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Einleitung
!

Für die plastisch-rekonstruktive Chirurgie im
Kopf-Hals-Bereich besteht ein hoher Bedarf an
Ersatzmaterialien für Knorpel und Knochen.
Auf der Suche nach dem idealen Ersatzgewebe ist
es in den letzten Jahren gelungen, durch die Me-
thoden des Tissue-Engineering autologes Ersatz-
gewebe in vitro zu züchten [1– 3]. Für das Tissue-
Engineering von Knorpelzellen werden kleine
Gewebeproben entnommen, die Zellen isoliert
und in Monolayerkultur vermehrt. Dabei dediffe-
renzieren die Zellen und verlieren ihre knorpelty-
pisch morphologischen, biochemischen und phy-
siologischen Eigenschaften, vermutlich durch die
fehlende Ausbildung einer dreidimensionalen
extrazellulären Matrix [4]. Werden die Zellen in
eine geeignete dreidimensionale Trägerstruktur
eingebracht, welche als formgebende Matrix fun-
giert, erhalten sie ihre phänotypischen Merkmale
zurück.
In der Literatur werden verschiedene resorbier-
bare Trägermaterialien beschrieben wie Poly-
lactidsäure, Polyglycolsäure oder PGLA, einem

Copolymer aus Milchsäure und Hydroxyessig-
säure [5 – 7]. Die auf resorbierbaren Trägermate-
rialien gezüchteten autologen Knorpeltransplan-
tate lassen jedoch keine langfristige Formstabili-
tät erwarten, weil die generierte Knorpelmatrix
bisher nicht über die Festigkeit des natürlichen
Gewebes verfügt [8]. Das optimale Gerüstmateri-
al, das in gleichem Maße abgebaut wird, wie sich
aus den eingebrachten Zellen eine stabile neue
Knorpelmatrix entwickelt, ist noch nicht gefun-
den. Der Durchbruch im klinischen Alltag ist bis-
lang ausgeblieben [9 – 10].
Um die mangelnde Festigkeit des in vitro kulti-
vierten Gewebes auszugleichen, stellt die Ver-
wendung eines biokompatiblen, nichtresorbier-
baren Trägermaterials eine Alternative dar. Dafür
bietet sich als synthetische Matrix Polyethylen
(PE) an, welches in der Klinik bereits seit Jahr-
zehnten angewandt wird. In der rekonstruktiven
Kopf-Hals-Chirurgie hat sich besonders poröses
Polyethylen bewährt [11– 12]. Heute steht porö-
ses Polyethylen, industriell hergestellt von der
Firma Porex Surgical Inc., als MEDPOR� zur Ver-
fügung. In vielen Studien wurden die gute Gewe-

Zusammenfassung
!

Hintergrund: In der rekonstruktiven Chirurgie
besteht hoher Bedarf an Knorpelersatzmateria-
lien. Dazu steht autologes Gewebe nur begrenzt
zur Verfügung. Andererseits kann die Verwen-
dung von Implantaten zu Entzündungsreaktio-
nen führen. Durch Maskierung mit autologen
Zellen sollte die Biokompatibilität von porösem
Polyethylen verbessert werden. Die Funktionali-
sierung der Oberfläche erfolgte mit Kollagen, um
den Kontakt zwischen Polyethylen und der Zell-
schicht zu intensivieren.
Methoden: Die in unterschiedlicher Weise funk-
tionalisierten Polyethylenoberflächen wurden
charakterisiert und in Zellkulturexperimenten

