenn das Blut bei 
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Raumtemperatur gelagert wurde, jedoch fordern die Autoren dazu auf, das Blut spä-

testens nach zwei bis maximal vier Stunden stationärer Lagerung zu verwenden, da 

sonst die Thrombozytenfunktion und die Aktivität der Leukozyten merklich verändert 

ist 108. Außerdem muss beachtet werden, dass es sich bei den Blutspendern um ge-

sunde Personen handelt, bei denen der Hämostaseprozess nicht durch Nikotinabusus 

109, die Einnahme von oralen Kontrazeptiva 110, eine Schwangerschaft 111 oder die Ein-

nahme von Medikamenten (z.B. Acetylsalicylsäure, Naproxen oder Carbenicillin 112–

114) beeinflusst wird.  

Für Hämokompatibilitätsprüfungen könnten entweder In-vivo-Tiermodelle oder In-

vitro-Humanblutmodelle verwendet werden. Jedoch tendieren Engels et al. angesichts 

der Nachteile von Tiermodellen jenseits der ethischen Aspekte, wie z. B. höheren Kos-

ten, größerer Variabilität, größerem Zeitaufwand und mangelnder Sensitivität aufgrund 

überlagernder kurzzeitiger Effekte durch Gewebesverletzungen, dazu In-vitro-Modelle 

mit humanem Vollblut den größeren Nutzen zuzusprechen 180. Darüber hinaus kann 

die Zusammensetzung des Blutes zwischen verschiedenen Spezies erheblich variie-

ren, was sich auch auf die daraus resultierende Gerinnungs- und Thrombozytenfunk-

tion auswirkt, infolgedessen es zu einer Über- oder Unterschätzung der Reaktion des 

menschlichen Blutes gegenüber dem Biomaterial kommen kann 118,119,183. 

Für die In-vitro-Hämokompatibilitätsanalyse stehen drei Modellarten zur Auswahl: (1) 

statische Blutinkubationsmodelle, (2) bewegte Blutinkubationsmodelle und (3) 

Scherströmungsmodelle 184. Bei allen Modelltypen werden die Hämokompatibilitäts-

marker vor und nach der Inkubation des Biomaterialies mit frischem Humanblut analy-

siert.  

Beim statischen Modell wird das Testmaterial direkt in einem Röhrchen oder einer 

Wellplatte mit dem humanen Blut inkubiert und stellt damit eine einfache und schnelle 

Methode zur rudimentären qualitativen Bestimmung der Thrombogenität dar. Dieses 

Modell wird zwar von der amerikanischen Gesellschaft für Testung und Materialien 

(ASTM) zur Bestimmung der Thrombogenität eines Materials oder der Hämolyse-Ana-

lyse empfohlen 115, allerdings zeigt eine Studie von Haycox et al., dass statische Mo-

delle eindeutige Nachteile aufweisen, da es zur Sedimentation von Blutzellen kommt 

und die große Luft-Blut-Kontaktfläche zu Proteinaggregation und damit zu Thrombozy-

tenaktivierung führen kann 185.  



Diskussion 

34 

 

Um die Hauptnachteile des statischen Modells zu überwinden, empfiehlt die Gruppe 

von Streller ein bewegtes Humanblutmodell, bei dem eine Testkammer die das Im-

plantat enthält oder damit ausgekleidet ist, vollständig mit Blut gefüllt und auf einer 

schaukelnden Plattform inkubiert wird 116. Mit diesem Modell ist der Blut-Luft-Kontakt 

nahezu ausgeschlossen und die Zellsedimentation wird reduziert, jedoch ist es primär 

für die Testung planarer Materialien geeignet und nicht in der Lage physiologische 

Umstände wie einen gerichteten Blutstrom zu imitieren.  

Daher sind auch die bewegten Modelle der dritten Modellart weiterhin unterlegen: Die 

Quintessenz der Scherströmungsmodelle ist, dass der vaskuläre Blutstrom imitiert 

werden kann, wodurch die realen Interaktion zwischen dem Biomaterial und den Blut-

zellen abgebildet werden kann 117. Das ist unerlässlich für die Evaluierung von vasku-

lären Implantaten wie Stets, zentrale Venenkatheter und Gefäßprothesen 104. Für 

diese Testung existieren perfundierte Strömungskammern 116,186 oder Viskosimeter 

187, am verbreitetsten sind jedoch tubuläre Modelle wie der Chandler Loop 188–190 oder 

der Flow Loop 191,192. Der Chandler Loop ist ein geschlossenes Schlauchsystem, wel-

ches das Implantat enthält und sowohl mit Blut als auch mit Luft befüllt ist. Der ver-

schlossene Schlauch wird in eine rotierende Vorrichtung eingespannt, welche mit einer 

definierten Umdrehungszahl auch die Blutzirkulation innerhalb des Schlauchs und 

durch den Probenköper ermöglicht 193. Jedoch muss aufgrund der zwingend notweni-

gen Anwesenheit von Luft im Schlauch auch bei diesem Modell beachtet werden, dass 

aufgrund der ständige Interaktion von Blut und Luft es zur Aggregation von Leukozyten 

und Thrombozyten sowie der Denaturierung von Proteinen kommen kann 194,195. 

Ebenso ist die Blutumlaufgeschwindigkeit begrenzt, da die Luft im Schlauch immer am 

höchsten Punkt verbleiben muss, sodass nicht alle Strömungsprofile simuliert werden 

können 196. 

Im Vergleich dazu ist beim Flow Loop Modell, wie es in der vorliegenden Studie be-

schrieben wird, der Schlauch mit dem Probenkörper vollständig mit Blut befüllt und der 

Durchfluss wird mit Hilfe einer Peristaltikpumpe erzeugt. Der dabei erzeugte pulsie-

rende Fluss mit entsprechender Wandschubspannung, hat sich laut Engels et al. auch 

als relevanter für die Aufrechterhaltung der Hämostase erwiesen und ermöglicht damit 

eine authentischere Simulation physiologischer Zustände 180. Auch die Gruppe von 

van Oeveren empfiehlt die Verwendung eines pumpengesteuerten Modells, da somit 

die luftbedingte Thrombozytenaktivierung vermieden werden kann, was in einem 
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niedrigen Hintergrund für thrombotische Ereignisse, selbst bei hohen Flussraten, re-

sultiert 118. Da sowohl die pumpengeregelte Blutflussrate als auch der Schlauchdurch-

messer vom Anwender frei gewählt werde können, ist es nahezu unbegrenzt möglich 

die physiologischen Bedingungen eines Gefäßes, welches dem zu testenden Implan-

tat entspricht, zu imitieren und übertragbare Resultate zu erzielen 197. Dieser Vorteil ist 

jedoch gleichzeitig eine Einschränkung, und van Oeveren et al. warnen davor, dass 

durch die pumpenbedingte mechanische Beanspruchung des Blutes eine Zerstörung 

von Erythrozyten auftreten kann. Dies reduziere die Sensitivität der Methode und er-

schwere daher eine länger währende Inkubation der Blutes mit dem Testmaterial 

118,196.  

