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1 Einleitung 

 

Neben den grundlegenden strukturellen und funktionellen Eigenschaften (=Bulk 

Properties) von Implantaten ist besonders deren Oberflächenbeschaffenheit 

entscheidend für die weitere Interaktion mit dem Körper. Durch gezielte Modifikation 

der Oberfläche kann demnach die Wechselwirkung zwischen Implantatmaterial und 

biologischem System beeinflusst und deren Kompatibilität optimiert werden. Dies wird 

als Surface Engineering bezeichnet (Wintermantel and Ha, 2009).  

Die vorliegende Arbeit untersucht anhand von Versuchen in Zellkulturen die 

Veränderung der Biokompatibilität metallischer Implantatmaterialien durch 

Oberflächenmodifikation mittels Niederdruckplasmen. Diese reaktiven Plasmen 

bewirken eine Aktivierung der Implantatoberfläche mit Erhöhung der Surface Free 

Energy (=SFE) und konsekutiv eine veränderte Interaktion mit Flüssigkeiten, die in 

biologischen Systemen, z.B. als Blut oder interstitielle Flüssigkeit, den grundlegenden 

Kontakt zwischen Implantat und biologischem System vermitteln (Hauser et al., 2009a). 

 

1.1 Motivation 

 

Insbesondere im Bereich der Orthopädie und Unfallchirurgie spielen metallische 

Implantatmaterialien wie Titanlegierungen und rostfreier Stahl eine bedeutende Rolle. 

Doch trotz der weiten Verbreitung stellt die eingeschränkte Biokompatibilität dieser 

Materialien weiterhin ein Problem dar (Shard and Tomlins, 2007). Bei wenigstens 

ausreichender Strukturkompatibilität, insbesondere bei den Werkstoffen auf Titanbasis, 

ist vornehmlich die gezielte Veränderung der Implantatoberfläche zur Steigerung der 

Oberflächenkompatibilität in den Fokus der Medizintechnik gerückt (Roach et al, 

2007). Dabei wurde eine große Vielzahl unterschiedlicher physikalischer und 

chemischer Verfahren entwickelt, die allein oder in Kombination genutzt werden 

können, um die Materialoberfläche zu optimieren. Abgesehen von den vergleichsweise 

einfachen Verfahren, wie z.B. der gezielten, mechanischen Strukturierung der 

Oberfläche, handelt es sich dabei häufig um sehr invasive Methoden. Durch diese 

aggressiven Verfahren kann einerseits das Kernmaterial alteriert werden, z.B. durch 

thermische oder mechanische Nebeneffekte, andererseits kann aber auch das 
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biologische System als potentieller Empfänger des Implantatmaterials Schaden nehmen,  

beispielsweise durch prozessbedingt entstehende toxische Beiprodukte (Wagner, 1992). 

Ein relativ neues und schonendes Verfahren ist die Oberflächenmodifikation mittels 

Niederdruckplasmen. Die Auswirkungen dieser Plasmabehandlung auf Adhäsion und 

Proliferation von Zellen sind Gegenstand dieser Arbeit. 

 

1.2 Implantate und Biokompatibilität 

 

Implantate sind Fremdkörper, die zur Verrichtung eines medizinischen Zwecks in den 

Körper des Patienten eingebracht werden (Wintermantel and Ha, 1998). Derzeit werden 

hauptsächlich vier Gruppen von Implantatmaterialien verwendet (Jennissen, 2000): 

 

Metalle 

Keramiken 

Polymere 

Biomolekulare Werkstoffe. 

 

Neben den spezifischen, dem medizinischen Zweck Rechnung tragenden, strukturellen 

und funktionellen Eigenschaften, die zu erfüllen sind, ist die Verträglichkeit mit dem 

Körper eine zentrale Anforderung an Implantate. Diese Verträglichkeit zwischen 

technischem und biologischem System wird als Biokompatibilität bezeichnet 

(Wintermantel and Ha, 2009). 

Im Falle der Knochenimplantate als einem wesentlichen Anwendungsgebiet für 

Implantatmaterial unterscheidet man dabei folgende Grade der Biokompatibilität 

(Schenk, 1986): 

 

Inkompatibel: Freisetzung von Substanzen in toxischen Konzentrationen oder 

von Antigenen, die Immunreaktionen hervorrufen und zu 

Allergien, Fremdkörperreaktionen, Entzündungsreaktionen, 

Nekrosen oder möglichen Abstoßungsreaktionen führen können. 

Biokompatibel: Freisetzung von Substanzen in nicht toxischen Konzentrationen, 

die zu Einkapselung in Bindegewebe oder schwachen 

Fremdkörperreaktionen führen können. 

Bioinert:  keine Freisetzung toxischer Substanzen. 
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Bioaktiv: positive Interaktion mit Gewebedifferenzierung und als Folge 

davon Bindung oder Adhäsion von Knochen entlang der 

Grenzfläche zwischen Implantat und Empfängergewebe. 

Konduktiv: Werkstoff dient als Gerüst für Knochenablagerung, aber nur in 

osteogener Umgebung.  

Induktiv: Induktion von heterotoper Knochenbildung. 

 

Dabei bestimmen einerseits die Bulk Properties eines Implantats (strukturelle 

Kompatibilität), zum anderen die Implantatoberfläche (Oberflächenkompatibilität) die 

Interaktion mit dem Gewebe. Der Modifikation der Bulk Properties sind jedoch im 

Rahmen der zu erfüllenden Funktion des Fremdmaterials Grenzen gesetzt, so dass das 

Surface Engineering, die selektive Gestaltung der Implantatoberfläche, idealerweise 

ohne Alteration der Kernmasse, ein wichtiges Gebiet innerhalb der Medizintechnik 

darstellt (Roach et al, 2007). 

 

  

  

Abb. 1: Kolonisation einer Fremdoberfläche (Titan) in Körperflüssigkeit.  

1a (oben links): Kontakt mit Wasser; 1b (oben rechts): Kontakt mit Mineralien; 1c 

(unten links): Kontakt mit Biomolekülen; 1d (unten rechts): Kontakt mit Zellen.  

Aus Brunette et al., 2001. 

 

Wird ein Implantat in den Körper eingebracht, erfolgt der entscheidende Kontakt mit 

den körpereigenen Flüssigkeiten (Baier and Dutton, 1969). Die Interaktion zwischen 

Implantat und Körperflüssigkeit ist dabei außerordentlich komplex. Zunächst spielt das 

Wasser selbst als Hauptbestandteil der Körperflüssigkeiten eine entscheidende Rolle. 
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Abhängig von den physikochemischen Eigenschaften der Implantatoberfläche, letztlich 

fassbar als Hydrophilie, wird die innere Ordnung der Wassermoleküle unterschiedlich 

stark gestört, dadurch wird die Adsorption weiterer Bestandteile der Flüssigkeit dirigiert 

(Abb. 1a). Bei der nachfolgenden Wechselwirkung mit den im Wasser gelösten 

Mineralien sind, besonders bei Knochenimplantaten, die gelösten Kalzium- und 

Phosphat-Ionen als Bestandteil der Knochenmatrix entscheidend. Hier kommt es 

abhängig von der Oberfläche zu unterschiedlich starker Ablagerung auf dem Material 

(Abb. 1b). Letztlich bestimmen dann die in der Körperflüssigkeit gelösten bzw. 

suspendierten Biomoleküle das weitere Schicksal des Implantats (Abb. 1c), der 

Proteinadsorption kommt hierbei eine Schlüsselrolle zu (Brunette et al., 2001). 

Je nach Design der Oberfläche kommt es zu unterschiedlich ausgeprägter Ablagerung 

von Proteinen auf der Implantatoberfläche. Dabei sind nicht nur quantitative 

Unterschiede entscheidend, sondern auch qualitative (Scotchford et al., 2002). Einige 

Oberflächen begünstigen die Adsorption von Proteinen, wie z.B. dem Albumin, das die 

folgende zelluläre Adhäsion blockieren kann (Haynes and Norde, 1994), andere können 

wichtige Ankermoleküle für die zelluläre Kontaktaufnahme, wie z.B. Fibronektin oder 

Vitronektin, binden und sind der Kolonisation durch Zellen somit förderlich 

(Underwood and Bennett, 1989). Auch erfahren Proteine im Rahmen der Adsorption  an 

Fremdoberflächen unterschiedlich starke Konformationsänderungen (Feng and 

Andrade, 1993). Eine ausgeprägte Denaturation der Proteine kann dabei als ungünstig 

für die weitere Interaktion mit dem Körper angesehen werden, da denaturierte Proteine 

körperverfremdet sind und Entzündungsreaktionen initiieren können (Riede et al., 

2004). Wenig denaturierte Proteine sind hingegen wichtige Ansatzpunkte für die 

zelluläre Kontaktaufnahme (Abb. 1d) mit dem Implantat, welche in der Kaskade von 

Reaktionen somit relativ weit am Ende steht. 

 

1.3  Metallische Implantatmaterialien 

 

Metalle gehören zu den ersten Materialien, die zu medizinischen Zwecken in den 

menschlichen Körper eingebracht wurden (Hench and Ethridge, 1982). Die 

Hauptanwendungsgebiete liegen heute im Bereich von Orthopädie und Unfallchirurgie, 

einerseits beim Gelenkersatz, z.B. für Hüft- und Knieprothesen, andererseits als 

Fixationselemente bei der Frakturstabilisierung. Dabei werden folgende Anforderungen 

an metallische Implantatmaterialien gestellt (Wintermantel and Ha, 2009): 



12 

 

 

Mechanische Festigkeit: Gewährleistung einer dauerhaften Kraftübertragung 

zwischen Implantat und Körpergewebe. 

Korrosionsbeständigkeit: Vermeidung der korrosiven Implantatschädigung durch 

elektrochemisch stabile Werkstoffe. 

Biokompatibilität: keine Schädigung des Gewebes durch den Werkstoff. 

 

Aufgrund dieser Anforderungen werden in der Medizintechnik hauptsächlich rostfreie 

Stähle sowie Titan und seine Legierungen eingesetzt, Probekörper aus diesen 

Materialien werden auch in der vorliegenden Arbeit verwendet. Zudem sind 

verschiedene Kobaltlegierungen weit verbreitet, hier gibt es jedoch große 

Überschneidungen mit den rostfreien Stählen. 

 

1.3.1 Titan und Titanlegierungen 

 

Titan ist aufgrund seiner mechanischen Eigenschaften, der geringen Dichte von 

4,5g/cm³ und einer vergleichsweise guten Biokompatibilität ein häufig verwendeter 

Implantatwerkstoff (Bronzino, 2006). Für medizinische Anwendungen haben sich, 

neben reinem Titan (commercially pure = cp) mit geringerer Festigkeit, die Legierungen 

Ti6Al4V und Ti6Al7Nb als besonders geeignet erwiesen. Diesen sind, gemäß dem 

systematischen Namen, 6% Aluminium und 4% Vanadium, respektive 6% Aluminium 

und 7% Niob zulegiert.  

 

Eigenschaften 

Reines Titan und Titanlegierungen überziehen sich an der Luft oder in wässriger 

Umgebung mit einer passivierenden Oxidschicht aus TiO, die für die hohe 

Korrosionsresistenz verantwortlich ist. Die Dicke dieser Schicht beträgt etwa 3,2nm 

beim reinen Titan, bei Ti6Al4V ist sie mit etwa 8,3nm noch breiter (Keller et al., 1994). 

Damit sich diese Schicht fehlerfrei ausbilden kann, muss bei der Herstellung des 

Materials darauf geachtet werden, dass es nicht zu Verunreinigungen, z.B. mit 

Eisenatomen, kommt (Balazic and Kopac, 2007). 

Bei den mechanischen Eigenschaften zeichnen sich Titan und seine Legierungen durch 

eine hohe Elastizität aus. Das E-Modul von Titan ist etwa halb so hoch wie bei 

rostfreien Stählen, die daraus resultierende geringere Steifigkeit ist für die optimale 
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Anpassung des Implantats an die elastischen Eigenschaften des Knochens von hoher 

Bedeutung. Es resultiert ein geringerer Stress-Shielding-Effekt, d.h. der Knochen wird 

zwar stabilisiert, aber nicht vollständig von der für das Wachstum erforderlichen 

Belastung abgeschirmt (Head and Emerson, 1995). Gleichzeitig ist die Dauerfestigkeit 

von Titanlegierungen etwa doppelt so hoch wie bei rostfreien Stählen. 

Titanlegierungen mit Vanadium und solche mit Niob sind von den physikalischen 

Eigenschaften vergleichbar. Durch die Idee, Vanadiumlegierungen auf Grund von 

toxikologischen Befürchtungen zu verlassen, rückte Legierungen mit Niob in den Fokus 

(Balazic and Kopac, 2007). 

 

Klinische Anwendungen und Biokompatibilität 

Die mechanischen Eigenschaften von Titanlegierungen kommen denen des Knochens 

relativ nah. Daraus resultiert eine gute strukturelle Biokompatibilität für einen Einsatz 

im Bereich des Stützgewebes. Somit erklärt sich das breite Anwendungsspektrum von 

Titanlegierungen insbesondere im Bereich der Orthopädie und Unfallchirurgie, aber 

auch darüber hinaus, z.B. bei Dentalimplantaten in der Mund-Kiefer-Gesichts-Chirurgie 

(Fandridis and Papadopoulos, 2008). Osteosynthesematerialien aus Titan, wie 

Schrauben, Nägel und Platten in verschiedenen Bauformen, zeigen bei guter Stabilität 

einen in Bezug auf das Stress Shielding günstigen biologischen Effekt (Head and 

Emerson, 1995). Bei der Anwendung im Bereich der Endoprothetik kommt als weitere 

Anforderung an Implantmaterial hinzu, günstige tribologische Gleitpaarungen eingehen 

zu können, so dass Materialabrieb minimiert wird und die beteiligten Komponenten 

möglichst lange funktionsfähig bleiben. Allerdings können hier durch eine modulare 

Bauweise der Endoprothesen Schwierigkeiten mit einzelnen Implantatmaterialien gut 

umgangen werden. So bestehen beispielsweise bei vielen Hüftgelenksendoprothesen 

lediglich der femorale Schaft und das künstliche Acetabulum aus einer Titanlegierung, 

dazwischen bilden Kunststoffe und Keramik eine Gleitpaarung und bewerkstelligen die 

Artikulation (Liu et al., 2004).  

Abseits vom Einsatz am Knochen werden auch in anderen Bereichen die Bulk 

Properties von Titan geschätzt. Im Bereich künstlicher Herzklappen bewältigt es hohe 

mechanische Anforderungen (Bloomfield, 2002), ebenso bei endovaskulären Stents. Bei 

letzterer Anwendung ist zudem, wie in anderen Bereichen der interventionellen 

Medizin, z.B. bei Coils, die mechanische Verformbarkeit des Implantats durch 
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Rückstellkräfte wesentlich (Sigler et al., 2000). Ferner gelten Titan und seine 

Legierungen als uneingeschränkt NMR-tauglich. 

Kritisch ist jedoch in allen vorgenannten Bereichen die Oberflächenkompatibilität des 

Werkstoffs. Die genannten Herzklappen werden beispielsweise mit Teflon oder Carbon 

beschichtet, um die Hämokompatibilität zu verbessern (Bloomfield, 2002). Auch im 

Bereich von Orthopädie und Unfallchirurgie sucht man Möglichkeiten die Bindung 

zwischen Implantat und Knochen zu verbessern. So kommt beispielsweise zur 

Verankerung von Endoprothesen Knochenzement, chemisch meist aus PMMA 

(Polymethylmethacrylat), zum Einsatz. Das Verfahren des zementierten Gelenkersatzes 

hat jedoch auch Nachteile und die Entscheidung dafür oder dagegen muss stets unter 

Berücksichtigung individueller Patientenfaktoren getroffen werden.  

Andere Ansatzpunkte zur Verbesserung des Kontaktes zwischen Implantat und 

Knochen konzentrieren sich auf die Optimierung der Implantatoberfläche. So kann eine 

Strukturierung der Oberfläche auf unterschiedlichen Niveaus die Adsorption von 

Osteoblasten und subzellulären Bestandteilen der Knochenmatrix begünstigen und 

somit die ossäre Integration verbessern (Boyan et al., 1999). Auch die Beschichtung 

stellt eine Möglichkeit zur selektiven Oberflächenmodifikation dar. So dient Tantal zur 

Optimierung des Knochenkontaktes und mindert die Korrosion (Balla et al., 2010). 

Ansonsten werden bevorzugt biodegradierbare Substrate genutzt, entweder 

körperfremde, wie z.B. das PDLLA (Gollwitzer et al., 2005), oder körpereigene. Bei 

letzteren spielt die Beschichtung der Oberfläche mit mineralischen, z.B. Hydroxylapatit 

(Gradinger, 2006), oder biogenen, z.B. Kollagen (Le Guillon-Bufello et al., 2008), 

Bestandteilen der Knochenmatrix eine zentrale Rolle. Zuletzt kam zudem die 

Funktionalisierung der Materialoberflächen durch Beschichtung mit Proteinen wie den 

osteoinduktiven BMPs (Avila et al., 2009) oder aber mit synthetischen Pharmaka, z.B. 

mit Antibiotika und Antiseptika, auf (Kälicke et al., 2006). 

Die Titanoberfläche gilt aufgrund der Oxidschicht als inert, das Material zeigt sich im 

hohen Maße korrosionsresistent, so dass auch die Freisetzung toxischer Substanzen 

minimal ist (Liu et al., 2004). 

 

1.3.2 Rostfreier Stahl 

 

Stahl mit mindestens 10,5% Chrom und weniger als 1,5% Kohlenstoff kann als rostfrei 

bezeichnet werden. In der Medizintechnik werden vorwiegend hochlegierte Stähle mit 
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17-20% Chrom, 12-15% Nickel und 2-4% Molybdän verwendet, z.B. X2CrNiMo18-15-

3. Durch einen maximalen Kohlenstoffgehalt von 0,03% wird hierbei eine hohe 

Beständigkeit gegen interkristalline Spannungskorrosion gewährleistet. Im 

geschmiedeten Zustand besitzen diese Legierungen eine rein austenitische 

Kristallstruktur (Semlitsch and Willert, 1981). 

 

Eigenschaften 

Eine dünne Passivschicht (1-5nm) auf der Werkstoffoberfläche von Chrom-Nickel-

Stählen, an dessen Ausbildung das Chrom maßgeblich beteiligt ist, wirkt der 

allgemeinen Korrosion entgegen. Diese Schicht kann sich bei Zerstörung spontan 

regenerieren, durch hohe Chloridkonzentrationen wird die Neubildung allerdings 

behindert (Schumann, 2004).  