mit primären humanen Chondrozyten auf ihre
Gewebeverträglichkeit untersucht.
Ergebnisse: Durch ein In-vitro-Screening konn-
ten verschiedene modifizierte Polyethylenober-
flächen auf ihre Eignung als Knorpelersatzmate-
rial getestet werden. Die Kollagenbeschichtung
von modifizierten Polyethylenoberflächen führte
zu einer Verbesserung der Überlebensraten von
primären Chondrozyten, unabhängig von der Art
der Bindung des Kollagens an die Polyethylen-
oberfläche.
Schlussfolgerungen: Chondrozyten können auf
Polyethylenoberflächen kultiviert werden. Die
Ergebnisse müssen tierexperimentell überprüft
werden.
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beverträglichkeit und die sehr guten Eigenschaften des Materi-
als für den klinischen Einsatz belegt [12 – 16]. Dennoch wurde
auch von Komplikationen berichtet, wie Entzündungen, Implan-
tatwanderungen oder durch Abrieb bedingte Fremdkörperreak-
tionen [17– 22].
Um die Integration dieses Implantat-Materials in das knorpelige
Umgebungsgewebe zu verbessern, sollten in diesem Vorhaben
autologe Chondrozyten auf der Oberfläche angesiedelt werden
mit dem Ziel, die Materialeigenschaften des Kunststoffs an die
natürlichen Gegebenheiten anzupassen. Außerdem bringt das
nicht-resorbierbare, biokompatible Implantat eine langfristige
Formstabilität.
Für eine stabile Verbindung zwischen den autologen Zellen und
der Kunststoffoberfläche muss die PE-Oberfläche modifiziert
werden. Dafür bietet sich Kollagen an, das als Molekül der Extra-
zellulärmatrix der natürlichen Umgebung der Zellen entspricht.
In dieser Arbeit werden die Ergebnisse einer In-vitro-Studie zur
Eignung modifizierter PE-Oberflächen als nicht resorbierbares
Trägermaterial für die Kultur von Chondrozyten vorgestellt.

Material und Methoden
!

Als synthetisches Trägermaterial verwendeten wir zwei ver-
schiedene Proben von linearem Polyethylen hoher Dichte: das
kommerzielle Produkt MEDPOR� (Porex Surgical Inc.), mit
durchgehend poröser Struktur (Porendurchmesser ca. 200 mm,
l" Abb. 1) und für analytische Zwecke ein Polyethylen mit planer
Oberfläche. Das für die analytischen Untersuchungen verwen-
dete PE enthielt keine Additive, hatte eine dem MEDPOR� ver-
gleichbare molekulare Struktur und Molmasse und wurde
hydraulisch zu Platten verpresst.

Modifizierung der Polyethylenoberflächen
Die Modifizierung der Kunststoffoberflächen vor Besiedlung mit
autologen Zellen erfolgte durch Beschichtung mit Kollagen. Um
das Kollagenmolekül auch kovalent an die inerte PE-Oberfläche
zu binden, wurde die Oberfläche mit verschiedenen plasmache-
mischen Behandlungsparametern und nachfolgender Pfropfpo-
lymerisation funktionalisiert (siehe l" Tab. 1) [23].
An die so entstandenen Carboxylgruppen sollte Kollagen durch
Umsetzung mit einem wasserlöslichen Carbodiimid an der Ober-
fläche des PE kovalent und damit stabil binden (l" Abb. 2).
Die gebundenen Proteine wurden durch die Bindung von spezi-
fischen Antikörpern für Kollagen I oder II (ROCKLAND-Inc.) be-
stimmt. Der Nachweis des Primärantikörpers erfolgte durch
einen mit alkalischer Phosphatase (AP) gekoppelten zweiten An-
tikörper (ELISA: enzyme linked immuno sorbent assay). Nach In-
kubation mit p-Nitrophenylphosphat wurde die Extinktion bei
405 nm spektrophotometrisch bestimmt [24].
Zur Charakterisierung der veränderten Oberflächeneigenschaf-
ten wurde die Oberflächenspannung nach der Sessil-drop-Me-
thode [25] bestimmt.

Isolierung und Kultivierung von Chondrozyten
Nach therapeutischen Eingriffen am Nasenseptum wurde nicht
zur Reimplantation vorgesehener humaner Septumknorpel unter
sterilen Bedingungen von Perichondrium befreit und zerkleinert.
Nach einem enzymatischen Aufschluss mit Hyaluronidase, Tryp-
sin und Kollagenase wurden die so vereinzelten Chondrozyten in
Monolayerkultur über maximal drei Passagen vermehrt [26].