Nach Meinung von Münch et al. müsste ein optimales In-vitro-Humanblutmodell eine 

einfache mechanische Vorrichtung ohne Luft und ohne Pumpe sein, um eine Verbes-

serung der Testmethodik durch Minimierung der Blutschädigung, Erhöhung der Sen-

sitivität sowie Verlängerung der Blutinkubationsdauer zu ermöglichen 198. Jedoch zei-

gen die Ergebnisse der vorliegenden Studie, dass diese Methode eine umfassende 

Analyse verschiedener hämatologischer Parameter ermöglicht und unter Anwendung 

dieses Protokolls mögliche Unterschiede hinsichtlich der Hämokompatibilität verschie-

dener Materialien erkannt werden können. 

Der bedeutendste Unterschied zwischen allen In-vitro-Modellen und den In-vivo-Me-

chanismen besteht jedoch aus dem Fehlen der intravaskulären Endothelschicht wel-

che durch die Expression von Zytokine, antithrombotischen Signalmolekülen und Ad-

häsionsproteinen eine entscheidende Rolle bei der Interaktion zwischen dem Implan-

tat und dem zirkulierenden Blut spielt 33.  

4.2 In-vitro-Testung einer Nanobeschichtung für Flow Diverter zur 

Behandlung intrakranieller Aneurysmen  

Intrakranielle Aneurysmen sind als Aussackungen in der Wand von Hirnarterien defi-

niert und bergen das Risiko einer Ruptur, was mit einer Einblutung in das umliegende 

Hirngewebe einhergehen und schwere Behinderung sowie den Tod nach sich ziehen 

kann. Zur Behandlung von intrakraniellen Aneurysmen können Flow Diverter einge-

setzte werden: Diese dicht gewebten Stents aus metallischen Drähten werden in das 

Gefäß vor dem Aneurysma eingesetzt und leiten den Blutstrom größtenteils an der 
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Aussackung vorbei, sodass es zu einer graduellen Gerinnung im Aneurysmasack 

kommt und die Gefahr einer Ruptur gebannt ist 199. Gleichzeitig stellt der Flow Diverter 

ein Gerüst für die Anlagerung von Endodothelzellen dar und soll die Bildung einer ge-

sunden Neointimalschicht fördern 200,201. Die endoluminale Präsenz des Implantats 

kann jedoch zu einer Aktivierung von Thrombozyten und Leukozyten führen, was zu 

unerwünschten Effekten wie thromboembolischen Komplikationen, Blutungen oder 

proinflammatorischen Reaktionen führen kann 202,203.  

In der vorliegenden Studie wurde eine neuartige Nanobeschichtung für Flow Diverter 

getestet, wobei ein Nitinolnetz im ersten Schritt mit einer Fibrinschicht überzogen und 

im zweiten Schritt Heparinmoleküle kovalent daran gebunden wurden. Die Optimie-

rung von Oberflächen ist ein zentraler Punkt bei der Entwicklung von Biomaterialien 

für die klinische Anwendung, da der Körper einerseits eine herausfordernde Umge-

bung darstellt und gleichzeitig die Materialien eine negative Wirkung auf die biologi-

sche Umgebung hervorrufen könnten 3,204. Während die ursprüngliche Idee darin be-

stand, potenziell thrombotische oder korrosive Metalloberflächen unter einer inerten 

Beschichtung zu verbergen 205–207 , liegt der Fokus inzwischen darauf, biokompatible 

sowie biomimetische Beschichtung zu etablieren, die verhindern sollen, dass das Bio-

material als Fremdkörper erkannt wird 208,209. Dabei ist zu beachten, dass je nach An-

wendungsort andere Prioritäten bei der Funktionalisierung der Implantatoberfläche be-

stehen können: Während die Gruppen von Fattori und Park die Restenose durch inti-

male Hyperplasie als größten Risikofaktor bei der Langzeitanwendung von Koronars-

tents sehen und diese durch den Einsatz von Zytostatika zur Hemmung der Zellprolife-

ration einzudämmen versuchen 210,211, könnte dieser Ansatz bei der Behandlung von 

intrakraniellen Gefäßen kontraproduktiv sein. Die Arbeit von Aoki et al. legt dar, das 

eine Vielzahl von Studien ergeben hat, dass dadurch die Regeneration der Neointi-

malschicht nach einer Implantation verzögert ist und die Wahrscheinlichkeit für die 

Entstehung eines Aneurysmas steigt 212. Vielmehr steht bei der intrakraniellen Anwen-

dung neben der Vermeidung thromboembolischer Komplikation durch Aktivierung der 

Gerinnungskaskade 197 sowie die Rekonstruktion der Gefäßwand am Aneurysmen-

hals, welcher die Öffnung zwischen Gefäß und Aneurysma darstellt, durch kontrollierte 

Proliferation von Endothelzellen und Bildung einer Neointimalschicht im Vordergrund 

213.  
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Bereits 1984 postulierten Hayward und Chapman, dass es die Zukunft der Biomateri-

alforschung sein müsse, biomimetische Oberflächen zu generieren und durch eine 

Hydrophilierung der Oberfläche die Proteinadsorption aus dem Blut und daraus resul-

tierend die Thrombozytenadhäsion zu verhindern 214. Durch die Verwendung von 

Phosphorylcholin, welches die nicht-reaktiven Oberflächen von Erythrozyten imitiert, 

als Flow-Diverter-Beschichtung gelang es verschiedenen Arbeitsgruppen, die Throm-

bogenität der Implantate signifikant zu reduzieren 200,203,215. Darüber hinaus konnte 

auch eine hydrophile Polymerbeschichtung auf Glykanbasis für Flow-Diverter-Implan-

tate etabliert werden: Die Arbeiten der Gruppe um Lenz-Habijan zeigen, dass die Ver-

wendung dieser hydrophilen Beschichtungen die Adhäsion von Thrombozyten an den 

Implantatoberflächen reduziert und somit die Hämokompatibilität verbessert wird 216–

218.  