Bei den mechanischen Eigenschaften zeichnet sich austenitischer Stahl durch eine hohe 

Festigkeit aus. Sowohl die Bruchdehnung, die Zugfestigkeit als auch die Dauerfestigkeit 

sind vergleichsweise hoch (Gümpel, 2001). 

 

Klinische Anwendungen und Biokompatibilität 

Stahl gehört zu den am längsten eingesetzten Materialen in der Medizintechnik, auch 

die rostfreien Stähle im Speziellen sind bereits seit den frühen Zwanzigerjahren des 20. 

Jahrhunderts im Einsatz (Knothe et al., 2000). 

Im Bereich der Orthopädie und Unfallchirurgie wird Stahl sowohl in der Endoprothetik 

als auch zur Osteosynthese in verschiedensten Formen genutzt. Knochengewebe wird 

dabei zwar suffizient stabilisiert, aufgrund des hohen Elastizitätsmoduls kann es jedoch 

zum Stress Shielding mit reduziertem Knochenwachstum kommen. Besonders gut 

geeignet ist Stahl zur Herstellung dünner und dennoch mechanisch stabiler Drähte, das 

nutzt man für Drahtcerclagen, z.B. im Bereich des Sternums nach Sternotomie 

(Tomizawa et al., 2006), aber auch für Führungsdrähte in der interventionellen Medizin.  

Letztlich bestehen chirurgische Instrumente, per definitionem Ultrakurzzeitimplantate, 

vornehmlich aus Edelstahl (Niinomi, 2002).  

Hinsichtlich der Gewebeverträglichkeit der Implantatoberfläche kommt es bei 

Langzeitimplantaten aus rostfreiem Stahl regelhaft zur Ausbildung eines 

Granulationsgewebes, insbesondere bei der Anwendung am Knochen (Breme, 1988). 

Die Korrosionsbeständigkeit ist nicht einwandfrei, in der bindegewebigen 

Implantatumgebung kann es zu einem Anstieg der Konzentration von Metallionen (Fe, 
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Cr, Ni, Mo) kommen (Krischak et al., 2004). Dies kann sich negativ auf die 

Biokompatibilität auswirken (Arens and Hansis, 1995). Chrom und Nickel sind allergen 

und werden als Ursache für Implantatlockerungen diskutiert (Munro-Ashman and 

Miller, 1976), dabei ist die Nickelallergie mit einer Sensibilisierung von 14% bei 

Frauen und 2,5% bei Männern im Epikutantest die insgesamt häufigste Kontaktallergie 

(Altmeyer, 2002). Nickelfreie rostfreie Stähle sind in der Erforschung (Niinomi, 2002), 

bisher ist Nickel jedoch für die erwünschten mechanischen Eigenschaften der 

Edelstähle unverzichtbar (Bronzino, 2006). 

Auch bei den rostfreien Stählen ist die Oberflächenmodifikation, vornehmlich durch 

Strukturierung und Beschichtung, ein zentrales Forschungsgebiet der 

Biomaterialwissenschaft. Das Aufbringen von Tantal auf die Implantatoberfläche soll 

die Korrosionsresistenz erhöhen (Rabenseifner, 1984), Coatings mit körperfremden 

Substraten, wie dem polymeren Polylactid PDLLA (Gollwitzer et al., 2005), oder 

körpereigenen Substanzen, wie z.B. dem Hydroxylapatit (Gradinger, 2006) oder  dem 

Kollagen (Müller et al., 2005) sollen, wie beim Titan, die Biokompatibilität der 

Oberflächen steigern. 

 

1.4 Niederdruckplasma 

 

Plasma bezeichnet im physikalischen Sinne ein gasförmiges Gemisch aus positiven und 

negativen Ladungsträgern (sowie i.d.R. neutralen Komponenten), charakterisiert durch 

elektrische Quasi-Neutralität und ein durch Coulomb-Kräfte geprägtes Verhalten 

(Klages, 1999). Zur Erzeugung und Erhaltung von Plasmen ist die Zufuhr von Energie 

notwendig, bei den künstlich hergestellten Plasmen erfolgt dies meistens durch 

elektrische Energie, die auf unterschiedliche Art, z.B. induktiv, eingekoppelt werden 

kann. Es kommt zur Ionisation von Gasteilchen, dabei entstehen als negative 

Ladungsträger überwiegend freie Elektronen, als positiv geladene Komponenten 

Schwerteilchen.  

Die Eigenschaften eines Plasmas werden dabei wesentlich von der Teilchenanzahl pro 

Volumen bestimmt, eine gängige Einteilung unterscheidet dabei Hoch-, Normal- und 

Mittel- von Niederdruckplasmen. Bei letzteren liegt der Neutralgasdruck unterhalb von 

1mbar. Kennzeichnend für diese Niederdruckplasmen sind die aufgrund geringer 

Teilchendichte selten auftretenden Stossprozesse, große freie Weglängen sowie niedrige 

Ionisationsdichten. Trotz hoher Elektronenenergien, die thermodynamischen 
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Temperaturen von mehreren 10000K entsprechen und in der Lage sind Atome und 

Moleküle zu ionisieren bzw. dissozieren, liegt die Neutralgastemperatur wegen 

ausbleibenden Stossprozessen und somit blockiertem Energietransfer nur wenig 

oberhalb der Raumtemperatur. Dieses thermische Non-Equilibrium ist wesentlich für 

das Verhalten von Niederdruckplasmen (Chapman, 1980). In der Materialbearbeitung 

ermöglicht es eine hochenergetische Behandlung der Oberfläche von Materialien durch 

die entstehenden reaktiven Partikel und die freigesetzte elektromagnetische Strahlung 

bei gleichzeitiger Schonung des Kernmaterials durch ausbleibende Fortleitung der 

Energie (Ratner, 1993). 

Dies macht man sich auf unterschiedliche Weise zu Nutze. So können 

Niederdruckplasmen, wie derzeit im EU-Forschungsprojekt BIODECON untersucht 

(Benedikt et al., 2008), zur Reinigung und Sterilisation genutzt werden. Dabei werden 

die im Plasma entstehenden reaktiven Partikel und die emittierte Strahlung genutzt um 

Mikroorganismen abzutöten (Moisan et al., 2001).  

 

 

Abb. 2: Benetzung nach Oberflächenaktivierung. 

Blut (rot), Serum (gelblich) und Wasser (bläulich) auf Titanprobe. 

Links: Kontrolle, Rechts: nach Plasmabehandlung mit gesteigerter Benetzbarkeit. 

Aus Krüger, 2009. 

 

Als ein weiteres mögliches Anwendungsgebiet für Niederdruckplasmen, gegebenenfalls 

mit der Sterilisation kombinierbar, ist die Oberflächenaktivierung von Implantatmaterial 

Gegenstand dieser Arbeit. Durch die Plasmabehandlung werden verschiedene 

physikalisch-chemische Reaktionen in der Materialoberfläche initiiert, deren Resultat 

eine erhöhte SFE mit gesteigerter Benetzbarkeit ist (Hauser et al., 2009a). Derart 

behandeltes Fremdmaterial kann nach Einbringen in den Körper aufgrund der 

aktivierten, hydrophilen und gut benetzbaren Oberfläche einfacher Verbindungen mit 
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dem biologischen System eingehen und sich langfristig besser integrieren. Alternativ 

kann die Aktivierung der Implantatoberfläche auch als Grundlage für eine nachfolgende 

(biologische) Beschichtung genutzt werden. Verschiedenste Substrate können schonend 

aufgebracht werden. 

Von dieser primär unspezifischen Aktivierung der Materialoberfläche mit ggf. 

sekundärer Beschichtung ist das direkte Coating von Implantatmaterial mittels Plasmen 

zu unterscheiden. In verschiedenen, teilweise lang etablierten Verfahren wie dem 

Plasma-Spraying oder der plasmagestützten Chemical Vapor Deposition wird dabei das 

zur Beschichtung gewählte Substrat durch Energiezufuhr selbst in den plasmatischen 

Zustand versetzt, durch Ionisation und Dissoziation radikalisiert und schließlich auf der 

Oberfläche der ins Plasma eingebrachten Materialien abgeschieden (Liu et al., 2005). 

Im Vergleich zur einfachen Oberflächenaktivierung liegen die Prozesstemperaturen hier 

allerdings höher, was die Verwendbarkeit für viele hitzesensitive Biomoleküle, wie z.B. 

Bindungsproteine und Wachstumsfaktoren, bereits einschränkt. Zudem ist die 

Abscheidung des Substrates schlecht kontrollierbar, die auf diese Weise erzeugten 

Verkleidungen von Implantaten sind regelhaft zu dick, unregelmäßig und unflexibel 

(Toth et al., 2002). 
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2 Zielsetzung der Arbeit 

  

In der vorliegenden Arbeit sollen Veränderungen der Biokompatibilität metallischer 

Implantatmaterialien durch Oberflächenaktivierung mit einem Niederdruckplasma 

anhand von Versuchen in Zellkulturen nachgewiesen werden. Die plasmabehandelten 

Materialien werden dabei in einer ersten Versuchsreihe direkt in eine Zellkultur 

eingebracht. Hiermit werden die Auswirkungen einer alleinigen Oberflächenaktivierung 

untersucht. In einer zweiten Versuchsreihe erfolgt zwischen der Plasmabehandlung und 

dem Einbringen in eine Zellkultur die Inkubation in einer Kollagensuspension, hier wird 

das Potential der Niederdruckplasmabehandlung zur Beschichtung studiert. Anhand von 

Fluoreszenzmikroskopie und Fluoreszenzphotometrie sollen dabei Unterschiede 

hinsichtlich Adhärenz und Viabilität der Zellen zwischen den plasmabehandelten 

Proben und den jeweiligen Kontrollgruppen dokumentiert werden. Zusätzlich 

durchgeführte Rasterelektronenmikroskopie (=REM)-Aufnahmen dienen den Nachweis 

feinstruktureller Veränderungen der Zellen nach Kolonisation der jeweiligen 

Implantate. 
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3 Material und Methoden 

 

Der Experimentalteil der vorliegenden Arbeit gliedert sich in zwei Versuchsreihen. 

In einer ersten Versuchsreihe V1 werden plasmabehandelte Proben (p) und 

unbehandelte Referenzproben (n) direkt in eine Zellkultur eingebracht. 

Im Rahmen einer zweiten Versuchsreihe V2 werden plasmabehandelte Proben (p) und 

unbehandelte Referenzproben (n) entweder in eine Kollagensuspension (k) oder eine 

kollagenfreie Referenzlösung (x) eingelegt. Nach dieser doppelten Intervention können 

vier Gruppen unterschieden werden: 

 

1. Plasmabehandelt und kollagenbeschichtet (pk) 

2. Plasmabehandelt und nicht kollagenbeschichtet (px) 

3. Nicht plasmabehandelt und kollagenbeschichtet (nk) 

4. Nicht plasmabehandelt und nicht kollagenbeschichtet (nx). 

 

Die derart behandelten Probekörper werden anschließend gleichfalls in eine Zellkultur 

eingebracht.  

Die verwendeten Probekörper, die angewendete Plasmabehandlung, die Inkubation in 

Zellkultur und die Methodik der Auswertung sind in den beiden Versuchsreihen V1 und 

V2 identisch. 

 

 

Anmerkung: 

Ergebnisse der vorliegenden Arbeit sind teilweise bereits vorab publiziert worden; dies 

betrifft vornehmlich die Untersuchungen der Versuchsreihe V2: 

 

Hauser J., Koeller M., Bensch S., Halfmann H., Awakowicz P., Steinau H.U., 

Esenwein, S.A. (2010). Plasma mediated collagen-I-coating of metal implant materials 

to improve biocompatibility. J Biomed Mater Res A 94, 19-26 

 

Bezüglich des Eigenanteils des Verfassers an der im Folgenden aufgeführten 

Durchführung der Experimente ist festzuhalten, dass dieser grundsätzlich alle 

Tätigkeiten nach entsprechenden Anlernphasen selbstständig durchgeführt hat und 

somit die Grundlagen für die im Weiteren vorgestellten Ergebnisse selbst gelegt hat. 
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Lediglich der Betrieb des Plasmareaktors sowie die Elektronenmikroskopie sind durch 

entsprechende Fachkräfte durchgeführt worden, hierbei ist der Verfasser jedoch stets 

persönlich anwesend und im Rahmen seiner Möglichkeiten helfend tätig gewesen. 

 

   

3.1 Referenzliste Arbeitsmaterialien 

 

Im Folgenden werden die im Rahmen von Kollagenbeschichtung und 

Zellkulturversuchen verwendeten Arbeitsmaterialien tabellarisch aufgeführt. Die 

eingesetzten Implantatmaterialien sowie die für die Plasmabehandlung erforderlichen 

Materialien und Einstellungen werden gesondert in den Kapiteln 3.2 

Implantatmaterialien respektive 3.3 Plasmabehandlung dargelegt. 

 

 

Tab. 1: Verbrauchsmaterialien. 

 

Eppendorf Cups    Eppendorf, Hamburg 

 

96 Mikrotiterplatten, MaxiSorp  Nunc, Roskilde, Dänemark 

 

Serologische Einmalpipetten   Omnilab, Münster 

 

S-Monovetten     Sarstedt, Nümbrecht  

 

15ml-Tubes (Falcon)    Becton Dickinson Biosciences, 

      Le Pont de Claix, Frankreich 

 

Zellkulturflaschen, 75cm² (Falcon)  Becton Dickinson Biosciences, 

      Le Pont de Claix, Frankreich 

 

Zellkulturplatten, 6-Well (Falcon)  Becton Dickinson Biosciences, 

      Le Pont de Claix, Frankreich   
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Tab. 2: Reagenzien für die Kollagenbeschichtung. 

 

Kollagen Typ I Lösung,   Sigma-Aldrich, Taufkirchen 

from rat tail 

 

Resorcin-Fuchsin-Lösung nach Weigert Waldeck GmbH, Münster 

 

 

Tab. 3: Reagenzien zur Durchführung der Zellkulturversuche. 

 

SAOS-2,     Deutsche Sammlung von Mikroorganismen  

DSMZ-Nr. ACC 243    und Zellkulturen GmbH, Braunschweig 

 

EDTA      Sigma-Aldrich, Taufkirchen 

 

Fetal calf serum (FCS)   Invitrogen, Karlsruhe 

 

Gibco`s PBS     Invitrogen, Karlsruhe    

 

Gibco`s RPMI 1640 (mit L-Glutamin, Invitrogen, Karlsruhe 

25mM HEPES und Indikator Phenolrot) 

 

Türksche Lösung    Fluka BioChemika, Steinheim 

 

 

Tab. 4: Reagenzien zur Auswertung der Zellkulturversuche. 

 

alamarBlue     Serotec, Oxford, UK  

 

Calcein-AM     Calbiochem, Schwalbach 

 

Dimethylsulfoxid (DMSO)   Sigma-Aldrich, Taufkirchen 

 

Glutaraldehyd     Sigma-Aldrich, Taufkirchen 
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Tab. 5: Geräteliste. 

 

Color View II     Soft Imaging System, Münster 

 

Fluoreszenz-Mikroskop BX 61  Olympus, Hamburg 

 

FLUOstar Optima    BMG Labtech, Offenburg 

 

Kathodenzerstäubungsanlage   Edwards, West Sussex, UK 

Edwards Sputter Coater S150 B   

 

Rasterelektronenmikroskop   LEO, Oberkochen 

LEO Gemini 1530     

 

Lichtmikroskop Olympus CK2  Olympus, Hamburg   

 

Megafuge 1.0R    Kendro-Heraeus, Hanau 

 

Schüttler IKA KS 260 basic   IKA-Werke, Staufen 

 

Sicherheitswerkbank HeraSafe  Kendro-Heraeus, Hanau 

 

 

Tab.6: Software. 

 

AnalySIS 3.2     Soft Imaging System, Münster 

 

Cell-P      Olympus, Hamburg 

 

Excel 2010     Microsoft, Redmond, WA, USA 

LabView     National Instruments, Austin, TX, USA 

 

Photoshop 5.0     Adobe, Unterschleißheim 

 



24 

 

3.2 Implantatmaterialien 

 

Bei den Versuchen kommen die zwei Titanlegierungen Ti6Al4V und Ti6Al7Nb, sowie 

X2CrNiMo18-15-3 aus der Gruppe der rostfreien Stähle zum Einsatz. Aus dem 

jeweiligen Material werden runde Probekörper gefertigt mit, je nach Material, leicht 

unterschiedlichem Durchmesser (Ti6Al4V: ca. 21mm, Ti6Al7Nb: ca. 22mm, Stahl: ca. 

18mm) und einer Höhe von ca. 3mm (Abb. 3). Die Oberseite der Probekörper wird 

mechanisch mit einer 1000er Körnung poliert, die mittlere Rauheit Rα liegt danach bei 

etwa 0,5µm und unterscheidet sich innerhalb der einzelnen Gruppen nicht signifikant. 

Die Fertigung der Probekörper erfolgt an der Werkstatt des Lehrstuhls für Allgemeine 

Elektrotechnik und Plasmatechnik, Ruhr-Universität Bochum. 

 

 

Abb. 3: Probekörper Implantatmaterialien. 

Von links nach rechts: Ti6Al4V, Ti6Al7Nb, X2CrNiMo18-15-3.  

Aus Krüger, 2009. 

 

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit werden Titanlegierungen vom ELI grade 

verwendet. Diese zeichnen sich durch geringere Verunreinigung als beim Standard 

grade aus. Der verwendete rostfreie Stahl ist ein austenitischer Edelstahl für 

chirurgische Implantationszwecke nach ISO 5832-1, er entspricht der alten DIN 1.4441 

(316-Stahl). 

Die einzelnen Probekörper werden mehrfach wiederverwertet. Nach jedem Versuch 

erfolgt die Reinigung der Prüfkörper entsprechend den Vorgaben für Implantate und 

chirurgische Instrumente sowie die Aufbereitung im Autoklaven der Zentralsterilisation 

der BGU Bergmannsheil Bochum bei 121°C für 20min, um so Sterilität und die 
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Reinigung der Implantate von ggf. adhärenten Proteinbestandteilen und anderen 

Anhaftungen zu gewährleisten. 

 

 

Tab. 7: Referenzliste Implantatmaterial. 