Überprüfung der Biokompatibilität der Polyethylen-
modifizierungen
Zur Bestimmung der Zellverträglichkeit wurden jeweils 50 000
Zellen auf die unterschiedlich modifizierten Proben mit einem
Durchmesser von 10 mm aufgetragen. Nach 1 Stunde wurden
die besiedelten Proben in ein frisches Well überführt und die ad-
härenten Zellen durch Inkubation mit Thiazolyl Blau (MTT-Rea-
genz), einem Substrat des mitochondrialen Enzyms Succhinat-
dehydrogenase, ermittelt [39]. In einem weiteren Ansatz wurde
die Vitalität der Zellen nach 5-tägiger In-vitro-Kultur auf der PE-
Oberfläche durch Umsatz mit dem MTT-Reagenz bestimmt. Die
Auswertung erfolgte in Relation zu 50 000 Zellen, die direkt in
ein Well ausgesät wurden und als Kontrolle dienten (100 %).

Langzeit-Kultur in vitro
Für die Langzeitversuche wurden modifizierte MEDPOR�-Pro-
ben mit 106 Zellen besiedelt und über Zeiträume bis zu 1 Jahr
kultiviert.
Parallel führten wir Versuche durch, die die stationäre In-vitro-
Kultur der Zellen mit der Kultivierung in einer Durchflusskam-
mer nach Minuth [27] verglichen. Dazu wurden Proben mit
einem Durchmesser von 14 mm mit je 106 Zellen besiedelt, 1
Woche in einer 24-well-Platte und anschließend für weitere 3
Wochen in einer Durchflusskammer nach Minuth kultiviert.
Um das Anhaften der Zellen auf dem porösen Material zu ver-
bessern und damit mehr Zellen auf den Proben anzusiedeln,

Abb. 1 Elektronenmikroskopische (ESEM) Aufnahme von MEDPOR�;
Pfeil markiert Pore.

Tab. 1 Oberflächenmodifizierung von Polyethylen

Modifizierung Bedingungen

Sauerstoffplasma 50 cm3/min
MW* 300 W, 30 s
O2 60 s

Argonplasma 50 cm3/min
MW 300 W, 60 s
O2 60 s

Pfropfpolymerisation HF** 30 W, 60 s
1,2 g Acrylsäure
p ~ 2 – 6 � 10 –2 mbar

* MW-Mikrowelle; ** HF-Hochfrequenz.
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wurden in einzelnen Versuchen die Zellen vor Aussaat auf den
PE-Proben in Tissuecoll Gewebekleber schonend dispergiert.

Histologische Aufarbeitung der Proben
Die in-vitro-kultivierten Proben wurden nach Fixierung in
2 %igem Paraformaldehyd in Technovit eingebettet,
4 �m-Schnittpräparate hergestellt und die Zell- bzw. Gewebe-
strukturen in einer HE-Übersichtsfärbung bzw. Färbungen nach
Giemsa und Goldner dargestellt [28]. Der immunhistochemi-
sche Nachweis von Kollagen I und knorpelspezifischem Kollagen
II erfolgte mit monoklonalen Antikörpern (Chemicon bzw. Cal-
biochem) und dem mit alkalischer Phosphatase bzw. Meerret-
tich-Peroxydase gekoppelten Zweitantikörpersystem (DAKO).
Die Kerngegenfärbung erfolgte mit Hämalaun nach Mayer. Die
Schnitte wurden sowohl licht- als auch fluoreszenzmikrosko-
pisch bewertet.
Die Untersuchungen mit dem Environmental Scanning Elektro-
nenmikroskop (ESEM) erfolgten an unfixierten Proben.

Ergebnisse
!