Die hier vorliegende Studie orientiert sich ebenfalls am Prinzip der Biomimetik und 

setzt auf die Verwendung von immobilisiertem Heparin zur Reduktion der Thromboge-

nität der Implantatoberfläche, denn Heparin ist ein Analogon des Glykosaminoglykans 

Heparansulfat, welches in großen Mengen in Endothelgeweben exprimiert wird und 

antikoagulatorisch sowie antiinflammatorisch wirkt 22,136. Heparin wird häufig als An-

tikoagulans in der Klinik eingesetzt und konnte auch in seiner immobilisierten Form in 

diversen Studien die Thrombogenität eines Materials durch die Reduktion der Throm-

bozytenaktivierung signifikant senken219–222.  Jedoch besagen die Studien von Sper-

ling et al., dass immobilisiertes Heparin nur 1% der Aktivität von ungebundenem He-

parin besitzt und von einer Langzeitwirkung der Beschichtung aufgrund der begrenz-

ten Halbwertszeit des Moleküls nicht ausgegangen werden kann 223,224. Deswegen ist 

es von besonderer Wichtigkeit, dass sich auf der Implantatoberfläche eine physiologi-

sche Endothelzellschicht bilden kann, um das Risiko für thromboembolische Kompli-

kationen weiter zu minimieren. Daher wurde in dieser Arbeit ein künstliches Fibrinnetz-

werk in die Beschichtung integriert, welches in Anlehnung an den natürlichen Wund-

heilungsprozess, den Endothelzellen als Gerüst zur Migration dienen soll, wodurch die 

ungestörte Bildung einer Neointimalschicht und damit die Gefäßheilung und Aneurys-

menhalsrekonstruktion ermöglicht werden soll 116,225. Durch die Arbeiten von der 

Gruppe um Brynda konnte bereits hinreichend belegt werden, dass dieses artifiziell 

modifizierte Fibrinnetzwerk keinerlei prothrombotische Aktivität mehr besitzt, sondern 

ausschließlich als biomimetische Ankerstruktur für Endothelzellen fungiert 226,227.    
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In dieser Studie wurde die Hämokompatibilität der beschichteten Flow Diverter im Ver-

gleich zu unbeschichteten Implantaten aus Nitinol anhand von zwei verschiedenen 

Perfusionsmodellen mit heparinisiertem humanem Vollblut getestet. Die umfassende 

Testung erfolgte mit einem Chandler Loop Modell, bei dem das Implantat unter Anwe-

senheit von Luft in einem rotierenden Schlauch mit Blut inkubiert wird, sowie in einem 

Flow Loop Modell, bei dem das Testobjekt unter Ausschluss von Luft mit Blut durch-

strömt wird, wobei der Blutfluss pumpengesteuert ist. Die Implantatbeschichtungen 

wurden hinsichtlich ihrer Auswirkung auf die Gerinnungskaskade, die Aktivierung der 

Thrombozyten sowie des Komplementsystems untersucht. Diese Parameter sind auch 

gemäß der Norm ISO 10993-4 für die Bewertung der Hämokompatibilität indiziert und 

könnten noch durch eine Analyse des thrombotischen Potentials sowie einer hämato-

logischen Untersuchung ergänzt werden 105. 

Für die Gerinnungsanalyse soll die Aktivierung der Gerinnungskaskade untersucht 

werden: Der Gerinnungsvorgang wird durch die Aktivierung von Prothrombin zu 

Thrombin und anschließender Umwandlung von Fibrinogen zu Fibrin beendet 228. Bei 

diesen Vorgängen werden verschiedene Aktivierungspeptide freigesetzt: Die Pro-

thrombinfragmente F1+2 werden abgespalten und entstandenes Thrombin wird durch 

Antithrombin gehemmt und bildet einen Thrombin-Antithrombin III-Komplex. Durch 

spezifische Immunassays kann die Konzentration dieses Komplexes im Plasma be-

stimmt werden und ein Rückschluss auf den Aktivierungszustand des Gerinnungssys-

tems gezogen werden 104,229. Für die Analyse des Thrombozytenstatus ist vor allem 

die Zellzahl entscheidend, da sie eine Schlüsselrolle bei der Verhinderung von Blutun-

gen spielt 122. Ein signifikanter Abfall der Thrombozytenzahl in Blut, welches mit einem 

Testmaterial inkubiert wurde, deutet auf einen thrombogenen Charakter hin und kann 

durch Thrombozytenadhäsion, -aggregation oder Blutgerinnung auf der Materialober-

fläche verursacht werden. Die Aktivierung der Thrombozyten kann durch die Quantifi-

zierung von freigesetzten Signalmolekülen aus den Alpha-Granula, wie β-TG mittels 

Immunassay ermittelt werden 123,124. Die Analyse der Komplementaktivierung ist ein 

relevantes Kriterium bei der Prüfung von Biomaterialien, denn eine quantitative Erhö-

hung der aktivierten Komplementbestandteile führt wiederum zur Aktivierung von Leu-

kozyten. Die Komplementaktivierung kann durch den quantitativen Nachweis der 

Spaltprodukte von C3a oder C5a, die enzymatische Aktivität der C3- oder C5-Konver-

tase oder der Quantifizierung des C5b-9-Komplexes analysiert werden 128,129  
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Die Testung der (beschichteten) Implantate im Chandler Loop Modell ergab, dass bei 

der Inkubation von Blut mit dem unbeschichteten Implantat die Thrombozytenzahl im 

Vergleich zu den anderen Testgruppen signifikanten reduziert war. Das bedeutet, dass 

die Thrombogenität des Materials durch das Aufbringen einer Beschichtung mit Fibrin 

oder/und Heparin in bedeutendem Umfang gesenkt werden konnte. Die Quantifizie-

rung der plasmatischen Hämokompatibilitätsmarker nach der Inkubation im Chandler 

Loop Modell zeigte, dass die Aktivierung der Gerinnungskaskade, repräsentiert durch 

die Quantifizierung des TAT-Komplexes, in Anwesenheit des unbeschichteten Implan-

tats signifikant erhöht war, während die Aktivierung des Komplementsystems sowie 

die Thrombozytenaktivierung durch die beschichteten Implantate unbeeinflusst blieb. 