 

Titanlegierung Ti6Al4V,   Hanseatische Waren Handelsgesellschaft, 

gem. ISO 5832-3    Bremen 

 

Titanlegierung Ti6Al7Nb,   Hanseatische Waren Handelsgesellschaft, 

gem. ISO 5832-11    Bremen 

 

Stahl X2CrNiMo18.15-3,   SMH Stahl- und Metallhandel GmbH, 

gem. ISO 5832-1    Stuttgart 

 

 

3.3 Plasmabehandlung 

 

Die Plasmabehandlung im Rahmen der Versuche erfolgt in einem 

Niederdruckplasmareaktor, der am Lehrstuhl für Allgemeine Elektrotechnik und 

Plasmatechnik der Ruhr-Universität Bochum entwickelt und konstruiert wurde und 

ebenda (IC1/58) betrieben wird (Abb. 4).  

Nach Bestückung des Reaktors mit den Probekörpern wird die Plasmakammer zwischen 

zylindrischem Chrom-Nickel-Stahlgehäuse und den zwei Quarzglasplatten am Boden 

und im Deckel zur Erzeugung der erwünschten Prozessgasatmosphäre evakuiert. Zwei 

Pumpenstränge mit jeweils zwei in Reihe geschalteten Vakuumpumpen erzeugen ein 

Hochvakuum mit Druckwerten von 0,01 Pa. So wird eine Verunreinigung mit Luft 

minimiert und die Niederdruckatmosphäre ermöglicht. Die Prozessgase werden dann 

über auf die jeweilige Gasart kalibrierte Massenflussregler mit definierter Menge pro 

Zeiteinheit eingeleitet. Neben dem Trägergas Argon, das mit Flussraten zwischen 50 

und 100sccm zugeführt werden kann, können zusätzlich 2-10 sccm Wasserstoff H2, 

Stickstoff N2 oder Sauerstoff O2 über die Regler in die Prozesskammer appliziert 

werden. Der erwünschte Prozessdruck wird durch Gasausleitung über einen weiteren 

Pumpenstrang aufrechterhalten, welcher über eine Flügelklappe mit der Plasmakammer 
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verbunden ist und in einem rückgekoppelten Druckregelkreis eingebunden ist. Somit 

können Gasmischung und Prozessgasdruck exakt eingestellt werden. 

 

 

Abb. 4: Plasmareaktor. 

Schema (links): h=20cm, d=40cm; am Boden der Plasmakammer liegt ein rechteckiger 

Prüfkörper; Energieeinkopplung erfolgt über zwei Kupferspulen. 

Foto (rechts): Reaktor mit gezündetem Argonplasma; links davon der HF-Generator. 

Aus Halfmann et al., 2007. 

 

Nach Bestückung des Reaktors mit den Probekörpern wird die Plasmakammer zwischen 

zylindrischem Chrom-Nickel-Stahlgehäuse und den zwei Quarzglasplatten am Boden 

und im Deckel zur Erzeugung der erwünschten Prozessgasatmosphäre evakuiert. Zwei 

Pumpenstränge mit jeweils zwei in Reihe geschalteten Vakuumpumpen erzeugen ein 

Hochvakuum mit Druckwerten von 0,01 Pa. So wird eine Verunreinigung mit Luft 

minimiert und die Niederdruckatmosphäre ermöglicht. Die Prozessgase werden dann 

über auf die jeweilige Gasart kalibrierte Massenflussregler mit definierter Menge pro 

Zeiteinheit eingeleitet. Neben dem Trägergas Argon, das mit Flussraten zwischen 50 

und 100sccm zugeführt werden kann, können zusätzlich 2-10 sccm Wasserstoff H2, 

Stickstoff N2 oder Sauerstoff O2 über die Regler in die Prozesskammer appliziert 

werden. Der erwünschte Prozessdruck wird durch Gasausleitung über einen weiteren 

Pumpenstrang aufrechterhalten, welcher über eine Flügelklappe mit der Plasmakammer 

verbunden ist und in einem rückgekoppelten Druckregelkreis eingebunden ist. Somit 

können Gasmischung und Prozessgasdruck exakt eingestellt werden. 
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Das Zünden des nunmehr etablierten Gasgemisches und die anschließende Erhaltung 

des Plasmas erfolgen beim vorliegenden DICP (=double inductively coupled plasma)-

Reaktor durch induktive Einkopplung von Energie über zwei Kupferspulen, die 

außerhalb der Prozesskammer den Glasplatten aufsitzen. Die Bereitstellung dieser 

Energie besorgt ein 13,56MHz HF-Generator, die Leistung des Generators ist im 

Bereich von 1-5000 Watt frei variierbar. Dabei ist zu beachten, dass abhängig von der 

Teilchendichte und damit vom Druck bestimmte Mindestenergien notwendig sind, um 

ein Plasma zu zünden. Je höher der Prozessgasdruck, desto mehr Energie muss 

eingekoppelt werden. Bei erfolgreicher Zündung des Gasgemisches imponiert für die 

Dauer der Energiezufuhr ein ausgeprägtes Aufleuchten in der Prozesskammer, die Farbe 

des Leuchtphänomens ist abhängig von der eingebrachten Gasmischung. 

Die Steuerung der nach Gasgemisch, Gasdruck und elektrischer Leistung vierten 

entscheidenden Variablen der Plasmabehandlung, nämlich der Behandlungszeit, erfolgt 

über Ein- und Ausschaltung des HF-Generators. Da sich aus technischen Gründen das 

Plasma in den ersten zehn Sekunden noch nicht sicher im Steady State befindet und die 

Versuchsbedingungen in diesem Fall nicht reproduzierbar sind, sollte immer eine 

Behandlungszeit von mehr als zehn Sekunden angestrebt werden (Krüger, 2009).  

Auf der Basis der Versuchsparameter im Rahmen des BIODECON-

Forschungsprojektes zur Sterilisation mittels Niederdruckplasmen werden letztlich 

nachstehende Einstellung der Plasmaparameter gewählt (Benedikt et al., 2008): 

 

 

Tab. 8: Übersicht der Plasmaparameter. 

 

Gasgemisch (Fluss):  Ar:H2 (100sccm:5sccm) 

Prozessgasdruck p:  10Pa 

Plasmaleistung P:  1000W 

Behandlungszeit t:  120s 

 

 

Gesteuert und kontrolliert wird die Einhaltung der Behandlungsparameter über eine 

Software auf der Basis von LabView (National Instruments, Austin, TX, USA). 

Im Rahmen der Versuche geht jeder Plasmabehandlung von Probekörpern ein 

Vorglühen des unbesetzten Reaktors von 30s voraus, um etwaige Verunreinigungen 
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durch vorher durchgeführte Reaktorläufe zu minimieren. Danach werden die 

gereinigten, im Autoklaven aufbereiteten und steril abgepackten Probekörper der 

jeweiligen Interventionsgruppe p in Gruppen von 6-8 Exemplaren unter sterilen 

Kautelen auf den Boden des Reaktors gelegt, die polierte Oberseite weist dabei stets 

deckenwärts. Nach Beendigung der Plasmabehandlung werden die Probekörper unter 

gleichsam sterilen Kautelen dem Reaktor entnommen und in 6-Well-Plates überführt. 

Probekörper der jeweiligen Referenzgruppe n werden der sterilen Verpackung 

entnommen und ohne Zwischenbehandlung in die 6-Wells überführt. 

Alle Proben werden innerhalb von maximal 60min in die Laboratorien der Abteilung 

für Chirurgische Forschung der BGU Bergmannsheil Bochum transferiert, hier wird die 

jeweilige Weiterbehandlung der Proben umgehend eingeleitet. Eine mechanische 

Alteration der Probekörper, insbesondere der Oberseite, wird strikt vermieden.  

 

3.4 Kollagenbeschichtung 

 

Im Rahmen der Versuchsreihe V2 werden plasmabehandelte Probekörper (p) und 

unbehandelte Kontroll-Proben (n) anschließend der Kollagenbeschichtung zugeleitet. 

Dazu werden die Proben unter der Sterilbank HeraSafe aus den Transport-Plates in neue 

6-Well-Plates überführt. In den Wells erfolgt dann alternativ die Inkubation mit 

kollagenhaltiger Lösung (k) oder mit kollagenfreier Referenz-Lösung (x). 

 

3.4.1 Aufbringen der Kollagenbeschichtung 

 

Zur Herstellung der Kollagensuspension wird die Stammlösung Kollagen Typ I von 

Sigma-Aldrich (etwa 4mg/ml Kollagen Typ I aus Rattenschwanz in 20mM Essigsäure) 

mit doppelt destilliertem Wasser 1:8 verdünnt, die Arbeitskonzentration der Kollagen-

Lösung liegt somit bei etwa 0,5mg/ml. 500µl dieser Suspension werden nunmehr 

vorsichtig auf die Oberseite der Proben aufpipettiert, dies entspricht 80µg/cm² Kollagen 

Typ I auf der Probekörperoberfläche. Bei den plasmabehandelten Proben gelingt das 

Aufbringen der Lösung stets problemlos, aufgrund der eindeutig sichtbaren besseren 

Benetzbarkeit verteilt sich die Kollagensuspension gleichmäßig über die Oberfläche. 

Hingegen erweist sich das Aufbringen der Lösung bei den nicht behandelten Proben als 

mühsam. Um eine vollständige Beschickung der Oberfläche zu erzielen muss das 
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vergleichsweise hohe Volumen von 500µl gewählt werden, bei plasmabehandelten 

Proben hätten Volumina von 100µl zur Beschickung der kompletten Oberfläche 

gereicht. 

Es folgt die Inkubation der Proben für 24h bei 4°C, um ein Absedimentieren des 

Proteins und die Etablierung einer Bindung an die Implantatoberfläche zu ermöglichen. 

Nach Abpipettieren des Überstandes werden die Proben für 48h bei 37°C getrocknet. 

Die derart beschichteten Proben werden mehrfach mit destilliertem Wasser gespült, um 

nicht-adhärentes Kollagen zu eliminieren.  

Die Kontrollbehandlung der Referenzgruppe besteht in einer Beschickung der 

Probekörperoberfläche mit 2,5mM Essigsäure in doppelt destilliertem Wasser, der 

anschließenden Inkubationen bei 4°C und 37°C für 24h respektive 48h und dem 

mehrfachen Abspülen mit destilliertem Wasser, analog zur Interventionsgruppe.  

Alle Maßnahmen werden unter sterilen Bedingungen durchgeführt, die Proben werden 

danach umgehend in Zellkultur eingebracht. 

 

3.4.2 Nachweis der Kollagenbeschichtung 

 

Um die Etablierung einer Schicht von Kollagen Typ I durch die beschriebene Methodik 

sicher nachzuweisen, werden probatorisch einige Probekörper nach Abschluss der 

vorgenannten Präparation mit Fuchsinrot angefärbt, diese Proben werden nicht für 

Zellkulturversuche weiterverwendet. Ferner werden exemplarisch einige Probekörper 

nach 72-stündiger Inkubation in Zellkultur eingezogen und gleichfalls einer Fuchsinrot-

Färbung unterzogen. Damit soll die Dauerhaftigkeit der Kollagenbeschichtung 

dokumentiert und deren Relevanz für die Ergebnisse der Zellkulturversuche 

untermauert werden.  

Zur Durchführung der Färbung werden etwa 200µl einer unverdünnten Resorcin-

Fuchsin-Lösung auf die mehrfach mit destilliertem Wasser abgespülten Probekörper 

pipettiert. Nach etwa 1min wird der Überstand dekantiert und die Proben werden 

mehrfach mit destilliertem Wasser gespült, um nicht-gebundenen Farbstoff zu 

entfernen.  

Die Ergebnisse der Fuchsinfärbung sind dabei eindeutig und die Auswertung ist mit 

bloßem Auge durchführbar, es erfolgt eine photographische Dokumentation. 
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Stets werden Proben aus allen vier Behandlungsgruppen pk, px, nk, nx untersucht, um 

die Anfärbung der Testkörper mit größerer Sicherheit auf das Kollagen zurückführen zu 

können. 

 

3.5 Durchführung der Zellkulturversuche 

 

Die Zellkulturversuche werden mit SAOS-2 durchgeführt (Abb. 5). Diese nicht 

transformierte Zelllinie stammt aus dem Jahr 1973 und leitet sich von Zellen eines 

primären Osteosarkoms ab, an dem ein 11-jähriges kaukasisches Mädchen erkrankt war 

(Fogh et al., 1977). SAOS-2 sind in ihren Eigenschaften humanen Osteoblasten sehr 

ähnlich (Rodan et al., 1987).  

 

 

 

 

Abb. 5: SAOS-2 - Licht- und Elektronenmikroskopische Aufnahmen. 

Links: Lichtmikroskopisches Bild nach Adhärenz und mehrfacher Teilung der Zellen. 

Rechts: Elektronenmikroskopische Aufnahme mit Ausbildung von Pseudopodien. 

 

Bei der Durchführung der Zellkulturversuche wird strikt auf sterile Arbeitsweise 

geachtet. 

 

3.5.1 Erhaltung der SAOS-2 

 

SAOS-2 werden von der DSMZ in Braunschweig bezogen. Die fristgerechte 

Bereitstellung der Zellen zur Anwendung in den Zellkulturversuchen erfordert eine 

kontinuierliche Bebrütung und ein regelmäßiges Aufteilen der Zellpopulation. Dazu 

werden SAOS-2 in 75cm²-Zellkulturflaschen mit etwa 15 ml Zellkulturmedium 
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RPMI/FCS gehalten. Dieses setzt sich aus RPMI 1640 von Invitrogen, Karlsruhe, (mit 

L-Glutamin, 25mM HEPES und Indikator Phenolrot) und hitzeinaktiviertem fetalem 

Kälberserum (=FCS) von Invitrogen, Karlsruhe, im Verhältnis 9:1 zusammen. Die 

Bebrütung erfolgt bei 37°C in wassergesättigter, 5%iger CO2-Atmosphäre. 

Abhängig vom Ausmaß der Zellvermehrung wird die Zellpopulation nach 3-4 Tagen 

aufgeteilt. Hierzu erfolgt nach Dekantieren des Überstandes an Zellkulturmedium die 

Applikation von 10ml 4°C-kalter PBS-Lösung von Invitrogen, Karlsruhe, mit 0,1mmol 

EDTA von Sigma-Aldrich, Taufkirchen. Nach etwa 10min lässt sich lichtmikroskopisch 

eine zunehmende Abrundung der Zellen nachweisen, durch vorsichtiges Beklopfen der 

Zellkulturflaschen erfolgt die Ablösung vom Untergrund (Shake-off-Verfahren). Nach 

zweimaliger Reinigung mit jeweils 10ml PBS durch Zentrifugation in der Megafuge 

1.0R mit 1100U (entspricht etwa 200g) für 5min bei Raumtemperatur, erfolgt das 

Resuspendieren in 1ml RPMI/FCS und die gleichmäßige Verteilung auf zwei neue 

Zellkulturflaschen. 

 

3.5.2 Anwendung der SAOS-2 

 

Die Aufbereitung zur Anwendung der Zellen in den Zellkulturversuchen beginnt, 

analog dem Verfahren zur Aufteilung der Zellpopulation, mit zweimaliger Reinigung 

durch Zentrifugation in der Megafuge 1.0R (1100U, 5min, Raumtemperatur) mit je 

10ml PBS. Nach Resuspendieren des Pellets in 1ml RPMI/FCS folgt eine 

Zellzahlbestimmung. 

 

 

Abb. 6: Neubauer Zählkammer. 
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Dazu werden nach gründlicher Durchmischung 10µl der Suspension entnommen und 

als Aliquot zusammen mit 190µl Türksche Lösung von Fluka BioChemika, Steinheim, 

in ein Eppendorf Cup eingebracht. 7,5µl dieser Mischung werden nach erneuter 

Durchmischung mittels Vortex in eine Neubauer Zählkammer (Abb. 6) transferiert und 

die so angefärbten Zellen können durchlichtmikroskopisch ausgezählt werden. 

Unter 10facher Vergrößerung werden die Zellen in den vier im Schema grau 

hinterlegten Eckfeldern (Abb. 6) bestimmt. Zellen auf den linken und unteren 

Randbegrenzungen werden dabei vereinbarungsgemäß mitgezählt, solche am rechten 

und oberen Rand nicht. Bei einer Kantenlänge der Felder von 1mm und einer durch die 

Vertiefung der Zählkammer und ein bündig aufliegendes Deckglas (Nachweis des 

engen Kontakts durch das Phänomen der Newtonschen Ringe) definierten Höhe von 

0,1mm entspricht der Mittelwert der vier Auszählungen der Zellzahl pro 0,1µl. Die 

Zellzahlkonzentration der untersuchten SAOS-2-haltigen RPMI/FCS-Suspension ist 

wegen 20facher Verdünnung mit dem Farbstoff dann um den Faktor 20 größer. Für die 

Versuche wird stets ein Mittelwert aus zwei separat durchgeführten 

Zellzahlbestimmungen zu Grunde gelegt. Durch Verdünnung der SAOS-2-haltigen 

RPMI/FCS-Suspension mit dem aus der Zellzahlbestimmung abgeleiteten 

erforderlichen Volumen Vx an RPMI/FCS-Zellkulturmedium soll eine gebrauchsfertige 

SAOS-2/RPMI/FCS-Suspension mit 25000 Zellen/ml erreicht werden. Dabei berechnet 

sich das Volumen Vx wie folgt: 

 

(1) Vx = V2 - V1;    (2) V2 = c1 * V1 / c2 

 

mit (2) in (1): 

(3) Vx = (c1 /c2 - 1) * V1 

 

Vx = erforderliches Volumen an RPMI/FCS-Kulturmedium zur Erzeugung der 

gebrauchsfertigen SAOS-2/RPMI/FCS-Suspension für die Versuche 

V1 = Volumen der Ausgangslösung nach Reinigung, meist etwa 1ml 

V2  =  Endvolumen der gebrauchsfertigen SAOS-2/RPMI/FCS-Suspension 

c1  = Zellzahl pro Volumen in der Ausgangslösung nach Reinigung, bestimmt 

durch Färbung und Auszählung 

c2 = gewünschte Zellzahl pro Volumen für die Versuche in gebrauchsfertiger 

Suspension, nämlich 25000 Zellen/ml 
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Frische 6-Well-Plates mit den nach jeweiliger Vorbehandlung einliegenden 

Probekörpern werden unmittelbar nach Fertigstellung und erneuter Durchmischung der 

SAOS-2/RPMI/FCS-Suspension mit der Flüssigkeit beschickt. Dabei entfallen auf jedes 

Well 4ml Zellkultursuspension, das entspricht bei 25000 Zellen/ml 100000 Zellen 

SAOS-2 pro Well. Zusätzlich zu den mit Probekörpern beladenen Wells werden auch 

leere Wells mit der SAOS-2-haltigen Suspension beimpft. Diese Wells dienen als 

Kontrollen. 