Charakterisierung der Polyethylen-Oberflächen
Die analytischen Messungen wurden an glatten PE-Proben
durchgeführt, um oberflächenbedingte Effekte auszuschließen.
In l" Abb. 3 sind die Ergebnisse der Oberflächenspannungsmes-
sung dargestellt. Durch die Einführung polarer Gruppen infolge
der Modifizierungen der Oberfläche (s. l" Abb. 2) verbesserte
sich erwartungsgemäß die Benetzbarkeit und war durch nach-
folgende Pfropfpolymerisation von Acrylsäure noch zu steigern.
Die Art der Plasmabehandlung spielte dabei eine untergeordnete
Rolle. Die nachfolgende Kopplung von Kollagen reduzierte die
Oberflächenspannung auf nahezu identische Werte unabhängig
von der Art der Plasmabehandlung.
Die an die PE-Oberflächen gebundenen Kollagenmengen konn-
ten mittels ELISA semiquantititativ bestimmt werden
(l" Abb. 4). Neben den plasmabehandelten Proben wurde auch
unmodifiziertes PE mit Kollagen beschichtet. Dabei zeigte sich,
dass weder die Plasmabehandlung noch die nachfolgende stär-
kere Polarisierung der Oberfläche durch die Pfropfpolymerisa-
tion mit Acrylsäure zu einer Erhöhung der gebundenen Kolla-
genmenge führte. Nach der Plasmabehandlung reduzierte sich
die Kollagenmenge um ca. 20%. Die Acrylsäurepfropfpolymeri-
sation führte zur weiteren Reduzierung der gebunden Kollagen-
menge (30% nach Argonplasma-Acrylsäurepfropfpolymerisa-
tion, 50% nach Sauerstoffplasma-Acrylsäurepfropfpolymerisa-
tion, siehe l" Abb. 4) bezogen auf das an unmodifiziertem PE ge-
bundene Kollagen. Der Unterschied zwischen der Plasmabe-
handlung mit Argon oder Sauerstoff war nicht signifikant. Die
nachfolgende Pfropfpolymerisation führte unerwarteterweise

in beiden Fällen zu einer Reduzierung der gebundenen Kollagen-
mengen. Das auf der Oberfläche immobilisierte Kollagen wurde
zusätzlich immunhistochemisch nachgewiesen (l" Abb. 5). Da-
bei wurde nach lichtmikroskopischer Beurteilung mehr Kolla-
gen auf den plasmabehandelten Oberflächen nachgewiesen, ten-

Abb. 3 Oberflächenspannung der PE-Oberflächen in Abhängigkeit von
der Modifizierung (PB: Plasmabehandlung, AA: Acrylsäurepfropfpolymeri-
sation, Koll: Kollagen I).

Abb. 4 Semiquantitative Bestimmung des gebundenen Kollagen I an
modifiziertem glattem Polyethylen (Nachweis des Kollagens mit einem AP
[alkalische Phosphatase] gekoppelten Zweitantikörper, Extinktion des AP-
Substrats gemessen bei 405 nm; PE: unmodifiziertes Polyethylen, O2: PE
nach Sauerstoff-Plasma, Ar: PE nach Argon–Plasma, Ar-AA: Ar-Plasma mit
Acrylsäurepfropfpolymerisation, O2-AA: Sauerstoffplasma mit Acrylsäu-
repfropfpolymerisation; n = 5. Jedes Einzelexperiment wurde mit 4 Paral-
lelbestimmungen durchgeführt, angegeben sind die Mittelwerte mit dem
Standardfehler).

Abb. 2 Schematische Darstellung der Polyethy-
lenmodifizierung.
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denziell insbesondere auf den Proben nach Sauerstoffplasmabe-
handlung.
Die Ermittlung der adhärenten Zellen nach einstündiger Inkuba-
tion auf den modifizierten, Kollagen beschichteten Oberflächen
zeigte, dass durch die verschiedenen Oberflächenbehandlungen
die Zahl der anhaftenden Zellen nicht zu steigern war. Das beste
Ergebnis lieferte die unmodifizierte PE-Oberfläche mit 95% ad-
härenten Zellen bezogen auf die Kontrolle. Nach den unter-
schiedlichen Modifizierungen sank die Menge der adhärenten
Zellen um durchschnittlich 15 – 20% bezogen auf die Kontrolle.
Im Gegensatz dazu ergab die Bestimmung der vitalen Zellen
nach 5 Tagen eine Steigerung der Überlebensrate von Chondro-
zyten auf dem mit Kollagen beschichtetem PE um 10 % bezogen
auf die Menge der vitalen Zellen auf unmodifizierten PE
(l" Abb. 6). Jedoch wurden keine signifikanten Unterschiede
zwischen den verschiedenen vorbehandelten Oberflächen ge-
funden.
Aus den analytischen Daten ergab sich die folgende Auswahl von
Proben für die In-vitro-Langzeit-Studie:
1. unmodifiziertes MEDPOR� als Kontrolle
2. unmodifiziertes MEDPOR�

, beschichtet mit Kollagen II
3. Sauerstoffplasma behandeltes MEDPOR�

, beschichtet mit
Kollagen II.