Die Hämokompatibilitätstestung der im Flow Loop Modell perfundierten Implantate 

zeigte, dass die Anwesenheit des unbeschichteten Flow Diverters zu einer signifikan-

ten Reduktion der Leukozytenzahl führte und ebenfalls eine bezeichnende Abnahme 

der Hämoglobinwerte und der Thrombozytenzahl, im Vergleich zu den beschichteten 

Implantaten, zur Folge hatte. Die Bestimmung der plasmatischen Aktivierungsmarker 

nach der Inkubation im Flow Loop Modell ergab, dass das Komplementsystem nicht 

signifikant durch die Anwesenheit der beschichteten Implantate beeinflusst wurde. Je-

doch zeigte sich, dass die Anwesenheit des unbeschichteten Implantates zu einer sig-

nifikanten Aktivierung der Thrombozyten, gekennzeichnet durch eine erhöhte Expres-

sion von β-TG, führte und auch eine nicht-signifikante Erhöhung des TAT-Gehaltes 

nach sich zog. Beide Modelle zeigten unabhängig voneinander eine signifikante Re-

duktion der Thrombozytenadhäsion bei Fibrin-Heparin-Beschichtungen im Vergleich 

zu unbeschichteten Implantaten. Die Ergebnisse der Quantifizierung plasmatischer 

Hämokompatibilitätsmarker unterstützen die Erkenntnis, dass die Hämokompatibilität 

der Oberfläche durch eine Fibrin-Heparin-Beschichtung verbessert werden kann, da 

sowohl die Bildung des TAT-Komplexes als auch die Sekretion von β-TG im Vergleich 

zu unbeschichteten Implantaten reduziert ist.  

Zu einem vergleichbaren Ergebnis kamen bereits Kaplan et al. in einer Studie, bei 

welcher sie ein Polyvinylchlorid-Substrat mit einer Fibrin-Heparin Beschichtung verse-

hen hatten und nachweisen konnten, dass damit, im Vergleich zum unbeschichteten 

Substrat, die Thrombozytenaktivierung, Thrombinbildung und Thrombusformation so-

wie entzündliche Reaktionen deutlich reduziert werden konnten 226. Auch die Modifi-

kation einer Gefäßprothese aus expandiertem Polytetrafluorethylen, durch das 
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Aufbringen einer Fibrin-Heparin-Beschichtung welche zusätzlich mit Wachstumsfakto-

ren angereichert wurde, zeigte im Vergleich zum Ausgangsmaterial exzellente anti-

thrombogene Eigenschaften nach Kontakt mit heparinisiertem Humanblut 230.  

Für eine langfristige Materialkompatibilität und die Rekonstruktion des Aneurysmahal-

ses ist es essenziell, dass die Bildung einer Neointimalschicht entlang des Implantats 

ungehindert erfolgen kann. Jedoch ist bekannt, das synthetische Materialien mit einem 

strikt antithrombogenen Charakter in der Regel kein geeignetes Substrat für die Re-

Endothelialisierung darstellen 231. Um diese Einschränkung zu überwinden, gibt es ver-

schiedene Ansätze die Endothelialisierung von Biomaterialien zu unterstützen, bei-

spielsweise durch die Modifikation der Materialoberfläche mit immobilisierten zellbin-

denden extrazellulären Matrixproteinen oder Oligopeptidsequenzen 232,233.   

Der Ansatz in der hier diskutierten Studie ist die Imitation des Fibrinnetzwerks, welches 

den nach einer Gefäßverletzung entstehenden Thrombus verstärkt, und später als 

temporäres Gerüst für einwandernde Zellen dient, die das Gefäßendothel reparieren 

86. Das Potenzial von Fibrin als Zellmatrix für vaskuläre Tissue-Engineering-Anwen-

dungen in verschiedenen Studien wurde von Ahmed et al. bereits umfassend diskutiert 

225. Um die Interaktion von Fibrin-Heparin-beschichteten Implantaten und unbeschich-

teten Oberflächen mit humanen primären Endothelzellen zu evaluieren, wurden die 

verschiedenen Implantate für 48 h in einem dynamischen Modell mit einer Endothel-

zell-Lösung perfundiert. Die Ergebnisse des Zellvitalitätstests sowie der Rasterelekt-

ronen- und konfokaler Mikroskopie, zeigen, dass die Fibrin-Heparin-Beschichtung in 

Bezug auf die Endothelzellproliferation leicht, aber nicht signifikant besser ist als die 

unbeschichtete Oberfläche.  

Bei dem Ausgangsmaterial für die Flow Diverter handelt es sich um elektropoliertes 

Nitinol, eine Legierung welche für ihre exzellente Biokompatibilität bekannt ist und de-

ren Endothelialisierungseigenschaften in einer Studie von Cattaneo et al. bereits als 

vielversprechend eingestuft wurde 123,234. Ebenfalls konnte der positive Effekte von im-

mobilisiertem Heparin auf die Endothelialisierung verschiedener Oberflächen bereits 

in mehreren Studien gezeigt werden 235,236, jedoch beschreiben zugleich sowohl Mel-

chiorri als auch Hoshi in ihren Studien, dass eine Oberflächenheparinisierung die En-

dothelzelladhäsion und Proliferation In-vitro nicht verbessert oder sogar verringert hat 

139,237. Die Arbeitsgruppe um Riedel und Brynda konnte dagegen in der Vergangenheit 

bei der Testung einer Fibrin-Heparin-Beschichtung auf PVC-Substraten gute 



Diskussion 

41 

 

Ergebnisse hinsichtlich der Endothelialisierung erzielen: Bereits nach 24-stündiger 

Kultivierung entstand auf dem Fibrin-Heparin-beschichteten Substrat eine konfluente 

Endothelzellschicht, während dieser Zustand auf einem Substrat, welches nur mit Fib-

rin beschichtet war, erst nach 96 h eintrat 226. Mit der Weiterentwicklung der Fibrin-

Heparin-Beschichtung, durch die Anreicherung von Wachstumsfaktoren innerhalb des 

Fibrinnetzes, gelang es der Gruppe auch, die Endothelialisierung von Gefäßprothesen 

aus expandiertem Polytetrafluorethylen zu verbessern: Endothelzellen, welche auf der 

Innenseite der beschichteten Prothese ausgesät wurden, bildeten innerhalb von 5 Ta-

gen eine konfluente Schicht, während auf der unbeschichteten Prothese sowie den 

Beschichtungen ohne Wachstumsfaktoren nur kleinere Zellkolonien wuchsen 230.  