In den 6-Well-Plates erfolgt die Bebrütung, bei 37°C unter Zellkulturbedingungen in 

wassergesättigter, 5%iger CO2-Atmosphäre. Nach 24h erfolgt ein Mediumwechsel 

durch vorsichtiges Abpipettieren des Zellkulturmediums aus den Wells und 

Einpipettieren von 4ml frischem RPMI/FCS pro Well. 

 

3.6 Auswertung der Zellkulturversuche 

 

Die Auswertung der Zellkulturversuche erfolgt einerseits durch 

Fluoreszenzmikroskopie nach Calcein-AM-Färbung, andererseits 

fluoreszenzphotometrisch nach Inkubation mit dem Redoxindikator alamarBlue. Die 

fluoreszenzmikroskopische Auswertung erfolgt nach 24h respektive 72h Inkubation, die 

photometrische Auswertung erfolgt nach 72h. Zudem werden exemplarisch einige 

Proben rasterelektronenmikroskopisch untersucht. Dies erfolgt nach einer 

Inkubationszeit von 72h. Die Proben werden nie doppelt, d.h. für zwei unterschiedliche 

Arten der Auswertung verwendet. 

 

3.6.1 Fluoreszenzmikroskopie nach Calcein-AM-Färbung 

 

Calcein-AM 

Beim Farbstoff Calcein handelt es sich um ein Derivat des Flureszins. Es ist in der 

Lage, zweiwertige Metallionen zu komplexieren, und fluoresziert in komplexierter 

Form bei einer Anregung von 494nm mit einem Emissionsmaximum von 517nm. Durch 

Veresterung von Calcein mit AM wird die Komplexbildung des Calceins blockiert 

(Wang et al., 1993).  

Als hydrophober Ester kann Calcein-AM bei Anwendung in Zellkulturen 

Zellmembranen gut permeieren und ins Zytosol der Zellen diffundieren. Hier wird 

Calcein-AM von unspezifischen zytoplasmatischen Esterasen hydrolysiert. Das 



34 

 

entstehende Calcein ist hydrophil und kann die Zellmembran nicht mehr permeieren, 

somit kumuliert der Farbstoff intrazellulär. Hier bildet Calcein mit den vorliegenden 

Kalziumionen Komplexe aus und wird dadurch nochmals weniger Zellmembran-

permeabel, eine Elution des Farbstoffs ist somit ausgeschlossen. Gleichzeitig wird der 

Farbstoff durch Hydrolyse und Komplexierung lumineszenzaktiv, somit können Zellen 

durch diesen Fluoreszenz-Farbstoff angefärbt werden. Dabei ist Calcein-AM selektiv 

für vitale Zellen. Avitale Zellen zeichnen sich durch defekte Zellmembranen aus, so 

dass der eigentlich Zellmembran-impermeable Komplex-Farbstoff aufgrund der 

Defektzonen abdiffundiert und nicht in avitalen Zellen gehalten werden kann. Zudem ist 

die Funktionsfähigkeit der intrazellulären Esterasen bei avitalen Zellen deutlich 

reduziert, so dass gleichzeitig weniger Calcein zur Komplexbildung zur Verfügung steht 

(Bharti et al., 2004). 

 

 

 

Abb.7: Funktionsprinzip von Calcein-AM. 

Aus Wang et al., 1993. 

 

Färbung mit Calcein-AM 

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wird 1mg Calcein-AM von Calbiochem, 

Schwalbach, in 100µl DMSO von Sigma-Aldrich, Taufkirchen, gelöst, anschließend 

werden 1,1ml FCS zugegeben, die durchmischte Lösung à 40µl portioniert und bei –

80°C gelagert. Zur Anwendung in den Versuchen werden die 40µl nach dem Auftauen 

mit 2ml RPMI versetzt. Die zu untersuchenden Proben werden dann nach 

Inkubationszeiten in Zellkultur von 24 respektive 72h, dreifacher Waschung mit RPMI 

zur Entfernung nicht adhärenter Zellen auf den Implantaten und Überführung in frische 

6-Wells mit 400µl der aufbereiteten Farbstofflösung (etwa 14µg/ml Calcein-AM) 
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beschickt und für 30min unter Zellkulturbedingungen bei 37°C in wassergesättigter, 

5%iger CO2-Atmosphäre inkubiert. Es folgt das erneute zweimalige Waschen mit 

RPMI um Restfarbstoff zu eliminieren. Dann werden die Proben in den 6-Wells mit je 

4ml frischem RPMI pro Well mikroskopiert. 

Die Kontroll-Wells mit SAOS-2-Zellen ohne einliegende Probekörper werden nach dem 

gleichen Schema zur Mikroskopie vorbereitet, nur die Überführung in frische Wells war 

hier nicht möglich. 

 

Fluoreszenzmikroskopie und Auswertung 

Die fluoreszenzmikroskopischen Aufnahmen werden mit dem Mikroskop BX61 von 

Olympus, Hamburg, und der Digitalkamera ColorView II von Soft Imaging System, 

Münster, erstellt. Dabei werden für die einzelnen Proben standardisiert Photographien 

an fünf definierten Punkten der Implantatoberfläche durchgeführt. Die digitalisierten 

Bilder werden mit der Software AnalySIS 3.2 von Soft Imaging System, Münster, und 

Photoshop 5.0 von Adobe, Unterschleißheim, verarbeitet. 

 

   

Abb. 8: Schema der quantitativen Bildanalytik mit Cell-P. 

Links: Aufnahme von Calcein-AM-markierten Zellen. Mitte: Transformation in ein 

Schwarz-Weiß-Bild. Rechts: Festsetzung des Grauwertbereiches. 

Aus Bogdanski, 2005. 

 

Zur quantitativen Bestimmung von Zelladhärenz und Viabilität auf den Probekörpern 

werden die Fotografien der Implantatoberfläche mittels der Cell-P-Software von 

Olympus, Hamburg, analysiert. Die computergestützte Auswertung der Besiedlung 

durch Zellen basiert auf der Flächenauswertung von Grauwertbereichen. Dazu werden 

die Fluoreszenzbilder in Schwarz-Weiß-Bilder transformiert. Für die fluoreszierenden 

Zellen, deren Fläche summiert werden soll, wird ein Grauwertbereich festgesetzt, in 

dem alle Flächen berücksichtigt werden. Anschließend erfolgt die Ausmessung dieser 

Flächen, dabei wird der prozentuale Anteil der gefärbten Zellen an der Fläche des 
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Gesamtbildes berechnet. Der einmal festgesetzte Schwellenwert, oberhalb dessen die 

Grauwerte der Kolonisation durch Zellen zugeordnet werden, wird dabei für alle 

Versuche beibehalten. 

 

Statistik 

Von allen fluoreszenzmikroskopisch ausgewerteten Versuchen werden mindestens 

sechs unabhängige Analysereihen durchgeführt. Als Ergebnis werden das arithmetische 

Mittel sowie die Standardabweichung bestimmt. 

Zum Vergleich zwischen den Stichproben wird der zweiseitige Student-T-Test 

angewendet. Der Unterschied wird als signifikant erachtet, wenn die berechnete 

Irrtumswahrscheinlichkeit p<0,05 ist. Zur Adjustierung der Signifikanz wird für den 

vierfachen Vergleich im Rahmen der Versuchsreihe V2 eine Korrektur nach Bonferroni 

(Alpha-Niveau-Division) durchgeführt, damit gilt p<0,0125 als signifikant. 

Die Berechnung der Statistik erfolgt mit Excel 2010 von Microsoft, Redmond, WA, 

USA. 

 

3.6.2 Fluoreszenzphotometrie mit alamarBlue  

 

alamarBlue 

Durch Stoffwechselprozesse generieren vitale Zellen intrazellulär reduzierende 

Reaktionsbedingungen, Redoxindikatoren wie alamarBlue sind dadurch in der Lage den 

Metabolismus stoffwechselaktiver Zellen zu quantifizieren (Voytik-Harbin et al., 1998). 

Konkret kommt es bei Anwendung von alamarBlue in Zellkulturen zur Aufnahme des 

zellmembrangängigen Resazurin (oxidierte Form) in die Zellen, intrazellulär erfolgt 

aufgrund des reduzierenden Umfeldes die Umwandlung in Resorufin (reduzierte Form). 

Dieses zeichnet sich durch im Vergleich zu Resazurin geändertes Farb- und 

Fluoreszenz-Verhalten aus. Während Resazurin in Lösung dunkelblau imponiert und 

nur schwach fluoresziert, hat Resorufin eine rosa Färbung und fluoresziert bei 

Anregung von 540nm deutlich mit einem Emissionsmaximum von 590nm. Da 

Resofurin gleich dem Resazurin effektiv über die Zellmembran transportiert wird, kann 

es im Überstand leicht detektiert werden (Hamid et al., 2004). 
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Abb. 9: Funktionsprinzip von alamarBlue. 

In der reduzierenden Umgebung innerhalb von vitalen Zellen erfolgt die Umwandlung 

von Resazurin (oxidierte Form) in Resofurin (reduzierte Form). 

Aus Hamid et al., 2004. 

 

Anwendung von alamarBlue 

Nach 72h Inkubation in Zellkultur erfolgt die vorsichtige Entfernung des Überstandes 

an Kulturmedium, das dreimalige Waschen mit RPMI und das Überführen in frische 6-

Well-Plates. Nach Zugabe von 3ml RPMI werden die Wells mit 300µl alamarBlue von 

Serotec, Oxford, UK, versetzt und für 24h unter Zellkulturbedingungen bei 37°C in 

wassergesättigter, 5%iger CO2-Atmosphäre bebrütet. Es folgt das Abpipettieren des 

Überstandes, die Durchmischung desselben und die Entnahme von 100µl-Aliquots zur 

Überführung in 96-Multi-Well-Plates. Mittels eines FLUOstar Optima Mikroplatten-

Spektrometers von BMG Labtech, Offenburg, wird die Fluoreszenz bei 540nm 

Exzitation und 590nm Emission gemessen. Als negative Kontrolle dient mit alamarBlue 

versetztes, zellfreies Kulturmedium nach 24h Bebrütung bei 37°C, als positive 

Kontrolle dient der Überstand aus den Kontroll-Wells mit 72h bebrüteten SAOS-2-

Zellen ohne einliegende Probekörper, gleichfalls nach Waschung und 24h Bebrütung in 

RPMI/alamarBlue. 

 

Auswertung der Ergebnisse und Statistik 

Das Ergebnis der Fluoreszenzmessung wird in Relativen Fluoreszenzeinheiten (RFU) 

angegeben. Von jeder Probe werden vier Aliquots gemessen, der Mittelwert daraus geht 

in die statistischen Berechnungen ein. 

Die weitere Aufarbeitung der Daten verläuft dann hinsichtlich statistischer Berechnung 

und Prüfung der Signifikanz analog zur Auswertung des durch Fluoreszenzmikroskopie 
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gewonnen Datenmaterials und ist im entsprechenden Kapitel bereits ausführlich 

dargelegt. 

 

3.6.3 Rasterelektronenmikroskopie 

 

Die rasterelektronenmikroskopische Auswertung erfolgt am Zentralen REM (NA1/172) 

der Ruhr-Universität Bochum, Institut für Geologie, Mineralogie und Geophysik Raum, 

mit dem Gemini 1530 von LEO, Oberkochen 

Dazu werden die Proben nach 72h Inkubation in Zellkultur mehrfach mit PBS 

gewaschen. Dann erfolgt die Fixierung der Proben mit 3,7% Glutaraldehyd von Sigma-

Aldrich, Taufkirchen, in PBS für 15min. Nach zweimaliger Reinigung durch Einlegen 

in PBS für 5min werden die Zellen in aufsteigender Alkoholreihe entwässert (je 5min 

40%, 70%, 80%, 96% Ethanol). Es folgen die Aspiration des Alkohols und die 

Trocknung der Proben an der Luft für 24h.  

Nach dem Transport zum Zentralen REM erfolgt dort die Goldbeschichtung der Proben 

mittels Kathodenzerstäubungsanlage Sputter Coater S150 B von Edwards, West Sussex, 

UK. Diese ist erforderlich, da Zellen elektrische Isolatoren sind und den erzeugten 

Elektrodenstrahl im Hochvakuum-REM ohne die artifizielle elektrische Leitschicht 

nicht ableiten können. 
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4 Ergebnisse 

 

4.1 Kalkulation des Stichprobenumfangs  

 

Bei gleichbleibender Standardabweichung  führt eine höhere Anzahl an Messungen 

dazu, dass das Konfidenzintervall um einen unbekannten Mittelwert schmaler wird. Die 

Breite b des Konfidenzintervalls lässt sich für eine bestimmte Anzahl an Messungen n 

über den Ansatz der t-Verteilung berechnen (Papula, 2008): 

 

b = 2 * t *  /  n 

 

Dabei bezeichnet t einen spezifischen Koeffizienten der t-Verteilung, der seinerseits von 

der Anzahl der Messungen und dem gewählten Konfidenzniveau abhängt.  

Im Rahmen von Vorversuchen wird der Bewuchs von SAOS-2-Zellen auf 

unbehandelten Probekörpern der drei untersuchten Implantatmaterialien analysiert, als 

Kontrolle dient der Bewuchs in unbestückten Wells. Dabei wird genau wie in den 

eigentlichen Versuchsreihen entsprechend dem im Kapitel Material und Methoden 

dargelegtem Konzept verfahren. Nach 24h in Zellkultur erfolgt die Calcein-AM-

Färbung und die fluoreszenzmikroskopische Ermittlung der bewachsenen Flächen. Die 

Ergebnisse dieser Versuche werden bei der Kalkulation der erforderlichen 

Mindestanzahl an Messungen zu Grunde gelegt. 

 

 

Tabelle 9: Auswertung Flächenbewuchs unbehandelter Prüfkörper (Vorversuch). 

Angabe in Prozent bewachsener Fläche. Das n steht für die jeweils nicht behandelten 

Proben. 

 

Material Behandlung Mittelwert Standardabweichung Stichprobenumfang 

 

Ti6Al4V n  12,33   1,8     3 

Ti6Al7Nb n  11,62   2,41     3 

Stahl  n  10,51   2,76     3 

Kontrolle   10,27   2,59     3 
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Für n = 6 Messungen ergibt sich gemäß einschlägiger Literatur bei einem gewählten 

Konfidenzniveau von 95% und zweiachsiger Versuchsanordnung ein spezifischer 

Koeffizient der t-Verteilung t = 2,571 (Papula, 2008). Gemäß oben aufgeführter Formel 

ergibt sich damit für die Breite des Konfidenzintervalls b bei n = 6 Versuchen und der 

ungünstigsten, also höchsten, ermittelten Standardabweichung aus den Vorversuchen  

= 2,76 wie folgt: 

 

b (n = 6) = 2 * 2,571 * 2,76 /  6  5,79 

 

Bei zweiachsiger Versuchsanordnung würde der prozentuale Flächenbewuchs demnach 

mit 95% Konfidenz auf etwa +/- 3% genau bestimmt werden. Dies scheint vor dem 

Hintergrund eines Gesamtbewuchses von über 10% akzeptabel und n = 6 Messungen 

erscheinen gleichfalls vom logistischen Aufwand vertretbar. 
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4.2 Ergebnisse zur Oberflächenaktivierung 

 

4.2.1 Fluoreszenzmikroskopie nach Calcein-AM-Färbung 

 

Die Auswertung der von SAOS-2-Zellen bewachsenen Fläche nach 24h in Kultur zeigt 

für keines der drei genutzten Implantatmaterialien signifikante Unterschiede (p<0,05) 

zwischen plasmabehandelten Proben und unbehandelten Referenzproben. Bei den 

Titanlegierungen ist eine Tendenz zur besseren Adhäsion bei plasmabehandelten Proben 

nachweisbar mit p=0,35 für Ti6Al4V und p=0,18 für Ti6Al7Nb, beim Stahl sind im 

Gegensatz dazu die unbehandelten Proben tendenziell stärker bewachsen, mit p=0,08 

(Tab. 10, Abb. 10a). 

Gleichsam zeigen sich nach 72h in Zellkultur keine signifikanten Unterschiede 

zwischen plasmabehandelten Proben und unbehandelten Referenzproben. Hier ist für 

alle getesteten Materialien eine Tendenz zum stärkeren Flächenbewuchs bei 

behandelten Proben nachweisbar, mit p=0,07 für Ti6Al4V, p=0,07 für Ti6Al7Nb und 

p=0,20 für Stahl (Tab. 11, Abb. 10b). 

Nimmt man jedoch zur Erhöhung des Stichprobenumfanges alle drei getesteten Metalle 

zusammen, zeigen die plasmabehandelten Prüfkörper einen signifikant stärkeren 

Bewuchs als die unbehandelten Referenzproben, mit p=0,02 nach 24h und p<0,01 nach 

72h (Tab. 10, Tab. 11).  

 

 

Tabelle 10: Auswertung Flächenbewuchs nach Oberflächenaktivierung (Tag 1). 

Angabe in Prozent bewachsener Fläche. 

 

Material Behandlung Mittelwert Standardabweichung Stichprobenumfang 

 

Ti6Al4V p  11,09   3,23     7 

Ti6Al4V n  10,31   4,03     7 

 

Ti6Al7Nb p  12,60   4,36     6 

Ti6Al7Nb n  11,33   4,34     6 
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Stahl  p    9,84   4,40     7 

Stahl  n  10,83   3,29     7 

 

alle Metalle p  11,45   3,51   20 

alle Metalle n  10,45   4,07   20 

 

Kontrolle     9,25   3,22     7 

 

 

Tabelle 11: Auswertung Flächenbewuchs nach Oberflächenaktivierung (Tag 3). 

Angabe in Prozent bewachsener Fläche. 

 

Material Behandlung Mittelwert Standardabweichung Stichprobenumfang 

 

Ti6Al4V p  23,91   5,61     6 

Ti6Al4V n  22,12   6,14     6 

 

Ti6Al7Nb p  21,19   4,06     6 

Ti6Al7Nb n  18,98   4,03     6 

 

Stahl  p  29,42   6,76     7 

Stahl  n  27,26   4,81     7 

 

alle Metalle p  25,01   6,43   19 

alle Metalle n  23,02   5,95   19 

 

Kontrolle   22,41   4,63     7 

 

 



43 

 

 

Abb. 10: Auswertung Flächenbewuchs nach Oberflächenaktivierung. 

10a (oben): 24h Inkubation; 10b (untern): 72h Inkubation. Hellblau: jeweils 

plasmabehandelt p, violett: jeweils nicht plasmabehandelt n. 