Der Einsatz von Kollagen II zur Beschichtung der Proben erfolgte
vor dem Hintergrund, dass nativer Knorpel Kollagen II syntheti-
siert und die phänotypische Stabilität der Zellen durch Signale
aus der Umgebung positiv beeinflusst werden können [29].
Die Beschichtung der PE-Proben mit Kollagen II durch Vernet-
zung mit wasserlöslichem Carbodiimid sollte zu einer besseren
Adhärenz der Zellen auf der Kunststoffoberfläche führen. Die
Vernetzung reduziert den enzymatischen Abbau der Kollagen-
schicht [30] und Kollagen II begünstigt den Aufbau einer Knor-
pelmatrix [31].
Obwohl sich aus den bisherigen Daten kein Vorteil für eine Funk-
tionalisierung der PE-Oberflächen ablesen ließ, wurde exempla-
risch auch in weiterführenden Experimenten eine funktionali-
sierte Oberfläche mitgeführt, um damit einen möglichen Ein-
fluss der kovalenten Kollagenfixierung zu untersuchen. Dazu
verwendeten wir Proben nach Sauerstoffplasma-Behandlung.
l" Abb. 7 zeigt die mit Chondrozyten besiedelten Proben nach
zweimonatiger In-vitro-Kultur. Auf allen dargestellten Proben
sind Zellen zu erkennen, mit der für Chondrozyten typischen

runden Gestalt im Unterschied zu der abgeflachten fibroblasti-
schen Form in der Monolayerkultur. Die Zellen bilden ein locke-
res Netzwerk. Eine quantitative Beurteilung erlaubt die Auswer-
tung dieser Bilder nicht. Da die Proliferation der Chondrozyten
in dreidimensionaler Umgebung zurückgedrängt ist, ist es wich-
tig, primär genügend Zellen auf bzw. in das Material einzubrin-
gen.
Bedingt durch die poröse Struktur fällt ein Teil der Zellen bei der
Beimpfung der Proben durch die Poren. Um diesen Nachteil aus-
zugleichen, wurden Zellen in Tissuecoll-Gewebekleber disper-
giert und anschließend auf die Proben gebracht. Zwar war es ge-
lungen die Zelldichte auf den Proben zu erhöhen, doch der ge-
wünschte Kontakt zwischen MEDPOR� und Zellen ließ sich so
nicht herstellen. Darüber hinaus schien ein Teil der Zellen abge-
storben zu sein.
Die Versuche in der Perfusionskammer haben gezeigt, dass der
Matrixaufbau beschleunigt werden kann. Nach dreiwöchiger
Kultur in der Durchflusskammer wurde ein höherer Anteil vita-
ler Zellen auf den kultivierten Proben gefunden. Der Zellverband
wirkte kompakter. Durch den Umsatz mit MTT-Reagenz wurde
versucht, die gebildete Zellmatrix zu quantifizieren. Die Zahl
der vitalen Zellen war unter stationären Kulturbedingungen
deutlich reduziert. Der Anteil lag bei 61 % im Vergleich zu den
in der Durchflusskammer kultivierten Zellen.
Die l" Abb. 8 zeigen den immunhistochemischen Nachweis des
knorpelspezifischen Kollagen II im Verlauf der Langzeituntersu-
chungen. Nach 14-tägiger In-vitro-Kultur in dreidimensionaler
Umgebung auf MEDPOR� haben die Zellen noch weitestgehend
eine fibroblastische Form, exprimieren aber deutlich Kollagen II
(l" Abb. 8 a). Nach 3 Monaten sind die Zellen zu ihrer chondroi-
den, runden Struktur zurückgekehrt (l" Abb. 8 b). l" Abb. 8 c
zeigt die in das MEDPOR� eingewachsene Zellschicht nach
einer Kultivierungszeit von 12 Monaten. Um das MEDPOR� ist
eine deutliche Knorpelschicht gewachsen. Auf den mit Kollagen
II beschichteten Proben wurden mehr Zellen gefunden als auf
den unbeschichteten Proben. Die sauerstoffplasmabehandelten,
mit Kollagen II beschichteten Proben zeigten keine weiteren Ver-
besserungen.