4.3 Etablierung einer mRNA-haltigen Beschichtung von 

chirurgischem Nahtmaterial zur Unterstützung der 

Wundheilung  

Eine therapeutische Strategie zum Erreichen einer schnellen und vollständigen Wund-

heilung ist aufgrund der fortschreitenden Veralterung der Bevölkerung sowie der stei-

genden Inzidenz von Adipositas und Typ-II-Diabetes zu einer zunehmend wichtigen 

medizinischen Aufgabe geworden. Zur Therapie von Wunden mit problematischem 

Heilungsverlauf scheint der Einsatz von rekombinant hergestellten Wachstumsfakto-

ren sinnvoll, da auch der physiologische Heilungsprozess durch diese Signalmoleküle 

reguliert wird. Speziell der Keratinozytenwachstumsfaktor KGF spielt eine wichtige 

Rolle bei der Wundheilung, da er die Differenzierung und Proliferation der Epithelzellen 

stimuliert und eine antiapoptotische Wirkung vermittelt 238.  

Ziel der vorliegenden Studie war es daher, die Expression des Wachstumsfaktors KGF 

durch körpereigene Zellen direkt im Wundgebiet über eine Transfektion mit In-vitro-

transkribierter mRNA zu erreichen. Dafür wurde ein Verfahren etabliert, bei dem chi-

rurgisches Nahtmaterial mit einer polymerbasierten, mRNA-haltigen Beschichtung 

überzogen wurde. Um die mRNA, die für das gewünschte Protein kodiert, zu immobi-

lisieren, wurde die Beschichtung auf Basis des biodegradierbaren Copolymers 

Poly(lactid-co-glycolid) (PLGA) aufgebaut: Das Copolymer kann von eukaryotischen 

Zellen degradiert werden und weist eine gute Gewebe- und Zellkompatibilität auf, ohne 

toxisch zu wirken. Aufgrund dieser Eigenschaften ist PLGA von der Food and Drug 
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Administration (FDA) für den klinischen Einsatz am Menschen zugelassen und wird 

häufig zur Herstellung von Extended-Release-Formulierungen mit Wirkstoffen und als 

Implantatbeschichtung verwendet 239–241. 

Der Ansatz, Wachstumsfaktoren zur Verbesserung der Wundheilung einzusetzen 

wurde bereits in der Vergangenheit verfolgt und 1999 mit der Zulassung des Becap-

lermin-Gels zur topischen Anwendung verwirklicht. Es enthielt als pharmazeutischen 

Wirkstoff den rekombinanten humanen Platelet-derived Growth Factor (rhPDGF), der 

in Studien eine verbesserte Wundheilung im Vergleich zum Placebo zeigte 242. Das 

Potential von Wachstumsfaktoren zur therapeutischen Anwendung zeigte sich eben-

falls in der Studie von Pierce et al., in der demonstriert wurden, dass die Applikation 

von 4 µg/cm2 rekombinantem KGF die Wundheilung beschleunigen und zur Bildung 

einer stabileren Epidermis führen konnte 243. Dennoch war die topische Applikation 

von Wachstumsfaktoren, unter anderem wegen der unzureichenden Bioverfügbarkeit, 

bisher nicht zufriedenstellend 244. Die Gruppen um Cross und Dijon konnten zeigen, 

dass nach topischer Applikation des endothelialen Wachstumsfaktors EGF nur 2% - 

6% der applizierten Dosis in oberflächlichen Schichten des behandelten Granulations-

gewebes detektiert wurden, während in tieferen Schichten sogar nur 0,1%-2% nach-

gewiesen werden konnten 245,246. Daher sollte mit der vorliegenden Studie die Expres-

sion von KGF direkt in der genähten Wunde gefördert werden und die therapeutische 

mRNA gezielt an Zellen auf der Hautoberfläche sowie in den tieferen Hautschichten 

abgegben werden.  

Ein weiterer Nachteil der topischen Applikation ist, dass die Wachstumsfaktorkonzent-

ration in den behandelten Wunden rasch abnimmt, da die Signal-Proteine durch Pro-

teasen des Wundmilieus abgebaut oder durch Adsorption an extrazellulären Matrix-

proteine inaktiviert werden 247,248. Um einen therapeutisch wirksamen Spiegel von 100-

200 ng/mL EGF im Gewebe zu erreichen müsste ergo eine enorm hohe Menge des 

Wachstumsfaktors dermal appliziert werden. Um dieses Hindernis zu überwinden, 

wurden gentherapeutische Ansätze etabliert 249: Kopp et al. konnten den Heilungspro-

zess von Verbrennungswunden zweiten Grades im Schweinemodell um zwei Tage 

beschleunigen, indem sie Zellen einer Keratinozytenlinie im Wundbett aussäten, wel-

chen den Keratinozytenwachstumsfaktor nach KGF-kodierender Plasmid-Transfektion 

stabil exprimieren  250. In ähnlicher Weise führte bei der Mausstudie von Marti et al. die 

Transfektion von KGF-DNA zu einer kontinuierlichen Expression des 
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Wachstumsfaktors und einer verbesserten Wundheilung 251. Jedoch existieren bei der 

DNA-basierten Gentherapie einige bekannte Nachteile, wie beispielsweiße eine po-

tenzielle mutagene Wirkung durch falsche Integration der DNA in das Wirtsgenom so-

wie die ungewollt dauerhafte Expression des Proteins 252,253. Dieses Risiko kann ver-

mieden werden, wenn, wie in der vorliegenden Studie, ein mRNA-basierter Genthera-

pieansatz verfolgt wird: Hierbei gelangt die Nukleinsäure nicht wie bei der DNA Appli-

kation in den Nukleus und kann erst nach Integration in das Genom zur Proteinexpres-

sion beitragen, stattdessen verbleibt die messenger RNA im Zytosol und wird durch 

die Ribosomen zum Protein translatiert. Somit wird gleichzeitig eine ungewollte Über-

expression des therapeutischen Proteins verhindert, da die Proteinexpression mit Ab-

bruch der mRNA-Applikation – in dem hier vorliegenden Fall mit der Entfernung der 

Naht – endet. 