 

4.2.2 Fluoreszenzphotometrie mit alamarBlue 

 

Nach 72h Stunden in Zellkultur wird der Substratumsatz der SAOS-2 im alamarBlue-

Assay von plasmabehandelten Proben und nicht behandelten Proben verglichen. Dabei 

kann für keines der getesteten Metalle ein signifikanter Unterschied (p<0,05) in der 

Stoffwechselaktivität zwischen behandelten und unbehandelten Proben nachgewiesen 
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werden. Bei allen Materialien zeigt sich eine Tendenz zum höheren Substratumsatz bei 

den behandelten Probekörpern mit p=0,36 für Ti6Al4V, p=0,37 für Ti6Al7Nb und 

p=0,11 für den rostfreien Stahl (Tab. 12, Abb. 11). 

Analog zur Auswertung mittels Fluoreszenzmikroskopie kann auch hier nach 

Zusammenfügen der Ergebnisse für die drei getesteten Implantatmaterialien mit 

entsprechender Erhöhung des Stichprobenumfangs gezeigt werden, dass auf 

plasmabehandelten Prüfkörper ein signifikant höherer Substratumsatz vorliegt mit 

p=0,03 (Tab. 12). 

 

 

Tabelle 12: Auswertung der Stoffwechselaktivität nach Oberflächenaktivierung. 

Angabe in Relativen Fluoreszenzeinheiten. 

 

Material Behandlung Mittelwert Standardabweichung Stichprobenumfang 

 

Ti6Al4V p  42250   1462     6 

Ti6Al4V n  41702   1526     6 

 

Ti6Al7Nb p  43075   2074     6 

Ti6Al7Nb n  42620   1731     6 

 

Stahl  p  24771   1807     6 

Stahl  n  23580   2707     6 

 

alle Metalle p  36699   8849   18 

alle Metalle n  35967   9225   18 

 

Kontrolle   54602   1155     6 
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Abb. 11: Auswertung der Stoffwechselaktivität nach Oberflächenaktivierung. 

Hellblau: jeweils plasmabehandelt p, violett: jeweils nicht plasmabehandelt n 

 

4.2.3 Rasterelektronenmikroskopie  

 

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen der SAOS-2-Zellen auf den jeweiligen 

Implantatmaterialien werden nach 72h Inkubation in Zellkultur und entsprechender 

Präparation angefertigt. Hiermit sollen feinstrukturelle Unterschiede in der zellulären 

Kolonisation nachgewiesen werden. 

In den Übersichtsaufnahmen lässt sich für alle drei untersuchten Materialien ein 

quantitativ etwa gleicher zellulärer Bewuchs bei plasmabehandelten und unbehandelten 

Oberflächen nachweisen (Abb. 12a, Abb. 12b). Bei stärkerer Vergrößerung kann bei 

den SAOS-2-Zellen die Ausbildung von Pseudopodien sowie vereinzelt die Abflachung 

der Zellen beobachtet werden. Dies wird als Ausdruck einer suffizienten Adhäsion an 

das Implantatmaterial gewertet. Hierbei zeigt sich einheitlich für alle Materialien, dass 

die Zellen auf plasmabehandelten Proben deutlich mehr und stärkere Pseudopodien 

ausbilden und gleichsam viel häufiger aus der kugeligen Form in eine abgeflachte 

Konformation übergehen (Abb. 12c, Abb. 12e) als dies bei Zellen auf unbehandelten 

Proben der Fall ist (Abb. 12d, Abb. 12f). Insgesamt erscheint also die Adhäsion der 

Zellen für alle drei getesteten Metalle auf den plasmabehandelten Materialoberflächen 

qualitativ besser zu sein.     

 

 



46 

 

 

Abb. 12: REM nach Oberflächenaktivierung. 

Links von oben nach unten (12a, 12c, 12e): plasmabehandelte Proben in ansteigender 

Vergrößerung; Rechts von oben nach unten (12b, 12d, 12f): unbehandelte Proben in 

jeweils vergleichbarer Vergrößerung. Exemplarische Aufnahmen, hier Ti6Al7Nb. 

 

4.2.4 Zusammenfassung der Ergebnisse 

 

In der Fluoreszenzmikroskopie nach Calcein-AM-Färbung können einheitlich für alle 

drei untersuchten Implantatmaterialien keine signifikanten Unterschiede im Bewuchs 

mit SAOS-2-Zellen zwischen plasmabehandelten Proben und nicht behandelten 
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Referenzproben nachgewiesen werden. Für die beiden Titanlegierungen zeigen sich 

nach 24h und 72h eine Tendenz zur stärkeren Kolonisation auf den plasmabehandelten 

Proben, beim rostfreien Stahl sind nach 24h die unbehandelten, nach 72h die 

behandelten Prüfkörper tendenziell stärker bewachsen. 

Im Gegensatz dazu zeigt sich nach Erhöhung des Stichprobenumfangs durch 

Zusammenfügen der Ergebnisse für alle drei untersuchten Materialien ein signifikant 

besserer Bewuchs auf plasmabehandelten Proben gegenüber unbehandelten Proben, 

sowohl nach 24h als auch nach 72h. 

Gleichfalls kann in der Fluoreszenzphotometrie mit alamarBlue für kein Metall ein 

signifikanter Unterschied im Substratumsatz nach 72h herausgearbeitet werden. Sowohl 

bei den Werkstoffen auf Titanbasis als auch beim Stahl zeigt sich eine Tendenz zu 

höherem Substratumsatz auf den plasmabehandelten Oberflächen. 

Die weitere Aufarbeitung der Daten erbringt, dass eine Erhöhung des 

Stichprobenumfangs durch Zusammenfassen der Resultate für die drei eingesetzten 

Materialien auch hier einen signifikanten Unterschied zwischen plasmabehandelten 

Proben und unbehandelten Referenzproben zugunsten der behandelten Prüfkörper 

nachweisen kann.  

Die rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen nach 72h in Zellkultur können in 

Übereinstimmung mit den vorgenannten Ergebnissen orientierend einen quantitativ 

gleichen Bewuchs mit SAOS-2-Zellen bei behandelten und unbehandelten Proben 

aufzeigen. Bei der feinstrukturellen Betrachtung hingegen zeigen Zellen auf den 

plasmabehandelten Oberflächen eine ausgeprägtere Ausbildung von Pseudopodien und 

in höherem Maße eine abgeflachte Zellmorphologie. Dies wird als Ausdruck einer 

qualitativ besseren Adhäsion gewertet. Insgesamt lassen sich die geschilderten 

Beobachtungen für alle drei untersuchten Materialien in gleichem Maße machen. 
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4.3 Ergebnisse der Beschichtung nach Oberflächenaktivierung 

 

4.3.1 Kollagenbeschichtung 

 

Die Ausprägung der Kollagenbeschichtung auf Ti6Al7Nb und Stahl mit oder ohne 

vorherige Plasmabehandlung wird nach Färbung mit Fuchsinrot untersucht. Die 

erzielten Ergebnisse sind dabei derart eindeutig, dass die Auswertung ohne weitere 

Quantifizierung mit dem bloßen Auge erfolgt.  

 

Abb. 13: Fuchsinfärbung der Kollagenbeschichtung vor Zellkultur. 

13a (oben links): plasmabehandelt, kollagenbeschichtet; 13b (oben rechts): 

plasmabehandelt, nicht kollagenbeschichtet; 13c (unten links): nicht plasmabehandelt, 

kollagenbeschichtet; 13d (unten rechts): nicht plasmabehandelt, nicht 

kollagenbeschichtet. Exemplarische Aufnahmen auf Ti6Al7Nb. 
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Abb. 14: Fuchsinfärbung der Kollagenbeschichtung nach Zellkultur. 

14a (oben links): plasmabehandelt, kollagenbeschichtet; 14b (oben rechts): 

plasmabehandelt, nicht kollagenbeschichtet; 14c (unten links): nicht plasmabehandelt, 

kollagenbeschichtet; 14d (unten rechts): nicht plasmabehandelt, nicht 

kollagenbeschichtet. Exemplarische Aufnahmen auf Ti6Al7Nb. 

 

Plasmabehandelte, kollagenbeschichtete Proben (Interventionsgruppe pk) zeigen eine 

gute Anfärbbarkeit durch den Farbstoff. Die Färbung der Oberfläche ist nicht immer 

ganz homogen, aber quantitativ bei weitem am deutlichsten ausgeprägt (Abb. 13a). 

Auch Proben, die zunächst 72h in Zellkultur einliegen, zeigen eine gleichartig 

ausgeprägte, kräftige Färbung (Abb. 14a). 

Demgegenüber zeigen mit Kollagensuspension inkubierte Prüfkörper ohne vorherige 

Plasmabehandlung (Interventionsgruppe nk) eine deutlich schwächer ausgeprägte 

Anfärbbarkeit. Der Farbstoff zeige eine sehr inhomogene Verteilung auf der 

Metalloberfläche mit großen Defektarealen (Abb. 13c). Auf Proben, die zunächst 72h in 

Zellkultur gehalten werden, kannte keine flächige Anfärbung nachgewiesen werden. 

Hier finden sich bestenfalls einige kleinere Farbstoffkonglomerate (Abb. 14c).  

Auf Prüfkörpern, die mit der Referenzlösung anstelle der Kollagensuspension inkubiert 

werden, lässt sich keine sichere Anfärbung wie bei den vorgenannten Gruppen 
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nachweisen. Hier findet sich sowohl auf den plasmabehandelten (Interventionsgruppe 

px) als auch auf den unbehandelten Proben (Interventionsgruppe nx) allenfalls ein 

blasser, wolkiger Film auf den Proben (Abb. 13b und 13d). Auch nach Inkubation 

dieser Proben in Zellkultur gelingt erwartungsgemäß kein Farbstoffnachweis (Abb. 14b 

und 14d). 

 

4.3.2 Fluoreszenzmikroskopie nach Calcein-AM-Färbung 

 

Bei der Auswertung der Ergebnisse nach Calcein-AM-Färbung wird ein 

Signifikanzniveau von p<0,05 zugrunde gelegt. Wegen des vierfachen Vergleichs aus 

einem gemeinsamen Datensatz (Interventionsgruppen pk, px und nk gegenüber nx und 

zusätzlich Interventionsgruppe pk gegenüber nk) erfolgt eine Korrektur nach Bonferroni 

mit Anpassung des Alpha-Niveaus auf  

 

0,05 / 4 = 0,0125.  

 

Bei den anstehenden Vergleichen kann dementsprechend erst bei p<0,0125 tatsächlich 

von signifikanten Unterschieden ausgegangen werden.  

Nach 24h in Kultur zeigt die Auswertung des Flächenbewuchses für die Legierung 

Ti6Al7Nb einen signifikant stärkeren Bewuchs mit SAOS-2-Zellen für 

plasmabehandelte, kollagenbeschichtete Proben (pk) verglichen mit nicht 

vorbehandelten, kollagenbeschichteten Exemplaren (nk) mit p=0,01. Der Vergleich von 

Prüfkörpern der Interventionsgruppe pk mit gänzlich unbehandelten Proben (nx) 

erbringt hingegen lediglich eine Tendenz zum besseren Wachstum für die Plasma-

behandelten und kollagenbeschichteten Implantatmaterialien mit p=0,03, aufgrund der 

erforderlichen Anpassung des Alphaniveaus kann hier jedoch kein signifikant höherer 

Bewuchs konstatiert werden. Ferner zeigt sich auch bei den nur plasmabehandelten (px) 

und den nur kollagenbeschichteten Proben (nk) eine leichte Tendenz zu besserem 

Wachstum im Vergleich mit unbehandelten Proben mit p=0,08 respektive p=0,74, aber 

die Unterschiede sind ohne statistische Signifikanz (Tab . 13, Abb. 16a).  

Bei der analogen Auswertung für Stahl nach 24h zeigt sich ein signifikant stärkerer 

Bewuchs bei Proben der Interventionsgruppe pk verglichen mit unbehandelten Proben, 

dabei ist p=0,01. Prüfkörper der Gruppen px und nk zeigen wie bei der Titanlegierung 

ein tendenziell höheren Flächenbewuchs im Vergleich mit unbehandelten Proben, die 
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Unterschiede sind mit p=0,13 bzw. p=0,31 aber nicht signifikant. Im Vergleich von 

plasmabehandelten und nicht vorbehandelten Prüfkörpern mit nachfolgender 

Kollagenbeschichtung (pk vs. nk) zeigt sich zwar eine Tendenz zu verstärkter 

Kolonisierung der vorbehandelten Proben, diese ist jedoch, anders als bei der 

Titanlegierung, nicht signifikant mit p=0,05 (Tab. 13, Abb. 17a). 

Die Auswertung der Ergebnisse nach einer Inkubationszeit von 72h in Zellkultur zeigt 

für Ti6Al7Nb einen signifikant stärkeren Flächenbewuchs durch SAOS-2-Zellen für 

plasmabehandelte und kollagenbeschichtete Proben im Vergleich zu gänzlich 

unbehandelten Proben mit p=0,01. Auch zeigen Prüfkörper der Interventionsgruppen px 

und nk einen stärkeren Bewuchs als unbehandelte Proben, jedoch sind die Unterschiede 

hier nicht signifikant mit p=0,11 und p=0,32. Zudem zeigt sich ein vermehrter Bewuchs 

auf Metallkörpern, die vor Kollagenbeschichtung plasmabehandelt wurden (pk), 

verglichen mit solchen, die ohne vorherige Plasmabehandlung kollagenbeschichtet 

wurden (nk). Jedoch ist der Unterschied im Gegensatz zu der Auswertung nach einem 

Tag Inkubation hier nicht signifikant mit p=0,17 (Tab. 14, Abb. 15, Abb. 16b). 

Bei der Stahllegierung entsprechen die Verhältnisse nach 72h denen nach 24h. Die 

Proben der Gruppe pk zeigen signifikant mehr Flächenbewuchs als unbehandelte 

Proben (nx) mit p=0,01. Demgegenüber lässt sich für Proben der Interventionsgruppen 

px und nk zwar ein tendenziell stärkeres Zellwachstum belegen als bei unbehandelten 

Proben, hier liegt jedoch mit p=0,05 und p=0,35 keine Signifikanz vor. Auch zeigen bei 

den kollagenbeschichteten Prüfkörpern die vorher plasmabehandelten Proben ein 

stärkeres Wachstum. Dies ist aber nicht signifikant mit p=0,19 (Tab. 14, Abb. 17b). 
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Abb. 15: Fluoreszenzmikroskopie nach Kollagenbeschichtung. 

15a (oben links): plasmabehandelt, kollagenbeschichtet; 15b (oben rechts): 

plasmabehandelt, nicht kollagenbeschichtet; 15c (unten links): nicht plasmabehandelt, 

kollagenbeschichtet; 15d (unten rechts): unbehandelt. Jeweils nach 72h Inkubation. 

Exemplarische Aufnahmen von Ti6Al/Nb. 

 

 

Tabelle 13: Auswertung Flächenbewuchs nach Kollagenbeschichtung (Tag 1). 

Angabe in Prozent bewachsener Fläche. 

 

Material Behandlung Mittelwert Standardabweichung Stichprobenumfang 

 

Ti6Al7Nb pk  13,02   5,76     7 

Ti6Al7Nb px  10,83   3,29     7 

Ti6Al7Nb nk  10,00   4,18     7 

Ti6Al7Nb nx    9,84   4,40     7 
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Stahl  pk  12,58   4,58     6 

Stahl  px  10,61   7,25     6 

Stahl  nk  10,53   3,86     6 

Stahl  nx    7,81   3,08     6 

 

Kontrolle     9,25   3,22     7  

 

 

Tabelle 14: Auswertung Flächenbewuchs nach Kollagenbeschichtung (Tag 3). 

Angabe in Prozent bewachsener Fläche. 

 

Material Behandlung Mittelwert Standardabweichung Stichprobenumfang 

 

Ti6Al7Nb pk  20,30   1,84     6 

Ti6Al7Nb px  18,57   4,58     6 

Ti6Al7Nb nk  18,06   4,66     6 

Ti6Al7Nb nx  16,74   2,98     6 

 

Stahl  pk  23,18   3,17     6 

Stahl  px  20,76   4,95     6 

Stahl  nk  20,62   5,36     6 

Stahl  nx  18,49   3,77     6 

 

Kontrolle   18,30   3,40     6  
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Abb. 16: Auswertung Flächenbewuchs nach Kollagenbeschichtung für Ti6Al7Nb. 

16a (oben): 24h Inkubation; 16b (unten): 72h Inkubation 
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Abb. 17: Auswertung Flächenbewuchs nach Kollagenbeschichtung für Stahl. 

17a (oben): 24h Inkubation; 17b (unten): 72h Inkubation. 

 

4.3.3 Fluoreszenzphotometrie mit alamarBlue 

 

Bei der Bewertung der Ergebnisse nach Durchführung des alamarBlue-Assays erfolgt 

gleichfalls die unter 3.3.2 ausführlich geschilderte Korrektur des Signifikanzniveaus p 

<0,05 nach Bonferroni. Somit kann auch hier erst bei p<0,0125 tatsächlich von 

Signifikanz ausgegangen werden.  

Dabei zeigt die Quantifizierung des Substratumsatzes nach 72h in Zellkultur für die 

Titanlegierung, dass die Interventionsgruppen pk, px und nk zwar alle einen tendenziell 

höheren Stoffwechselumsatz hatten als bei den nicht behandelten Proben, die 
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Unterschiede jedoch nicht signifikant waren mit p=0,07 für pk, p=1,00 für px und 

p=0,41 für nk. Ferner zeigt bei den kollagenbeschichteten Proben der Vergleich 

zwischen zuvor plasmabehandelten (pk) und unbehandelten (nk) Proben eine Tendenz 

zu höherem Substratumsatz bei plasmabehandelten Prüfkörpern, aber auch hier sind die 

Ergebnisse letztlich nicht signifikant mit p=0,11 (Tab. 15, Abb. 18a). 

Beim Stahl lässt sich gleichfalls eine höhere Stoffwechselaktivität von 

plasmabehandelten und kollagenbeschichteten Proben (pk) gegenüber unbehandelten 

Proben (nx) nachweisen; mit p=0,01 sind die Unterschiede hier bei Korrektur nach 

Bonferroni zum Niveau p=0,05 signifikant. Des Weiteren zeigen auch nur 

plasmabehandelte (px) und nur kollagenbeschichtete Proben (nk) einen vermehrten 

Substratumsatz verglichen mit unbehandelten Proben, hier sind die Ergebnisse jedoch 

nicht signifikant mit p=0,36 und p=0,16. Im direkten Vergleich der 

kollagenbeschichteten Proben pk und nk zeigen sich keine signifikanten Unterschiede, 

hier besteht lediglich eine Tendenz zu stärkerer Stoffwechselaktivität bei 

vorbehandelten Proben, also denen der Interventionsgruppe pk mit p=0,34 (Tab. 15, 

Abb. 18b). 