Abb. 5 Immunhistochemischer Nachweis von Kollagen (Pfeile) auf der
PE-Oberfläche (durchlichtmikroskopische Aufnahme � 200).

Abb. 6 Überlebensrate der Zellen nach 5-tägiger Inkubation auf glattem
Polyethylen (PE) in Abhängigkeit von der Oberflächenmodifikation. PE-LW:
unmodifiziert; PE+Koll: PE beschichtet mit Kollagen I; PE nach Plasmabe-
handlung und Kollagenbeschichtung: (O2: Sauerstoff-Plasma, Ar: Argon-
Plasma, Ar-AA: Argon–Plasma mit Acrylsäure-Pfropfpolymerisation,
O2-AA: Sauerstoff-Plasma mit Acrylsäure-Pfropfpolymerisation); n = 3.
Jedes Einzelexperiment wurde mit 4 Parallelbestimmungen durchgeführt,
angegeben sind die Mittelwerte mit dem Standardfehler.
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Diskussion
!

Ziel dieser Studie war es, einerseits die Festigkeit des generierten
Knorpelgewebes durch Verwendung eines stabilen, nichtresor-
bierbaren Trägermaterials zu verbessern, andererseits das Risiko
von Abstoßungsreaktionen durch Maskierung der Implantate
mit körpereigenen Zellen zu minimieren. Als nichtresorbierba-
res Trägermaterial verwendeten wir Polyethylen, welches be-
reits seit Jahrzehnten in der Klinik eingesetzt wird. Das kommer-
zielle Produkt MEDPOR� ist auf Grund seiner porösen Struktur
für die Ansiedlung von Zellen geeignet. Um eine feste Kopplung
der gezüchteten Zellen an das PE zu erreichen, wurde Kollagen
auf der PE-Oberfläche immobilisiert.
Die durch Plasmabehandlung hervorgerufenen Funktionalisie-
rungen des PE wurden von Dayss et al. [23] durch ESCA-Messun-
gen (Elektronen-Spektroskopie für chemische Analysen) und
Röntgen-Photoelektronenspektroskopie (XPS) nachgewiesen.
Sowohl die Sauerstoff- als auch die Argon-Plasmabehandlung
führen zu einer Polarisierung der PE-Oberfläche. Das Vorhan-
densein polarerer funktioneller Gruppen wurde auch in unseren
Untersuchungen durch die für die Oberflächenspannung ermit-
telten Daten belegt (siehe l" Abb. 3). Als Richtwerte für die Ober-
flächenspannung von Materialien auf denen Zellen adhärieren
sollen, wurden 35– 48 mN/m diskutiert [39]. Die von uns be-
stimmten Werte lagen in diesem Bereich. Allerdings wird auch
kritisch diskutiert, inwieweit die Oberflächenspannung mit
dem Zellverhalten korreliert [40]. Vorhandene funktionelle
Gruppen können die Anlagerung von Serumproteinen und ande-
ren Faktoren aus dem Zellkulturmedium und damit die Adhä-
renz von Zellen beeinflussen, erlauben aber auch die kovalente
Bindung von Extrazellulärmatrix-Molekülen wie Kollagen an
die Oberfläche.
In unseren Untersuchungen ließ sich auf der Oberfläche befind-
liches Kollagen sowohl im ELISA (l" Abb. 4) als auch immunhis-
tochemisch (l" Abb. 5) nachweisen. Die im ELISA ermittelten
Daten zeigten, dass sich scheinbar durch Vernetzung der Kolla-
genmoleküle mittels Carbodiimid mehr Kollagen auf die Ober-
fläche bringen ließ (Säule PE in l" Abb. 4) als durch kovalente
Bindung nach vorausgehender Funktionalisierung. Bei den funk-
tionalisierten Proben war eine relativ große Streubreite der Da-
ten auffällig. Diese lässt sich einerseits durch die inhomogene
Beschichtung mit Kollagen erklären, die in l" Abb. 5 deutlich
wird. Andererseits könnte die Immobilisierung des Kollagens zu
einer Blockierung der Antigenbindungsstellen geführt haben.
Die gefundenen Werte lassen keine Rückschlüsse auf die Art
der Bindung zu.
Um das Adhärenzverhalten und die Vitalität der Chondrozyten
zu charakterisieren wurde der MTT-Test gewählt [41], ein Ver-
fahren zur Analyse zytotoxischer Effekte und Ermittlung adhä-
renter Zellen. Nach einstündiger Inkubation wurde das beste Er-
gebnis auf unmodifizierter PE-Oberfläche ermittelt (95 % im Ver-
gleich zur Kontrolle), nach 5 Tagen war die Überlebensrate auf
kollagenbeschichteten Proben ohne Plasmabehandlung am bes-
ten, betrug allerdings nur noch 67% bezogen auf die Kontrolle.
Auch bei Verwendung anderer Assaysysteme (Bestimmung des
Glykosaminoglykan-Gehaltes, Ermittlung der DNA-Synthesera-
te) wäre die bereits erwähnte materialbedingte Schwankungs-
breite der Resultate nicht zu verbessern gewesen. Aus diesem
Grund wurde auf den Einsatz weiterer biochemischer und insbe-
sondere molekularbiologischer Verfahren zur Charakterisierung
der Zellen auf den modifizierten Oberflächen verzichtet.