Die Voraussetzung für eine erfolgreiche mRNA-Therapie ist die Wahl eines geeigneten 

Transfektionsmittels, welches den Transport der mRNA in die Zelle ermöglicht sowie 

deren Abbau durch Nukleasen im extrazellulären Raum verhindert 254. Nach der endo-

zytotischen Aufnahme werden die Transportmoleküle abgebaut und die Nukleinsäure 

wird im Zytoplasma freigesetzt, sodass die Translation beginnen kann 255.  Daher wur-

den für diese Studie im ersten Schritt zwei kommerziell erhältlich Transfektionsmittel 

bezüglich ihrer Eignung für den Aufbau einer Beschichtung evaluiert: Lipofectamine 

2000 und Viromer RED wurden verwendet, um mRNA zu komplexieren, welche für 

das grün fluoreszierende Protein (eGFP) kodierte. Die komplexierte mRNA wurde an-

schließend mit einer PLGA-Lösung gemischt und schichtweiße auf chirurgische Fäden 

aufgetragen, welche dann In-vitro mit verschiedenen Zelltypen inkubiert wurden. Bei 

Lipofectamine 2000 handelt es sich um ein Gemisch aus kationischen Lipiden, welche 

mit der anionischen mRNA Lipidkomplexe (sog. Lipoplexe) bildet, die positiv geladen 

sind 161. Viromer RED hingegen besteht aus einer PEI-Kernstruktur, die mit hydropho-

ben und anionischen Seitenketten modifiziert ist und in wässriger Lösung neutral ge-

ladene Poly[merkom]plexe mit der mRNA bildet 179. Die Ergebnisse zeigen, dass nur 

Viromer RED als Transfektionsmittel für mRNA in einer PLGA-Beschichtung geeignet 

ist: Bei der Transfektion durch die beschichteten Fäden mit Viromer RED exprimierten 

29 % der Modellzelllinie HEK293 das grün fluoreszierende Protein, während die Be-

schichtung mit Lipofectamine 2000 keine detektierbare eGFP-Expression auslöste. 

Diese Erkenntnis steht im Gegensatz zu den Arbeiten von Abraham et al., welche 
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ebenfalls eine mRNA-PLGA-Beschichtung evaluierten: Die Gruppe verwendete ein 

Protokoll, bei dem die mRNA mit Lipofectamine 2000 komplexiert, mit einer PLGA-

Lösung vermischt und die Beschichtung schichtweise auf Thermanox-Plättchen auf-

gebracht wurde. Dadurch gelang es einen signifikanter Anteil von HEK293-Zellen In-

vitro zu transfizieren 158. Bei Thermanox handelt es sich um ein Polymer auf Polyole-

finbasis, das durch Polymerisation von Alkenen gewonnen wird und einen unpolaren 

Charakter besitzt 256, während in der vorliegende Studie multifilamentöses Nahtmate-

rial aus Polyethylenterephthalat(PET)-Fasern verwendet wurde. Ein PET-Monomer 

hingegen ist ein starkes polares Molekül, welches zwei Carbonylgruppen mit einer po-

sitiven (Kohlenstoff) und einer negativen (Sauerstoff) Partialladung trägt 257. Da Lipo-

fectamine 2000 zusammen mit der mRNA positiv geladene Lipoplexe bildet, ist es 

denkbar, dass es zu elektrostatischen Wechselwirkungen mit den polaren PET-Fasern 

kommt. Dadurch kann die Integrität und Stabilität der Lipoplexe beeinträchtigt werden 

und die mRNA bereits während des Beschichtungsprozesses freigesetzt werden, so-

dass keine Zelltransfektion und Proteinexpression stattfinden kann. 

Da Fibroblasten und Keratinozyten eine wichtige Rolle bei der Wundheilung spielen, 

weil sie aus dem umliegenden Gewebe in das Wundareal einwandern und den Gewe-

bedefekt auffüllen, wurde im nächsten Schritt der Studie überprüft ob auch diese Zellen 

für eine Transfektion durch die Beschichtung empfänglich sind. Dafür wurden BJ-Fib-

roblasten und eine Keratinozyten-Zelllinie (HaCaT) mit unterschiedlichen Mengen an 

eGFP-mRNA transfiziert, entweder durch direkte Zugabe der mit Viromer RED kom-

plexierten mRNA oder indirekt über die mRNA-PLGA-Beschichtung. Eine erfolgreiche 

Proteinexpression in den Zellen nach der Transfektion konnte sowohl mikroskopisch 

beobachtet als auch durchflusszytometrisch quantifiziert werden: Die eGFP-Expres-

sion nach der Transfektion von 1 µg mRNA war bei der direkten und indirekten Trans-

fektion über die Beschichtung nahezu vergleichbar, jedoch erzielte der Einsatz von 2,5 

µg mRNA in der Beschichtung eher eine höhere Proteinsynthese, als die direkten 

Transfektion mit dieser mRNA Menge. Die Ergebnisse dieser Studie zeigen jedoch, 

dass die Transfektion über eine mRNA-PLGA-Beschichtung auf Basis von Viromer 

RED als Transfektionsmittel zu einer effizienten Proteinexpression in Zellen der Haut 

führt.  

Bei der Wundheilung spielen besonders die Reepithelisierung der geschädigten Haut-

oberfläche durch Keratinozyten eine essenzielle Rolle; ein Prozess der maßgeblich 
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durch KGF stimuliert wird 238. Eine artifizielle Erhöhung von KGF im Wundgebiet, 

könnte somit die Wundheilung verbessern. Denzinger et al. konnte in einer Studie be-

reits nachweißen, dass die Applikation von KGF-kodierender mRNA die Zellprolifera-

tion und Migration von Keratinozyten In-vitro beschleunigt 258. Mit der Viromer RED-

basierten mRNA-PLGA-Beschichtung konnte die Expression des Wachstumsfaktors 

KGF sowohl in Fibroblasten als auch Keratinozyten ausgelöst werden, wenn auch 

noch in signifikant geringerem Maße als bei einer direkten Zugabe der mRNA. Die von 

Pierce et al. genannte therapeutisch wirksame KGF-Konzentration von 4 µg/ cm² Haut 

243 wurde in dieser Studie nicht erreicht, jedoch wurde auch nur 1 cm des beschichte-

ten Nahtmaterials verwendet. Wenn eine kutane Wunde mit mehreren Stichen genäht 

wird, steigt die benötigte Nahtmenge und mehr mRNA kann in das Wundareal abge-

geben werden.  