 

 

Tabelle 15: Auswertung der Stoffwechselaktivität nach Kollagenbeschichtung. 

Angabe in Prozent bewachsener Fläche. 

 

Material Behandlung Mittelwert Standardabweichung Stichprobenumfang 

 

Ti6Al7Nb pk  42612   1994     6 

Ti6Al7Nb px  40904   1340     6 

Ti6Al7Nb nk  40908   2241     6 

Ti6Al7Nb nx  39926   1156     6 

 

Stahl  pk  22478   1559     6 

Stahl  px  19721   1470     6 

Stahl  nk  21098   3017     6 

Stahl  nx  19012   1249     6 

 

Kontrolle   55045   1413     6 
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Abb. 18: Auswertung der Stoffwechselaktivität nach Kollagenbeschichtung. 

18a (oben): Ti6Al7Nb; 18b (unten): Stahl.  

 

4.3.4 Zusammenfassung der Ergebnisse 

 

Nach Anfärbung mit Fuchsinrot zeigen die plasmabehandelten und anschließend 

kollagenbeschichteten Probekörper (pk) eine kräftige, wenn auch etwas inhomogene 

Färbung. Diese lässt sich auch dann noch nachweisen, wenn die Proben für 72h in 

Zellkultur inkubiert werden. Demgegenüber zeigen kollagenbeschichtete Proben ohne 

vorherige Plasmabehandlung (nk) eine weniger ausgeprägte, deutlich inhomogene 

Färbung. Auch zeige sich eine geringere Dauerhaftigkeit der Beschichtung, nach 72h in 
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Zellkultur kann die Farbe nur noch in Spuren nachgewiesen werden. Die 

Kontrollgruppen px und nx, die nicht mit Kollagen beschichtet werden, zeigen keine 

relevante Anfärbung. 

Die Auswertung der Fluoreszenzmikroskopie nach Calcein-AM-Färbung ergibt für 

Ti6Al7Nb nach 72h und für die Stahllegierung nach 24h und 72h Inkubation 

gleichermaßen einen signifikant stärkeren Bewuchs von plasmabehandelten, 

kollagenbeschichteten Implantatmaterialien (pk) verglichen mit unbehandelten Proben 

(nx). Die Interventionsgruppen px und nk zeigen im Vergleich mit unbehandelten 

Proben (nx) eine Tendenz zu stärkerem Zellwachstum, die Unterschiede sind jedoch 

nicht signifikant. Der Vergleich zwischen den Interventionsgruppen pk und nk zeigt 

gleichfalls keine signifikanten Unterschiede, hier lässt sich jeweils nur eine Tendenz zu 

höherem Flächenbewuchs bei zuvor plasmabehandelten Proben nachweisen. 

Demgegenüber kann für die Titanlegierung nach 24h eine signifikant stärkere 

Kolonisierung der plasmabehandelten und anschließend kollagenbeschichteten 

Prüfkörper (pk) verglichen mit den kollagenbeschichteten Proben ohne Vorbehandlung 

(nk) aufgezeigt werden. Ein signifikant höherer Bewuchs der Proben dieser 

Interventionsgruppe pk verglichen mit gänzlich unbehandelten Proben (nx) kann jedoch 

aufgrund einer erforderlichen Korrektur des Signifikanzniveaus nach Bonferroni nicht 

nachgewiesen werden. Ansonsten zeigen sich für die Interventionsgruppen px und nk 

gegenüber unbehandelten Proben (nx) die gleichen Tendenzen zu besserem Wachstum 

wie nach 72h bzw. wie beim Stahl, aber auch hier sind die Unterschiede letztlich nicht 

signifikant. 

Auch die Fluoreszenzphotometrie mit alamarBlue zeigt für Stahl einen signifikant 

höheren Stoffwechselumsatz der plasmabehandelten, kollagenbeschichteten Proben (pk) 

verglichen mit unbehandelten Proben. Bei der Titanlegierung kann hier lediglich eine 

Tendenz in diese Richtung nachgewiesen werden. Der Vergleich zwischen Proben der 

Gruppen px und nk mit unbehandelten Proben (nx) erbringt für beide Metalle keine 

signifikanten Unterschiede, lediglich eine Tendenz zu Gunsten der behandelten Proben. 

Auch zeigen sich bei beiden Legierungen gleichermaßen keine signifikanten 

Unterschiede zwischen plasmabehandelten (pk) und nicht plasmabehandelten, 

kollagenbeschichteten Proben (nk). Hier lässt sich jeweils nur eine Tendenz zu höherer 

Stoffwechselaktivität bei den mit Plasma vorbehandelten Implantaten nachweisen. 
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5 Diskussion 

 

5.1 Material und Methoden 

 

5.1.1 Implantatmaterialien 

 

Die Auswahl der verwendeten metallischen Implantatmaterialien erfolgt nach deren 

Verbreitung und praktischer Relevanz im Bereich Orthopädie und Unfallchirurgie 

(Frosch and Stuermer, 2006). Kobaltlegierungen werden nicht berücksichtigt. Hier 

bestehen erhebliche Überschneidungen mit dem rostfreien Stahl, sowohl in den 

Anwendungsgebieten als auch in der Materialcharakteristik. Der Schwerpunkt wird 

zunächst auf Titanlegierungen gelegt, diese gelten per se als vergleichsweise gut 

biokompatibel (Bronzino, 2006). 

In der Versuchsreihe V2 wird nur eine der beiden Titanlegierungen aus der 

Versuchsreihe V1 weiterverwendet, das niobhaltige Ti6Al7Nb. vanadiumhaltige 

Titanlegierungen rücken aufgrund von toxikologischen Bedenken im Bereich der 

Implantologie zunehmend in den Hintergrund (Balazic and Kopac, 2007). Da sich im 

Rahmen der ersten Versuchsreihe V1 keine relevanten Unterschiede zwischen den 

beiden Titanlegierungen in der Folge der Plasmabehandlung zeigen, wird im Weiteren 

aus praktischen Gründen auf die weniger relevante Ti6Al4V-Legierung verzichtet. 

Durch mechanisches Polieren wird mit guter Reproduzierbarkeit eine vergleichsweise 

glatte Oberfläche geschaffen. Neben übergeordneten Profilierungen im Bereich um 

100µm (Boyan et al., 1999) und untergeordneten Nanostrukturierungen mit einer 

mittleren Rauheit Rα von 0,01 bis 0,1 µm, die die Ausrichtung der Zellen beeinflussen 

(Giljean et al., 2012), gelten für Fremdoberflächen mittlere Rauheitswerte im µm-

Bereich als günstig für Zelladhärenz und die sekundäre Osteointegration (Schwartz et 

al., 2008). Eine gezielte Strukturierung der Implantatoberflächen in diesen Bereichen ist 

ein zentraler Ansatzpunkt zur Optimierung der Biokompatibilität von Fremdmaterial. 

Techniken wie das (Selektive) Elektronenstrahlschmelzen (S)EBM ermöglichen hier die 

Anfertigung exakt definierter, teilweise sogar patientenspezifischer Oberflächen. Derart 

hergestellte Implantate erreichen in experimentellen Untersuchungen in vitro und in 

vivo gute zelluläre Adhäsion, Proliferation und letztlich Osteokonduktion, die selbst 

durch eine Beschichtung mit Hydroxylapatit nicht weiter optimiert werden können (Li 
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et al., 2012). Derzeit sind jedoch für den Bereich Orthopädie und Unfallchirurgie 

einfache Profilschwankungen im Bereich von 3-5µm typisch (Zweymüller et al., 1988), 

also Strukturierung im Bereich etwas unterhalb der Größe einzelner eukaryontischer 

Zellen. Der vergleichsweise geringe mittlere Rauheitswert von 0,5µm in der 

vorliegenden Arbeit wird gewählt, um die Adhärenz der Zellen zu erschweren und 

dadurch Unterschiede hinsichtlich der Zellkolonisation deutlicher herausstellen zu 

können.  

Dies erfolgt vor dem Hintergrund der zu erwartenden Begünstigung der Zelladhärenz 

im Vergleich zu den Verhältnissen in vivo. Während die potentiell zur Kolonisation 

bereit stehenden Zellen im lebenden Gesamtorganismus bedingt durch Gravitation und 

Flüssigkeitsströmungen durchaus Kräfte erfahren, die einer Adhärenz entgegenwirken 

können, wirkt in den Wells, die im Rahmen der vorliegenden Arbeit bestückt wurden, 

die Gravitationskraft auf die Zellen in Richtung des flach eingelegtem Implantats, und 

abführende Strömungen sind während der Inkubation minimal. Bei Betrachtung der 

Ergebnisse zeigt sich dann auch tatsächlich eine insgesamt günstige Ausgangslage für 

eine zelluläre Kolonisation in den Versuchen trotz glatter Metalloberfläche, denn auch 

auf den unbehandelten Proben ist der zelluläre Bewuchs etwa dem zur Kontrolle 

durchgeführten Wuchs in den 6-Wells vergleichbar.   

Im Zusammenhang mit der vergleichsweise glatten Metalloberfläche ist anzumerken, 

dass glatte Objektoberflächen keinesfalls zwingende Voraussetzung für die 

Durchführung einer Niederdruckplasmabehandlung sind. Es kann gezeigt werden, dass 

durch die Generierung eines homogenen Plasmas auch die Behandlung sehr komplex 

strukturierter, poröser Materialien möglich ist (Halfmann et al., 2007). 

Aus ökonomischen Gründen werden die Probekörper mehrfach wiederverwendet. Dabei 

zeigt sich im Verlauf keine sichtbare Alteration des Materials. Mittels 

Tropfenkonturanalyse kann gezeigt werden, dass die Oberflächeneigenschaften auch 

durch mehrfaches Recycling nicht beeinträchtigt werden. Gleichsam zeigt sich bei der 

Auswertung der Versuchsergebnisse keine offensichtliche Beeinflussung der Messwerte 

durch Mehrfachnutzung. 

 

5.1.2 Plasmabehandlung 

 

Niederdruckplasmen können aufgrund ihrer spezifischen Eigenschaften zur Sterilisation 

von Medizinprodukten eingesetzt werden. Dabei nutzt man die unter den extremen 
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Reaktionsbedingungen entstehenden reaktiven Teilchen und die entstehende, 

energiereiche, elektromagnetische Strahlung, um Mikroorganismen abzutöten (Moisan 

et al., 2001). Durch Einstellung der Plasmaparameter Gasdruck p, Plasmaleistung P und 

Behandlungszeit t kann primär die Intensität der Plasmabehandlung variiert werden, die 

Modifikation der Gasmischung bewirkt demgegenüber zunächst eine qualitative 

Veränderung der Behandlung, da hierdurch die Generierung unterschiedlicher reaktiver 

Teilchen und eine Verschiebung des Spektrums der elektromagnetischen Strahlung  

bedingt wird (Lerouge et al., 2000). 

Aufgrund der Vorreiterrolle der Sterilisation als Anwendungsgebiet von 

Niederdruckplasmen in der Medizintechnik und vor dem Hintergrund der Möglichkeit, 

die Oberflächenaktivierung ggf. mit einer Sterilisation des Implantatmaterials zu 

kombinieren, wird bei der Auswahl der Behandlungsparameter auf in der 

Plasmasterilisation etablierte Einstellungen zurückgegriffen. Hier liefert besonders die 

Zumischung von Wasserstoff zu Argon als Trägergas gute Resultate bezüglich der 

Keimreduktion (Hauser et al., 2008). Für die in der vorliegenden Arbeit gewählten 

Einstellungen der Behandlungsparameter ist gleichsam bereits in Studien mittels 

Tropfenkonturanalyse eine deutliche Oberflächenaktivierung von Implantatmaterialien 

aus Titanlegierungen und rostfreiem Stahl nachgewiesen (Hauser et al., 2009a). Die 

SFE, ermittelt nach OWRK, kann in der zitierten Arbeit durch die Plasmabehandlung 

von etwa 45mN/m für die Titanlegierungen, respektive von etwa 40mN/m für den 

verwendeten rostfreien Stahl auf über 70mN/m gesteigert werden. Die nach 

Plasmabehandlung erzielten Werte kommen damit in diesen Versuchen der methodisch 

bedingten Obergrenze der Messbarkeit von 72mN/m - definiert durch die 

Oberflächenspannung des Wassers - sehr nahe.  

Die Weiterbehandlung der Probekörper nach Plasmabehandlung wird zeitnah 

durchgeführt, da die induzierte Oberflächenaktivierung der metallischen 

Implantatmaterialien mit fortschreitender Zeit nach Plasmabehandlung abklingt. 

Aufgrund der diesbezüglich ermittelten Halbwertszeiten im Bereich von etwa 60h für 

die angewendeten Einstellungen der Behandlungsparameter (Hauser et al., 2009a) und 

der zügigen Weiterbehandlung der Proben innerhalb von 60 bis 90min, kann jedoch bei 

den vorliegenden Versuchen von einer weiterhin adäquaten Aktivierung der 

Probekörperoberflächen zu Beginn der Weiterbehandlung ausgegangen werden. Dies 

zeigt sich auch an der sichtbar besseren Benetzbarkeit plasmabehandelter Proben im 



62 

 

Vergleich zu unbehandelten Exemplaren beim Beschicken mit Flüssigkeiten im 

Rahmen der Versuche, z.B. beim Aufbringen der Kollagensuspension. 

Eine mechanische Alteration der Implantatoberseiten nach durchgeführter 

Plasmabehandlung wird bei diesbezüglich bekannter und deutlich nachvollziehbarer 

Instabilität der Oberflächenaktivierung vermieden. Gleichsam wird auf 

Zwischenschritte wie beispielsweise Waschungen der Implantate nach der 

Plasmabehandlung verzichtet, weil die plasmatische Oberflächenaktivierung durch 

mehrfaches Benetzen mit Flüssigkeiten gleichfalls reversibel ist (Hauser et al., 2009a). 

So erfolgt das Aufbringen der jeweils relevanten Substrate im Rahmen der 

Versuchsdurchführung direkt nach der Plasmabehandlung. 

 

5.1.3 Kollagenbeschichtung 

 

Als Substrat zur Oberflächenbeschichtung wird exemplarisch das Kollagen I gewählt. 

Während die Beschichtung von Implantatoberflächen mit Metallen wie Tantal (Balla et 

al., 2010) oder mineralischen Substraten wie dem Hydroxylapatit (Liu et al., 2004) mit 

den dafür etablierten Verfahren im Allgemeinen gut gelingt, ist eine suffiziente 

Implantatbeschichtung mit Biomolekülen oder vergleichbaren sensitiven Substraten 

schwieriger zu erreichen. Bereits mäßig hohe Prozesstemperaturen können hier zur 

Denaturation führen, bei chemischen Verfahren zur Haftvermittlung können toxische 

Beiprodukte entstehen (Wagner, 1992). Niederdruckplasmen bieten hier einen 

Lösungsansatz. Durch hochenergetische Teilchen und die entstehende, 

elektromagnetische Strahlung wird die Materialoberfläche aktiviert und für das 

anschließende Coating vorbereitet. Aufgrund des thermischen Non-Equilibriums im 

Plasma gelingt das jedoch sehr schonend. Die Prozesstemperaturen können niedrig 

gehalten werden. Potentiell toxische Haftvermittler müssen nicht genutzt werden. 

Die am häufigsten eingesetzten biogenen Substrate zur Beschichtung und 

Oberflächenfunktionalisierung sind außer dem Kollagen vor allem das Oligopeptid 

Arginin-Glycin-Asparaginsäure RGD (Kämmerer et al., 2011) und die osteoinduktiven 

Bone Morphogenetic Proteins BMPs (Thorey et al., 2011). Auch für diese Substanzen 

erscheint das plasmagestützte Aufbringen prinzipiell gut durchführbar. Aufgrund der 

einfachen direkten Nachweismöglichkeit durch Anfärbung und guter indirekter 

Nachweismöglichkeit durch zeitnahe Beeinflussung der zellulären Kolonisation wird 

aber Kollagen für die Versuche zum Coating genutzt. 95% der organischen 
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Interzellularsubstanz des Knochengewebes bestehen aus diesem Strukturprotein 

(Schiebler and Schmidt, 2002). Das allein mag seine Bedeutung für die überwiegend am 

Knochen eingesetzten Implantatmaterialien verdeutlichen. 

Das Aufbringen von Kollagen erfolgt dabei in kalzium- und phosphatfreier Lösung. 

Kalzium- und Phosphat-Ionen interagieren einerseits mit der Implantatoberfläche (Serro 

et al., 1997), andererseits kommt es zu Wechselwirkungen mit Kollagen (Brunette et al., 

2001), so dass der Prozess der Kollagenabscheidung auf dem Metall durch diese 

Mineralien nochmals deutlich verkompliziert wird. Diese Beeinflussung soll im 

Rahmen der Versuche möglichst vermieden werden, um die Übersichtlichkeit bei der 

Auswertung zu erhöhen. Die kollagenfreie Referenzlösung enthält dementsprechend 

gleichfalls weder Kalzium- noch Phosphat-Ionen. 

Bei der Applikation der Kollagenlösung auf das Implantatmaterial kommen die 

ausgeprägten Unterschiede der Benetzbarkeit zwischen den plasmabehandelten Proben 

und den unbehandelten Referenzproben deutlich zur Geltung. Die Verteilung der 

Kollagensuspension auf den unbehandelten Probekörpern gestaltet sich schwierig. Es 

sind relativ hohe Volumina - um 500µl - zur Beschickung der Proben erforderlich. 

Hingegen ist die Benetzung der plasmabehandelten Oberflächen unproblematisch. 

Deutlich niedrigere Volumina - etwa 100µl - wären erforderlich. Um diesen Nachteil 

der unbehandelten Proben auszugleichen werden letztlich alle Proben mit dem relativ 

hohen Volumen von 500µl beschickt. Hier deutet sich jedoch ein offensichtlicher 

Vorteil der Plasmabehandlung für die praktische Anwendung an.  