Abb. 7 a ESEM-Aufnahme von Chondrozyten (Pfeile) nach 2-monatiger
In-vitro-Kultur auf unmodifizierten MEDPOR�. b ESEM-Aufnahme von
Chondrozyten nach 2-monatiger In-vitro-Kultur auf MEDPOR� mit Kolla-
gen II beschichtet. c ESEM-Aufnahme von Chondrozyten nach 2-monati-
ger In-vitro-Kultur auf MEDPOR� mit Sauerstoffplasmabehandlung und
Beschichtung mit Kollagen II.
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Bosetti [32] und Reno [33–34] beschrieben, dass die durch Plas-
mabehandlung hervorgerufene Oxidation des PE eine veränder-
te Proteinadsorption zur Folge hatte. Die von uns gemessene ge-
ringere Anzahl vitaler Zellen auf den plasmabehandelten Proben
(l" Abb. 6) könnte möglicherweise auch auf eine Umorganisa-
tion der Extrazellulärmatrix zurückzuführen sein. Bosetti fand
nach 8-tägiger In-vitro-Kultur von Osteoblasten auf oxydierten
PE-Proben eine Reduktion der Proliferation und begründet dies
mit einer Inhibition der Expression von MMP 2 (Matrixmetallo-
proteinase), die eine Änderung der Zellfunktionen nach sich zie-
hen kann. Inwieweit solche Veränderungen bei den hier darge-
stellten Ergebnissen eine Rolle spielen, muss in weiterführenden
Studien untersucht werden.
In der Literatur wird zur Beschichtung von Biomaterialien über-
wiegend Kollagen I beschrieben [8– 10] bzw. ist der verwendete
Kollagentyp nicht spezifiziert [35]. Chondrozyten synthetisieren
in natürlicher Umgebung Kollagen II. In Monolayer-Kultur
stellen sie im Rahmen ihrer Dedifferenzierung die Kollagen-II-
Synthese ein und synthetisieren das für Fibroblasten typische
Kollagen I. Dieser Vorgang ist reversibel und neben der dreidi-
mensionalen Umgebung auch von Signalen abhängig, die von
der Oberfläche ausgehen, auf der die Zellen wachsen [31,36, 37].
Nehrer et al. [31] zeigten, dass sowohl der zur Herstellung einer
Chondrozytenmatrix verwendete Kollagentyp als auch die Po-
rengröße die Ausbildung einer Knorpelstruktur beeinflussen.
Die in einer Kollagen-II-Matrix kultivierten Chondrozyten konn-
ten ihren Phänotyp in größerem Maße erhalten als die in Kolla-
gen-I-Matrizes kultivierten Knorpelzellen und zeigten eine bes-
sere mechanische Stabilität. Eine geringere Porengröße der ver-
wendeten Kollagen-Matrix verbesserte den Phänotyp in Rich-
tung Knorpelzelle. Eine unzureichende homogene Verteilung
der Zellen auf der Matrix wird auf die Porengröße zurückge-
führt.
Auch in unseren Untersuchungen gelang nicht immer eine
gleichmäßige Zellbesiedlung des PE. Durch die Porosität des
MEDPOR� kommt ein Teil der Zellen nicht in den für die Adhä-
sion notwendigen Kontakt mit der Oberfläche des Materials.
Zur Maskierung des Fremdmaterials ist nach Ansicht der Auto-
ren nur das Aufbringen einer dünnen Zellschicht notwendig.
Die Experimente in der Durchflusskammer und auch stationäre
in vitro Kulturen über längere Zeiträume haben gezeigt, dass die
Versorgung der Zellen im Inneren des Zellverbandes nicht mehr
gewährleistet ist und es zum Absterben der Zellen kommt. Um
die Zellen in ihrer Position zu fixieren, wurde Gewebekleber ver-
wendet. Auf Grund der hohen Viskosität des Fibrins werden die