Allerdings könnte die Beschichtung hinsichtlich ihrer Effizienz noch optimiert werden: 

So postulierten Ludwick et al., dass PEI-Nukleinsäure-Komplexe, wozu auch die mit 

Viromer RED komplexierte mRNA zählt, nur eine bedingte Beständigkeit gegenüber 

Ethylacetetlösungen aufweisen 259. Wenn also nun diese Komplexe beim Beschich-

tungsprozess in Kontakt mit der ethylacetatbasierten PLGA-Lösung kommen, könnten 

die Polyplexe ihre Stabilität verlieren, was zu einer vorzeitigen mRNA-Freisetzung 

führt. Um dies zu umgehen und die Transfektion über die Beschichtung noch effizienter 

zu gestalten, könnte perspektivisch ein anderes Lösungsmittel für PLGA verwendet 

werden: Der organische Ether Tetrahydrofuran (THF) eignet sich als Lösungsmittel für 

PLGA, degradiert aber gleichzeitig das PEI nicht 260, so dass die mRNA-beladenen 

Polyplexe nicht geschädigt werden. Außerdem ist THF bis zu einer Temperatur von 72 

°C gut in Wasser löslich 261, so dass sich die resultierende PLGA-Lösung für die Mi-

schung mit der wasserbasierten mRNA-Lösung eignet.  

Durch die Arbeiten von Karikó et al. wurde bekannt, dass synthetisch hergestellte Nuk-

leinsäuren das Immunsystem durch Aktivierung von Toll-like-Rezeptoren (TLR) stimu-

lieren können, jedoch der Einsatz von modifizierten Nukleotidmolekülen bei der Syn-

these das Auftreten von potenzielle Immunreaktionen eindämmen kann 262,263. Die 

gute Immunkompatibilität der mRNA-PLGA-Beschichtung zeigt sich durch die mini-

male Expression von Entzündungsmarkern nach der Transfektion: Während bei der 

direkten Zugabe von mRNA die Expression der proinflammatorischen Zytokine Inter-

feron-β und Tumornekrosefaktor-α in Fibroblasten signifikant anstieg, zeigten Zellen, 



Diskussion 

46 

 

die über die mRNA-PLGA-Beschichtung transfiziert wurden, nur eine leicht erhöhte 

Expression von Interferon(IFN)-β im Vergleich zu unbehandelten Zellen. Die Gruppen 

von Masotti und Zolnik zeigten bereits, dass die Immunaktivierung durch Nukleinsäu-

ren stark von der Menge abhängt, die auf die Zellen appliziert wird, und dass kationi-

sche Polyplexe selbst TLR aktivieren und die Freisetzung von Zytokinen induzieren 

können 264,265.  Der große Vorteil der Transfektion über die mRNA-PLGA-Beschichtung 

besteht also darin, dass eine graduelle mRNA-Freisetzung erfolgt und die Zellen im 

Vergleich zur direkten Transfektion mit weniger mRNA auf einmal transfiziert werden. 

Das Potential der mRNA-Beschichtung, die Blutgerinnungs- oder Komplementkaska-

den zu beeinflussen, spielt ebenfalls eine entscheidende Rolle für den potenziellen 

Einsatz in klinischen Anwendungen. Jedoch zeigen die Ergebnisse der Hämokompa-

tibilitätsprüfung mit humanem Vollblut, dass keine Veränderung hinsichtlich der Blut-

zellzahlen oder der plasmatischen Marker durch das beschichtete Nahtmaterial her-

vorgerufen wurde.  

Diese Ergebnisse der Studie dokumentiert die Funktionalität und Biokompatibilität der 

therapeutischen mRNA-PLGA-Beschichtung und eröffnet damit die Möglichkeit, das 

Verfahren auch zur Optimierung anderer Biomaterialien einzusetzen.  
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5 Ausblick  

Im 21. Jahrhundert sind Biomaterialien nicht mehr nur passive Werkstoffe, die aus-

schließlich bioinert sind und das umliegende Gewebe nicht schädigen. Die Perspektive 

für moderne Biomaterialien soll sein, dass sie aktiv mit ihrer biologischen Umwelt in-

teragieren können, indem sie molekulare Strukturen bereitstellen, welche beispiels-

weiße die Adhäsion von Zellen fördern, ungewünschte Kaskadenaktivierungen unter-

binden oder das umliegende Gewebe zur Proliferation anregen.  

Die vorliegende Arbeit zielte darauf ab diesen Weiterentwicklungsprozess zu unter-

stützen und verschiedene Biomaterialien für die klinische Anwendung zu charakteri-

sieren und zu optimieren: Es wurde ein dynamisches Hämokompatibilitätsmodell mit 

humanem Vollblut zur präklinischen Materialtestung vorgestellt, eine antithrombogene 

und endothelialisierungsfördernde Nanobeschichtung für neurovaskuläre Implantate 

evaluiert sowie eine bioaktive, proliferationsfördernde Beschichtung für chirurgisches 

Nahtmaterial etabliert.  

Zum Beginn neuer Technologiesierungsschritte wie dem hier vorgestellten Testsystem 

und den blutkontaktierenden Beschichtungen bleiben jedoch viele Herausforderungen, 

die überwunden werden müssen: So ist die größte Lücke zwischen allen In-vitro-Mo-

dellen und den In-vivo-Mechanismen das fehlende Endothel, welches Zytokine, anti-

thrombotische Komponenten und Adhäsionsmoleküle exprimiert. Daher ist die Etab-

lierung einer Endothelschicht für das In-vitro-Modell ein essenzieller Punkt, um die In-

teraktion zwischen dem Implantat und dem zirkulierenden Blut zukünftig noch exakter 

simulieren zu können. Die zu testenden Beschichtungen müssen hinsichtlich langfris-

tiger Wirksamkeit und Sicherheit der Oberflächentechnologie bewertet werden. Ob-

wohl In-vitro-Tests reproduzierbare und standardisierte Bedingungen ermöglichen, 

sind In-vivo-Studien erforderlich, um die komplexen Entzündungs- und Gerinnungs-

prozesse zu berücksichtigen, die in einem lebenden Organismus ablaufen. Danach 

könnten sowohl die Fibrin-Heparin-Nanobeschichtung als auch die mRNA-PLGA-Be-

schichtung für andere Anwendungsgebiete etabliert werden: Eine antithrombogen- 

und endothelialisierungsfördernd-wirkende Beschichtung ist auch für die Optimierung 

von kardiovaskulären Implantaten und Herzklappenprothesen gefragt. Die zu transfi-

zierende mRNA in der Beschichtung kann frei gewählt und auch kombiniert werden, 

sodass die Wundheilung beispielsweise durch die Expression von weiteren 
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Wachstumsfaktoren, Enzymen oder ECM-Proteinen unterstützt werden kann. Um die 

Wundheilung zu verbessern und gleichzeitig die Gefahr von postoperativen Wundin-

fektionen zu minimieren könnten zusätzlich antibakteriell wirkenden (Natur)Substan-

zen in die Beschichtung eingebracht werden.  