 

5.1.4 Durchführung der Zellkulturversuche 

 

Die Vorgänge nach dem Einbringen von Fremdmaterial in einen Gesamtorganismus 

sind außerordentlich komplex (Brunette et al., 2001). Insbesondere die Beteiligung des 

Blutkreislaufs und des weitläufigen Immunsystems bei der Integration von 

Implantatmaterialien verdeutlichen, dass Versuche in Zellkulturen zur Untersuchung der 

Biokompatibilität grundsätzlich in ihrer Aussagefähigkeit begrenzt sind. Auf der 

anderen Seite ermöglichen Versuche in Zellkulturen aber gerade durch die Reduktion 

der Komplexität die gezielte Untersuchung einzelner Teilaspekte der 

Implantatintegration. Dadurch können Probleme konkretisiert und Ansatzpunkte für 

eine Optimierung identifiziert werden.  
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Als einer dieser wesentlichen Teilaspekte bei der Integration von Implantatmaterialien 

wird in der vorliegenden Arbeit die Reaktion der ortsständigen Zellen auf die 

Fremdoberflächen untersucht. Wenn auch die klassische Entzündungsreaktion mit 

Exsudation und Vermehrung eingewanderter Zellen (Riede et al., 2004) im weiteren 

Verlauf für das Schicksal eines Implantats entscheidend sein mag, benötigen diese 

Prozesse Zeit. Das ist gerade bei dem temporären Phänomen der 

Oberflächenaktivierung zu berücksichtigen. Zuerst erfolgt der Kontakt mit dem 

ortsständigen Gewebe, dessen zelluläre und azelluläre Komponenten interagieren mit 

dem Fremdmaterial. Sie verändern dieses und modifizieren damit nachgeschaltete 

Prozesse. Im Falle von Knochenimplantaten kommt also den im Knochengewebe 

dominanten, osteogenen Zellen und der Knochenmatrix entscheidende Bedeutung zu.  

Dabei werden in der vorliegenden Arbeit SAOS-2-Zellen als Modell für osteogene 

Zellen verwendet. Diese sind bei raschem Wachstum und schneller Verfügbarkeit 

einfach kultivierbar, dabei aber nicht transformiert und auch nach mehrfacher 

Passagierung relativ stabil (Hausser and Brenner, 2005). In ihren Eigenschaften sind 

SAOS-2-Zellen sehr gut charakterisiert und humanen Osteoblasten ausgesprochen 

ähnlich (Rodan et al., 1987). Sie sind sogar in der Lage eine suffiziente extrazelluläre 

Knochenmatrix zu erzeugen (McQuillan et al., 1995), deshalb werden SAOS-2-Zellen 

in Studien interessanterweise sogar selbst als ein alternatives Mittel zur Beschichtung 

von Implantatmaterialien genutzt (Fassina et al., 2008). 

Zur Kultivierung wird ein etabliertes Zellkulturmedium aus RPMI 1640 und fötalem 

Kälberserum FCS im Verhältnis 9:1 genutzt. Während das RPMI chemisch definiert 

und aufgrund der einfachen Zusammensetzung gut kalkulierbar ist, handelt es sich beim 

FCS um ein Naturprodukt mit komplexer und in gewissen Grenzen variabler 

Zusammensetzung (Harrison and Rae, 1997). Für die Interpretation der Ergebnisse sind 

besonders die im fötalen Kälberserum enthaltenen Proteine entscheidend. Bei der 

Interaktion von körpereignen oder - im Falle von Zellkulturversuchen - körperähnlichen 

Flüssigkeiten, wie dem Zellkulturmedium, mit Implantatoberflächen spielen Proteine 

eine entscheidende Rolle (Brunette et al., 2001). Einige auch im FCS enthaltene 

Proteine wie das Fibronektin dienen als Ankerpunkte für Zellen und können somit deren 

Adhäsion begünstigen (Underwood and Bennett, 1989). Andere Proteine wiederum, 

beispielsweise Albumin, behindern die zelluläre Kontaktaufnahme (Haynes and Norde, 

1994). Dabei hängt die Ausprägung von adhäsionsfördernden und -störenden 

Eigenschaften der Proteine auch ab von deren Veränderung durch andere Bestandteile 
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der Flüssigkeit, insbesondere durch Elektrolyte wie Kalzium- und Phosphat-Ionen 

(Serro et al., 1997), und durch die Interaktion mit der Implantatoberfläche, bei der es zu 

partieller Denaturierung kommen kann (Feng and Andrade, 1993). Zusammenfassend 

stellt das FCS als wesentliche Quelle für Proteine einen entscheidenden Einflussfaktor 

für die Kolonisation der Materialoberflächen im Rahmen der Versuche dar. Mittels 

Durchmischung und Poolen des Serums unterschiedlicher Chargen zur 

Homogenisierung noch vor Verwendung des FCS und dem paarigen Versuchsdesign 

soll eine störende Einflussnahme auf die Versuchsergebnisse durch ungleiche 

Zusammensetzung dieses unverzichtbaren Bestandteils des Kulturmediums minimiert 

werden.  

Bezüglich der Proteine ist bei kritischer Betrachtung ferner auffällig, dass deren 

Konzentration im Rahmen der Zellkultur-Versuchsbedingungen, verglichen mit den 

Verhältnissen in vivo, gering ist. Knochen besteht vornehmlich aus interzellulärer 

Substanz, Strukturproteine wie Kollagen sind mengenmäßig den zellulären 

Bestandteilen weit übergeordnet (Schiebler and Schmidt, 2002). In der 

Zellkultursuspension gestalten sich die Verhältnisse anders. Die Proteine, die neben 

dem FCS noch aus der Eigenproduktion der SAOS-2-Zellen stammen, sind 

vergleichsweise unterrepräsentiert. Das gilt besonders für die Strukturproteine. 

Tatsächlich wird der in vivo vorhandene Überhang an Strukturproteinen beim 

Einbringen eines Implantats wahrscheinlich besser durch die Verhältnisse in der 

Versuchsreihe V2 abgebildet als in der Versuchsreihe V1, denn in V2 kommt das 

Implantat zunächst mit Kollagen in Kontakt und erst danach mit den in vivo eher 

unterrepräsentierten Zellen. Bei Übertragung der in dieser Arbeit erhobenen Ergebnisse 

auf die Verhältnisse in vivo ist deshalb zu beachten, dass wahrscheinlich auch die nur 

oberflächenaktivierten und nicht sekundär mit Kollagen beschichteten Proben sich im 

Körper eher wie die Prüfkörper in der Versuchsreihe V2 verhalten. 

 

5.1.5 Auswertung der Zellkulturversuche 

 

Die mikroskopische Auswertung erreicht als direkte Nachweismethode für Adhäsion 

und Proliferation von Zellen eine hohe Sensitivität. Neben der quantitativen Bewertung 

der zellulären Besiedlung der Fremdoberfläche kann die Interaktion mit dem 

Implantatmaterial durch morphologische Betrachtung auch qualitativ beurteilt werden. 

Aufgrund der Lichtundurchlässigkeit des Implantatmaterials ist dabei die 
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Durchlichtmikroskopie unmöglich. Wegen der Transparenz der Zellen mit schwieriger 

Abgrenzbarkeit erscheint auch die Auflichtmikroskopie ungünstig, so dass die 

Auswertung fluoreszenzmikroskopisch erfolgt. Durch Anfärbung mit dem selektiven 

Vitalfarbstoff Calcein-AM wird die Methode funktionalisiert (Bogdanski, 2005). Auf 

die oft angewandte Gegenfärbung mit Propidiumiodid zur Darstellung avitaler Zellen 

wird verzichtet. In Vorversuchen hat sich gezeigt, dass nach den im Rahmen der 

Färbungen durchgeführten Waschungen avitale Zellen nahezu nicht mehr nachweisbar 

sind, unabhängig von der Vorbehandlung des Implantatmaterials. Die aus 

toxikologischer Sicht ohnehin kritische Propidiumiodid-Färbung wird deshalb in den 

folgenden Versuchen nicht weiter eingesetzt. 

Die fluoreszenzmikroskopische Analyse wird durch Elektronenmikroskopie ergänzt. 

Hier können feinmorphologische Unterschiede bei der Kolonisation des 

Implantatmaterials identifiziert werden. Dabei präsentiert sich die 

elektronenmikroskopische Untersuchung als sehr sensitiv, in der Versuchsreihe V1 

können allein durch diese Methode relevante Unterschiede zwischen den 

plasmabehandelten und den unbehandelten Proben nachgewiesen werden. In der 

Versuchsreihe V2 wird demgegenüber auf die Durchführung 

rasterelektronenmikroskopischer Aufnahmen verzichtet, hier sind die Ergebnisse der 

quantitativen Untersuchungen bereits hinreichend eindeutig. 

Im Gegensatz zur mikroskopischen Analyse handelt es sich beim alamarBlue-Assay um 

eine indirekte Nachweismethode für Adhärenz und Proliferation von Zellen, basierend 

auf der Quantifizierung von Stoffwechselaktivitäten. Wie beim bekannteren MTT-

Assay sind beim alamarBlue konkret Redoxprozesse in den Zellen die Grundlage für 

Messungen. Dabei übertrifft alamarBlue den MTT-Assay aber an Sensitivität (Hamid et 

al., 2004) und wird deshalb für die Versuche gewählt. Die Auswertung kann beim 

alamarBlue prinzipiell sowohl fluoreszenzphotometrisch als auch klassisch 

kolorimetrisch durch den Farbumschlag des Redoxindikators Resazurin/Resorufin 

erfolgen, erstgenannte Methode ist aber bei geringerer Überschneidung zwischen dem 

oxidiertem und reduziertem Zustand des Indikators sensitiver (Fields and Lancaster, 

1993). Grundsätzlich gelten Assays, die wie alamarBlue Aktivitätsänderungen in 

jeweils verschiedenen, essentiellen Bereichen des Gesamtmetabolismus registrieren, 

aufgrund der hohen Sensitivität als klassische Methoden beim toxikologischen 

Screening. Nachteilig bei solchen Assays ist jedoch, dass zwischen einer Steigerung des 
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Substratumsatzes durch Zellvermehrung und einer solchen durch Intensivierung des 

Stoffwechsels in den einzelnen Zellen nicht unterschieden werden kann. 

Als letzte angewandte Methode stellt die Anfärbung der zuvor beschichteten 

Implantatmaterialien mit Fuchsinrot ein vergleichsweise einfaches Verfahren zum 

Nachweis der Kollagenabscheidung dar. Nichtsdestoweniger können hiermit die 

qualitativen Unterschiede zwischen zuvor plasmabehandelten und nicht 

plasmabehandelten Proben gut herausgearbeitet werden. Da Niederdruckplasmen, 

unabhängig von ihrer Verwendung in der Medizintechnik, auch industriell zum 

Aufbringen von Farbstoffen verwendet werden, kommt der Durchführung von 

Kontrollen mit nicht kollagenbeschichteten Proben der Interventionsgruppen px und nx 

eine entscheidende Bedeutung zu (Krüger, 2009). Dabei zeigt sich jedoch, dass Proben 

ohne vorherige Inkubation mit Kollagen keine relevanten Mengen an Farbstoff 

anlagern. Auf eine Quantifizierung der Methode oder auf zusätzliche Verfahren zum 

Kollagennachweis wird aufgrund der Eindeutigkeit der Ergebnisse verzichtet. Durch 

andere Studien ist bereits eine suffiziente Beschichtung von metallischem 

Implantatmaterial durch Niederdruckplasmen mit vergleichbarer Methodik 

nachgewiesen. Hier sind die Ergebnisse der Fuchsinfärbung 

rasterelektronenmikroskopisch kontrolliert und verifiziert worden (Hauser et al., 2009a).  

 

5.2 Ergebnisse 

 

Die Behandlung metallischer Implantatmaterialien aus Titanlegierungen und rostfreiem 

Stahl mit einem Niederdruckplasma führt zu einer ausgeprägten Erhöhung der Surface 

Free Energy der Implantatoberfläche, makroskopisch fassbar als bessere Benetzbarkeit. 

Die Zunahme der Gesamtoberflächenenergie wird dabei fast ausschließlich durch den 

Anstieg der polaren Komponente der Oberflächenergie verursacht (Hauser et al., 

2009a).  

Dabei sind die Mechanismen, die eine Erhöhung der SFE bewirken, derzeit noch unklar. 

Aufgrund der Eigenschaften des Plasmas mit der geringen Eindringtiefe der reaktiven 

Spezies muss aber davon ausgegangen werden, dass die dafür entscheidenden Prozesse 

sich innerhalb der oberflächlichen Oxidschicht abspielen (Ratner, 1993). Am ehesten 

kann die Erhöhung der SFE für metallische Oberflächen derzeit durch die reinigende 

Wirkung von Plasmen erklärt werden. Selbst sterilisierte Materialien können an der 

Oberfläche Verunreinigungen durch aus der Luft adsorbierte, organische Moleküle 
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aufweisen. Teilweise lassen sich auch Rückstände durch Reinigungsmittel nachweisen 

(Aronsson et al., 1997). Die hochenergetische Plasmabehandlung führt dann zu einer 

Abtragung der obersten Molekülschichten der Metalloberfläche. Die Verunreinigungen 

werden so mitentfernt (Mittal, 1979). An der nunmehr reinen Metalloberfläche bildet 

sich die passivierende Oxidschicht bei Kontakt mit Luftsauerstoff sofort wieder aus. In 

diesem Zustand lässt sich dann die erhöhte Oberflächenenergie nachweisen (Aronsson 

et al., 1997). Im weiteren Verlauf kommt es dann zur neuerlichen Verunreinigung auf 

der Materialoberfläche aus der Luft, und die SFE nimmt wieder ab (Mantel and 

Wightman, 1994). Hierdurch lässt sich die Reversibilität der Oberflächenaktivierung 

erklären (Krüger, 2009). Der für Polymere zusätzlich nachgewiesene Mechanismus der 

Einfügung funktioneller Gruppen durch die Plasmabehandlung erscheint aufgrund des 

unterschiedlichen atomaren Aufbaus metallischer Implantatmaterialien 

unwahrscheinlich und kann beispielsweise für Titan auch nicht nachgewiesen werden 

(Yoshinari et al., 2006). 

Letztlich werden aber - unabhängig vom Mechanismus - durch die Plasmabehandlung 

weitgehend inerte Oberflächen reaktionsfähig gemacht (Roach et al., 2007). Dies ist die 

Grundlage der veränderten Interaktion mit biologischen Substraten, von der 

molekularen bis zur zellulären Ebene. 

 

5.2.1 Oberflächenaktivierung 

 

Anhand von Versuchen in vivo kann für metallische Implantatmaterialien gezeigt 

werden, dass eine Änderung der Oberflächenenergie bei sonst gleichen Materialien mit 

einer Veränderung der Gewebeintegration einhergeht. Bei Implantaten mit einer 

geringen SFE zwischen 20 und 30mN/m finden sich histopathologisch 

Abkapselungszonen mit lipophilen Proteinen und nur wenigen Fibroblasten. Bei Proben 

mit hoher Oberflächenenergie werden dreifach höhere Zahlen an Fibroblasten 

nachgewiesen und der histologische Eindruck entspricht einer Gewebeintegration (Baier 

et al., 1984). Verschiedene Studien können diese Ergebnisse bestätigen. In einer 

Untersuchung an Minischweinen kann durch chemische Modifikation der 

Titanoberfläche eine Steigerung der SFE und nachfolgend eine bessere Apposition von 

Knochen erreicht werden (Buser et al., 2004). Eine weitere Studie zeigt für 

Titanimplantate mit höherer Oberflächenenergie und gesteigerter Hydrophilie 
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immunhistochemisch gleichfalls eine verbesserte Gewebeintegration in der Frühphase 

nach Implantation (Schwarz et al., 2007a). 

Für eine Niederdruckplasmabehandlung, wie sie im Rahmen der Versuche durchgeführt 

wird, können Oberflächenaktivierungen mit Erhöhung der SFE auf etwa 70mN/m 

nachgewiesen werden (Hauser et al., 2009a), so dass eine Steigerung der 

Biokompatibilität erwartet werden kann. Zudem lässt sich in der zitierten Studie 

nachweisen, dass sich der Anstieg der gesamten Oberflächenenergie nicht gleichmäßig 

auf die Teilkomponenten verteilt. Während die polare Komponente der SFE durch 

Plasmabehandlung deutlich ansteigt, zeigt sich der apolare Anteil nahezu unverändert 

(Hauser et al., 2009a). Auch dies kann als günstig für eine Erhöhung der 

Biokompatibilität angesehen werden, da insbesondere hydrophile Oberflächen eine 

suffiziente Proteinabsorption ohne Denaturation ermöglichen (Feng and Andrade, 

1993).  

Dennoch zeigt sich in der Versuchsreihe V1 der vorliegenden Arbeit zwar insgesamt 

eine leichte Tendenz zu besserer Adhäsion und Proliferation der SAOS-2-Zellen auf 

plasmabehandelten Implantatmaterialien, diese sind im Vergleich zu den unbehandelten 

Referenzproben aber nicht signifikant gebessert. Als Erklärung dafür können 

hauptsächlich die folgenden beiden Gründe in Betracht gezogen werden: 

Zuerst lässt sich der unter 4.1.4 bereits umfangreich diskutierte relative Mangel an 

funktionellen Proteinen für eine ausbleibende Verbesserung von Adhärenz und 

Proliferation der SAOS-2-Zellen auf behandelten Implantaten anschuldigen. 

Insbesondere Ankerproteine sind in der Zellkultursuspension deutlich 

unterrepräsentiert. Im FCS sind Strukturproteine verglichen mit den globulären 

Proteinen ohnehin deutlich in der Minderheit, während die aus Eigenproduktion der 

SAOS-2-Zellen stammenden Ankerproteine durch das Ablösen der Zellen im Rahmen 

der Passagierung immer wieder zerstört werden. Wenn auch der dann noch vorhandene 

Bestand für die Erhaltung der Zellen in Kultur und eine basale Besiedlung der 

metallischen Prüfkörper ausreichend sein mag, stellt ein relativer Mangel an 

Strukturprotein ggf. den limitierenden Faktor für eine weitere Steigerung von Adhäsion 

und Proliferation der SAOS-2-Zellen durch Optimierung der Oberfläche im Rahmen der 

Versuche dar. Dazu passt, dass die Bereitstellung eines höheren Angebots an 

Strukturprotein, nämlich des Kollagen I, in der Versuchsreihe V2 zu signifikant 

stärkerer Besiedlung der Implantate nach vorheriger Plasmabehandlung führt. Auch 

kann dies die Diskrepanz zu den Ergebnissen der oben zitierten Studien erklären. Hier 
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werden die Untersuchungen in vivo durchgeführt, die Auswertung erfolgt histologisch, 

so dass von hinreichenden Mengen an funktionellen Proteinen, die die weitere 

Gewebeintegration ermöglichen, ausgegangen werden muss. 