Zellen in der gewünschten Position gehalten. Ein direkter Kon-
takt zwischen dem synthetischen Material und den Chondrozy-
ten wird allerdings erschwert.

Schlussfolgerungen
!

Chondrozyten lassen sich auf der Oberfläche von Polyethylen
kultivieren. Durch Plasmabehandlung ist eine Funktionalisie-
rung der Polyethylenoberfläche möglich. Die in vitro durchge-
führten Experimente zeigten jedoch keinen wesentlichen Effekt
der Plasmabehandlung im Hinblick auf die gebundene Kollagen-
menge. Nach der histologischen Auswertung der In-vitro-Kultu-
ren scheint das Vorhandensein von Kollagen auf der Polyethy-
lenoberfläche den Zell-Kunststoffkontakt zu verbessern und die
Rückkehr der Chondrozyten zu ihrer nativen Morphologie zu be-
schleunigen. Die Eignung eines Implantatmaterials lässt sich
endgültig erst nach einer Erprobung in vivo beurteilen. Aus die-
sem Grund werden die hier ausgewählten, in unterschiedlicher
Weise modifizierten Proben in einer tierexperimentellen Studie
weiter untersucht.
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Abstract

Screening of Modified Polyethylene Surfaces for
Tissue Engineering of Chondrocytes
!

Background: Reconstructive surgery needs high requirements
of substitutes for cartilages. The availability of autologous mate-
rial is limited. The use of implants can cause inflammatory re-
actions. Therefore the biocompatibility of porous polyethylene
should be improved by masking the synthetic surface with auto-
logous cells. The polyethylene surface was functionalized by col-

Abb. 8 a Immunhistochemischer Nachweis von Kollagen II nach 14-tägiger In-vitro-Kultur auf MEDPOR� mit kräftiger Anfärbung von Kollagen II (Vergrö-
ßerung: 400 �). b Immunhistochemischer Nachweis von Kollagen II nach 3-monatiger In-vitro-Kultur auf MEDPOR�. Chondroide Strukturen sind sichtbar
(Vergrößerung: 400 �). c Immunhistochemischer Nachweis von Kollagen II nach 12-monatiger In-vitro-Kultur auf MEDPOR�. Gut sichtbar ist eine in den
Kunststoff eingewachsene Knorpelschicht (Vergrößerung: 400 �).
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lagen, in order to enhance the contact between polyethylene and
the surrounding cells.
Methods: The modified surfaces were characterized and tested
by an in vitro screening with primary human chondrocytes.
Results: The modification of polyethylene surfaces by collagen
coating increased the life time of chondrocytes growing at this
surface. The effect was independent of the former function-
alization.
Conclusions: It is possible to cultivate chondrocytes on poly-
ethylene surfaces. The results have to be proven in a long-term
animal experimental study.
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