Die Optimierung von Biomaterialien ist ein kontinuierlich voranschreitender Prozess, 

welcher großes therapeutisches Potential beherbergt, um die Lebensqualität von vie-

len Betroffenen nachhaltig zu steigern und bisher noch unlösbare Probleme zu über-

winden.  
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7 Anhang  

7.1 Abkürzungsverzeichnis 

% Prozent 

° C Grad Celsius 

µg Mikrogramm 

ADP Adenosindiphosphat 

ATP Adenosintriphosphat 

C5b9 Terminaler Lysekomplex 

cm Zentimeter 

cm² Quadratzentimeter 

Da Dalton 

DOPE 1,2-Dioleoyl-sn-glycero-3-phosphoethanolamin 

DOTAP 1,2-Dioleoyl-3-trimethylammoniumpropan 

DOTMA 1,2-Di-O-octadecenyl-3-trimethylammonium-propan 

ECM Extrazelluläre Matrix (extracellular matrix) 

eGFP Verstärktes grün fluoreszierendes Protein (enhanced green fluorescent protein) 

EPCs Endothliale Vorläuferzellen (endothelial progenitor cells) 

FDA Behörde für Lebens- und Arzneimittel (food and drug administration) 

FGF Fibroblasten-Wachstumsfaktor (fibroblast growth factor) 

HMWK Hochmolekulares Kininogen (high molculare weigth kininogen) 

IFN-β Interferon-β 

IgG Immunglobulin G 

IL-1 Interleukin 1 

ISO Internationale Organisation für Normung (international organization for stand-

ardization) 

IUPAC Internationalen Union für reine und angewandte Chemie (international union of 

pure and applied chemistry) 

KGF Keratinozyten Wachstumsfaktor (keratinocyte growth factor) 

KKS Kallikrein-Kinin-System 

MBL Mannose-bindendes-Lektin 

min Minuten 

mL Milliliter 

MMPs Matrix-Metalloproteasen 

mRNA Messenger-Ribonukleinsäure (messenger ribonucleic acid) 
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NO2 Stickstoffmonoxid 

PAF Plättchenaktivierender Faktor 

PDGF Thrombozytären Wachstumsfaktor (platelet derived growth factor) 

PEI Polyethylenimin 

PET Polyethylenterephthalat 

PF4 Plättchenfaktor 4 

PK Prä-Kallikrein 

PLGA Poly(lactid-co-glycolid) 

PSGL-1 P-Selektin-Glykoproteinligand-1 

PTT Partielle Thromboplastinzeit (partial thromboplastin time) 

rhPDGF Rekombinanter humaner Thrombozytären Wachstumsfaktor 

ROS Reaktive Sauerstoffspezies (reactive oxygen species) 

TAT Thrombin-Antithrombin III 

TCC Terminaler Lysekomplex (terminal complement complex) 

TGF-β Transformierender Wachstumsfaktor (transforming growth factor) 

THF Tetrahydrofuran 

TLR Toll-ähnliche Rezeptoren (toll like receptor) 

TNF-α Tumornekrosefaktor- α 

TXA2 Thromboxan A2 

VEGF Vaskulärer endothelialer Wachstumsfaktor (vascular endothelial growth factor) 

αIIbβ3 Glykoprotein IIb/IIIa 

β-TG β-Thromboglobulin 

 

 



Anhang 

71 

 

7.2 Eigenanteil der Publikationen  

Publikation I 

Hemocompatibility Testing of Blood-Contacting Implants in a Flow Loop Model Mimicking 

Human Blood Flow 

A. Link:  Studiendesign, Durchführung der Versuche, Dateninterpreta-

tion, Erstellung von Abbildungen, Manuskriptentwurf und -kor-

rektur  

G. Cattaneo:  Etablierung des Flow Loop Modells, Dateninterpretation und 

Manuskriptkorrektur  

E. Brynda: Etablierung der Fibrin-Heparin-Beschichtung, Manuskriptkor-

rektur  

T. Riedel:  Etablierung der Fibrin-Heparin-Beschichtung, Manuskriptkor-

rektur  

J. Kucerova:  Etablierung der Fibrin-Heparin-Beschichtung, Manuskriptkor-

rektur 

C. Schlensak: Studiendesign, Manuskriptkorrektur 

H. P. Wendel: Studiendesign, Manuskriptkorrektur 

S. Krajewski: Studiendesign, Dateninterpretation, Manuskriptentwurf und -

korrektur 

T.Michel: Studiendesign, Durchführung der Versuche, Dateninterpreta-

tion, Erstellung von Abbildungen, Manuskriptentwurf und -kor-

rektur  
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Publikation II 

In vitro investigation of an intracranial flow diverter with a fibrin-based, hemostasis mim-

icking, nanocoating 

 

A. Link:  Studiendesign, Durchführung der Versuche, Dateninterpreta-

tion, Erstellung von Abbildungen, Manuskriptentwurf und -kor-

rektur  

T.Michel: Durchführung der Versuche, Dateninterpretation, Manuskript-

entwurf und -korrektur 

M. Schaller: Durchführung der Konfokalmikroskopie, Manuskriptkorrektur  

T. Tronser:  Applikation der Nanobeschichtung, Manuskriptkorrektur  

S. Krajewski: Studiendesign, Dateninterpretation, Erstellung von Abbildun-

gen und Manuskriptkorrektur 

G. Cattaneo:  Applikation der Nanobeschichtung, Studiendesign, Datenin-

terpretation, Manuskriptentwurf und -korrektur 
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Publikation III 

Development of a Novel Polymer-Based mRNA Coating for Surgical Suture to Enhance 

Wound Healing 

A. Link:  Studiendesign, Durchführung der Versuche, Dateninterpreta-

tion, Erstellung von Abbildungen, Manuskriptentwurf und -kor-

rektur  

H. Haag: Durchführung der Versuche, Dateninterpretation und Manu-

skriptkorrektur 

T. Michel: Dateninterpretation, Erstellung von Abbildungen, Manuskript-

korrektur 

M. Denzinger: Dateninterpretation, Manuskriptkorrektur  

H. P. Wendel:  Studiendesign, Manuskriptkorrektur  

C. Schlensak: Studiendesign, Manuskriptkorrektur 

S. Krajewski: Studiendesign, Dateninterpretation, Erstellung von Abbildun-

gen und Manuskriptkorrektur 
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