Zweitens muss darauf hingewiesen werden, dass eine Steigerung der 

Oberflächenenergie nicht generell mit einer Steigerung der Biokompatibilität 

einhergeht. Beim Überschreiten bestimmter Optimalwerte der SFE kommt es nicht zu 

einer weiteren Verbesserung der Gewebeverträglichkeit, sondern im Gegenteil wieder 

zu einer Verschlechterung. Für polymere Implantatmaterialien kann das Bestehen 

solcher Optimumwerte der Freien Oberflächenenergie für zelluläre Adhäsion und 

Proliferation nachgewiesen werden. Dabei unterscheiden sich die Optima abhängig von 

der untersuchten Zellpopulation (Jansen et al., 1991). Für endotheliale Zellen auf 

polymerem Werkstoff (Methacrylat) können optimale Kontaktwinkel mit Wasser von 

ca. 40° gefunden werden (van Wachem et al., 1987). Das entspricht einer 

Oberflächenenergie von etwa 60mN/m. Demgegenüber liegt der optimale 

Kontaktwinkel mit Wasser für Fibroblasten auf polymerer Oberfläche bei etwa 55° (Lee 

at al., 1998), entsprechend einer nochmals geringeren SFE von ca. 50mN/m. Für 

metallische Implantatmaterialien finden sich in der Literatur keine vergleichbaren 

Daten. Relativ zu den für verschiedene Polymere festgestellten Werten ist die im 

Rahmen der vorliegenden Arbeit erreichte Oberflächenenergie aber tatsächlich sehr 

hoch. Solch hohe Oberflächenenergien mögen die Benetzbarkeit mit Wasser weiter 

erhöhen und die Adsorption von nieder- und höhermolekularen Bestandteilen aus 

Körperflüssigkeiten bzw. aus der Zellkulturmedium-Suspension ggf. steigern. 

Gleichzeitig kann aber durch die starke Anbindung dieser Moleküle an das Implantat 

deren Interaktion mit den zur Besiedlung bereitstehenden Zellen gestört werden. So 

werden den Ankerproteinen durch die starke Adsorption an die 

Fremdmaterialoberfläche Konfirmationsänderungen aufgezwungen. Dadurch kommt es 

zur Denaturation bestimmter Bereiche dieser Proteine, die als Kontaktpunkte für Zellen 

dienen (Zhu et al., 2005). Auch kann es durch eine höhere Freie Oberflächenenergie zur 

vermehrten Adsorption von Proteinen kommen, die der weiteren zellulären Adhäsion 

eher abträglich sind. Hier sei jedoch erwähnt, dass für das Albumin als Hauptvertreter 

der adhäsionsbehindernden Proteine explizit gezeigt werden konnte, dass es bevorzugt 

an Metalloberflächen mit geringer Surface Free Energy adsorbiert (Williams and 

Williams, 1988). 
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Für die praktische Anwendung von Niederdruckplasmen in der Medizintechnik gäbe es 

bezüglich einer zu starken Oberflächenaktivierung allerdings einen einfachen 

Lösungsansatz: Zwar können für sämtliche Einstellungen der Behandlungsparameter 

Gasgemisch, Prozessdruck, eingekoppelte Leistung und Behandlungszeit, wie sie im 

Rahmen des EU-Forschungsprojekts BIODECON etabliert sind, ähnlich ausgeprägte 

Erhöhungen der SFE nachgewiesen werden (Hauser et al., 2009a), so dass die Variation 

dieser Behandlungsparameter keine Verbesserung der Biokompatibilität durch 

Optimierung der Freien Oberflächenenergie verspricht. Gleichzeitig kann aber eine gut 

reproduzierbare, zeitbedingte Abnahme der SFE nach Plasmabehandlung dokumentiert 

werden, mit Halbwertszeiten im Bereich von wenigen Tagen (Hauser et al., 2009a). 

Somit ließe sich über eine Inkubationszeit nach der Behandlung mit 

Niederdruckplasmen ggf. ein Optimalwert der Oberflächenenergie erreichen. 

Natürlich muss, fernab der oben aufgeführten Erklärung für das Ausbleiben einer 

verbesserten zellulären Kolonisierung des Fremdmaterials, auch kritisch hinterfragt 

werden, ob die in der Arbeit genutzten Methoden überhaupt in der Lage sind 

signifikante Unterschiede zwischen behandelten und unbehandelten Proben 

aufzudecken. Ein Hinweis, der dagegen spricht, ist, dass in nahezu allen 

Untersuchungen eine gleichartige Tendenz zu besseren Ergebnissen bei behandelten 

Prüfkörpern nachweisbar ist, während eine tendenziell bessere zelluläre 

Kontaktaufnahme bei unbehandelten Proben nur einmalig ermittelt werden kann. Auch 

werden die in der Kalkulation des Stichprobenumfangs zu Grunde gelegten Werte der 

Standardabweichung in den Versuchen teilweise deutlich überschritten. In 

Übereinstimmung damit zeigt eine Vergrößerung des Stichprobenumfangs durch 

probatorische Zusammenlegung der Einzelergebnisse aller drei Metalle einen 

signifikant besseren zellulären Bewuchs auf plasmabehandelten Proben. 

Zuletzt ist ferner auffällig, dass die qualitative rasterelektronenmikroskopische 

Untersuchung eine durchaus eindeutige, verbesserte zelluläre Kontaktaufnahme nach 

Plasmabehandlung aufzeigen kann, während dies mittels der quantitativen Methoden, 

also der Fluoreszenzmikroskopie und der Fluoreszenzphotometrie nicht gelingt.  

Andererseits muss an dieser Stelle auf die Resultate der Versuchsreihe V2 verwiesen 

werden, denn mit der gleichen Methodik, vergleichbarem Stichprobenumfang und 

analoger Fragestellung können hier signifikante Unterschiede bei der Besiedlung der 

Implantate nachgewiesen werden. Dies ist sogar gelungen, obwohl der mehrfache 
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Vergleich von Resultaten aus einem Datensatz eine Korrektur nach Bonferroni 

erforderlich macht.  

Unabhängig von einer Steigerung der Biokompatibilität sollen die Ergebnisse der 

Oberflächenaktivierung hier noch unter einem anderen Gesichtspunkt diskutiert werden. 

Unter den Anwendungsmöglichkeiten der Niederdruckplasmabehandlung in der 

Medizintechnik nimmt die Plasmasterilisation eine Vorreiterrolle ein. Hierbei werden 

die nach Energieeinkopplung entstehenden reaktiven Partikel und die freigesetzte 

elektromagnetische Strahlung des Plasmas dazu genutzt Mikroorganismen abzutöten 

(Benedikt et al., 2008). Insgesamt können mit den in dieser Arbeit verwendeten 

Einstellungen der Plasmaparameter in anderen Studien sehr gute Ergebnisse bezüglich 

der Keimreduktion erreicht werden (Hauser et al., 2008). Vorteile gegenüber anderen 

Sterilisationsverfahren ergeben sich aus der schon mehrfach angeführten Schonung des 

Kernmaterials (Ratner, 1993). So ist die Plasmasterilisation beispielsweise auch für 

hitzeempfindliche Materialien gut geeignet (Hauser et al., 2008). Bevor ein 

Sterilisationsverfahren jedoch eine breite klinische Anwendung erfahren kann, ist neben 

dem Nachweis der Tauglichkeit der Ausschluss einer Gesundheitsgefährdung durch das 

Verfahren obligat (Wintermantel and Ha, 1998). Insbesondere ist für 

Sterilisationsverfahren zu belegen, dass die entsprechend behandelten 

Implantatmaterialien keine Schädigung des Empfängerorganismus herbeiführen. Hier 

können die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit Hilfestellung leisten. Wenn auch eine 

positive Wirkung der Plasmabehandlung auf die zelluläre Besiedlung von Implantaten 

nicht sicher belegen werden kann, so kann andersherum auch nicht gezeigt werden, dass 

unbehandelte Proben den plasmabehandelten hinsichtlich der Biokompatibilität 

überlegen sind. Somit muss anhand der hier vorliegenden Ergebnisse davon 

ausgegangen werden, dass die Sterilisation mittels Niederdruckplasma keine 

nachteiligen Effekte auf den Empfängerorganismus hat. 

Abschließend sei noch auf das Potential der Oberflächenbeschichtung für 

nichtmetallische Werkstoffe hingewiesen. Keramiken, Polymere und Biomoleküle 

werden in dieser Arbeit weitgehend ausgeklammert. Dies dient dem Erhalt einer 

gewissen Übersichtlichkeit und scheint besonders deshalb gerechtfertigt, weil die 

Effekte der Plasmabehandlung auf molekularer Ebene sich zwischen den 

Werkstoffgruppen zum Teil deutlich unterscheiden. Zwar führt beispielsweise die 

Plasmabehandlung von Polymeren auch zu einer Erhöhung der freien 

Oberflächenenergie. Dies kommt hier aber vor allem durch das Einfügen neuer 
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funktioneller Gruppen in die obersten Atomlagen zustande (Wang and He, 2006). 

Dementsprechend sind die Veränderungen der Oberfläche dann auch gar nicht, nicht so 

schnell oder nicht vollständig reversibel (Ren et al., 2008). Dennoch kann auch für 

keramische Werkstoffe (Dos Santos et al., 2008) und Polymere (Jansen et al., 1991) 

gezeigt werden, dass eine moderate Erhöhung der Freien Oberflächenenergie zu 

gesteigerter Proteinadsorption, vermehrtem zellulärem Bewuchs und letztlich zu einer 

besseren Gewebeintegration führt.  

Zuletzt haben neuere Studien in vivo nachgewiesen, dass eine Oberflächenaktivierung 

durch Niederdruckplasmabehandlung sogar bei biologischen Implantatmaterialien zu 

einem  besseren Einwachsverhalten führt. In Versuchsreihen an Mäusen ist für eine 

Matrix aus Kollagen und Elastin mittels intravitaler Fluoreszenzmikroskopie und 

histologischer Aufarbeitung eine gesteigerte Vaskularisierung und eine bessere 

Gewebeintegration der plasmabehandelten Proben im Vergleich zu unbehandelten 

Proben belegt werden (Ring et al., 2010). Ähnliche Ergebnisse können mit gleicher 

Methodik auch für allogenes, demineralisiertes Knochenmaterial nachgewiesen werden 

(Ring et al., 2011). Dabei spielt neben der Beseitigung von oberflächlichen 

Verunreinigungen durch die Plasmabehandlung und dem Einfügen neuer funktioneller 

Gruppen bei biologischen Implantatmaterialien wohl vor allem die Quervernetzung der 

Oberflächenmoleküle eine entscheidende Rolle (Hauser et al., 2009b). 

 

5.2.2 Beschichtung nach Oberflächenaktivierung 

 

Derzeit stellt die Oberflächenbeschichtung von Implantmaterialien eines der zentralen 

Forschungsgebiete in den Biomaterialwissenschaften dar (Wintermantel and Ha, 2009). 

Unter den zur Beschichtung bereitstehenden Materialien wird in der Gruppe der 

körpereignen, biogenen Substrate Kollagen das größte Potential zur Optimierung der 

Biokompatibilität von Implantaten eingeräumt (Park et al., 2005). Es kann über 

Integrine und andere spezifische, zelluläre Oberflächenrezeptoren direkt mit den zur 

Besiedlung bereitstehenden Zellen in Kontakt treten und letztlich darüber Adhäsion, 

Migration, Wachstum und Differenzierung der Zellen beeinflussen (Zhao et al., 2006). 

In der vorliegenden Arbeit kann durch Niederdruckplasmabehandlung eine suffiziente 

und stabile Kollagenschicht auf Probekörpern etabliert werden, während auf 

unbehandelten Proben nach Einbringen in die Kollagenlösung eine qualitativ 

minderwertige Beschichtung entsteht. Dies deckt sich mit den Beobachtungen in 
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anderen Studien. Hier sind, bei einer zehnfach geringeren Konzentration der 

Kollagenlösung und deutlich kürzerer Inkubationszeit, aber sonst gleicher Methodik, die 

Unterschiede zwischen plasmabehandelten und unbehandelten Proben sogar noch 

deutlicher (Hauser et al., 2009a).  

Für eine akzeptable Beschichtung von Titanoberflächen ohne eine vorherige 

Plasmabehandlung oder sonstige Konditionierung der Materialoberflächen müssen 

Kollagenlösungen genutzt werden, die um den Faktor 1000 stärker konzentriert sind als 

die hier verwendete (Geissler et al., 2000). Somit stellt die Beschichtung durch einfache 

physikalische Adsorption zwar ein schonendes Verfahren dar (Wolf-Brandstetter, 

2004), doch die Vorteile der Plasmabehandlung zur Steigerung der Effizienz liegen auf 

der Hand.  

Alternativ kann eine Beschichtung durch Haftvermittler erreicht werden. Formaldehyd, 

Glutaraldehyd und verschiedene Karbodiimid-Derivate etablieren durch kovalente 

Anbindung und Quervernetzung der Biomoleküle stabile Coatings und finden daher 

breite Anwendung in der Medizintechnik (Müller et al., 2005). Doch einerseits sind die 

genannten Substanzen aus toxikologischer Sicht nicht ganz unbedenklich (Wagner 

1992), andererseits sind diese chemischen Methoden zur Oberflächenbeschichtung 

vergleichsweise kompliziert und zeitaufwendig (Abke, 2003). Letzteres gilt in 

besonderem Maße auch für die Silane, die häufig als Grundlage komplexer 

biomolekularer Beschichtungen dienen (Nanci et al., 1998). 

Ein weiteres etabliertes Verfahren zur Materialbeschichtung ist das Plasma-Spraying. In 

der Medizintechnik findet es beispielsweise zur Beschichtung von Implantaten mit 

Hydroxylapatit HA Anwendung (Liu et al., 2005). Allerdings sind die entstehenden 

HA-Schichten häufig sehr dick und uneben (Toth et al., 2002). Dazu verbieten die 

Prozesstemperaturen von bis zu 2000°C eine Anwendung bei hitzesensitiven 

Materialien, also auch bei Proteinen wie Kollagen (Hauser et al., 2009b). 

Unabhängig von der zur Beschichtung angewandten Technologie kann aber sowohl für 

Versuche in Zellkultur (Geissler et al., 2000) als auch bei Untersuchungen in vivo 

(Hauser et al., 2009b) gezeigt werden, dass ein kollagenbeschichtetes Fremdmaterial zur 

besseren Gewebeintegration neigt. Diese Ergebnisse werden durch die vorliegende 

Arbeit gestützt. Insbesondere für den verwendeten rostfreien Stahl zeigt sich, 

unabhängig von der Methode der Auswertung, eine signifikant bessere Adhäsion und 

Proliferation von plasmabehandelten und kollagenbeschichteten Implantaten verglichen 

mit unbehandelten Exemplaren. Beim Titan hingegen kann nur in der 
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Fluoreszenzmikroskopie mit Calcein-AM nach 72h Inkubation eine signifikante 

Überlegenheit der plasmagestützten Kollagenbeschichtung demonstriert werden, 

während die anderen Methoden lediglich eine Tendenz in diese Richtung nachweisen 

können. Dabei lassen sich die Unterschiede zwischen Titanlegierung und Stahl 

bezüglich der Eindeutigkeit der Ergebnisse am ehesten dahingehend interpretieren, dass 

beim Titan, das per se als besser biokompatibel gilt (Bronzino, 2006), eine Steigerung 

der Biokompatibilität wahrscheinlich schwieriger zu erreichen ist als beim weniger 

biokompatiblem Stahl, wo die positiven Effekte des Kollagens eindeutiger zum Tragen 

kommen können. 

Aber die medizintechnischen Bemühungen zur biomolekularen Beschichtung von 

Implantatmaterial beschränken sich nicht auf das Kollagen. Die oben geschilderte 

Interaktion des Kollagen mit Integrinen und anderen spezifischen, zellulären 

Oberflächenrezeptoren erfolgt über besondere Zellbindungsdomänen, in denen der 

Aminosäuresequenz Arginin-Glycin-Asparaginsäure, abgekürzt RGD, eine 

Schlüsselrolle zukommt (Zhao et al., 2006). Deshalb ist es naheliegend 

Implantatmaterialien mit dieser relativ einfachen Aminosäuresequenz zu beschichten, 

und in den diesbezüglich durchgeführten Studien in vivo können tatsächlich positive 

Auswirkungen einer RGD-Beschichtung auf die Integration von Implantatmaterialien 

nachgewiesen werden (Ferris et al., 1999). Dabei scheinen Unterschiede zwischen 

zirkulärem RGD, bei dem die Aminosäuren an Anfang und Ende des Oligopeptids 

ringförmig zusammengefügt werden, und linearem RGD ohne entsprechenden 

Ringschluss zu bestehen, denn zumindest in-vitro-Versuche mit Endothelzellen zeigen 

für ersteres bessere Ergebnisse (Kämmerer et al., 2011).  

Ein anderes zur Beschichtung geeignetes Strukturprotein ist das Fibronektin, das 

physiologisch eine entscheidende Rolle bei Prozessen wie Adhäsion und Wachstum von 

Zellen spielt (Löffler and Petrides, 2003). Hier haben jedoch Vergleiche mit Kollagen 

anhand von Versuchen in Zellkultur eine Überlegenheit des letzteren aufgezeigt (Park et 

al., 2005). 

Bei den Bone Morphogenetic Proteins handelt es sich hingegen nicht um 

Strukturproteine, sondern um eine Gruppe von Zytokinen, die Wachstum und 

Differenzierung von Geweben regulieren (Chen et al., 2004). Aus dieser Gruppe wird 

insbesondere das BMP-2 aufgrund seiner Bedeutung bei der Knochenbildung zur 

Beschichtung von am Knochen eingesetzten Implantaten genutzt (Thorey et al., 2011). 

Im Bereich der Mund-Kiefer-Gesichtschirurgie haben Beschichtungen mit BMPs 
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bereits gute Ergebnisse erzielt (Avila et al., 2009). Aber auch für den Bereich der 

Orthopädie und Unfallchirurgie konnten Versuche an Kaninchen CT-radiologisch eine 

gesteigerte Knochendichte um BMP-beschichtete Implantate nachweisen, wenn auch 

anschließend durchgeführte Pull-out-Tests keine signifikanten Unterschiede zwischen 

behandelten und unbehandelten Proben herausarbeiten konnten (Thorey et al., 2011).  

Unter den körperfremden Materialien spielt biodegradierbares Polylactid eine wichtige 

Rolle. PDLLA-Beschichtungen zeichnen sich durch hohe mechanische Stabilität aus. 

Eine Beeinflussung des Immunsystems durch die körperfremde Substanz kann nicht 

nachgewiesen werden (Gollwitzer, 2005). Interessant ist die Möglichkeit zur 

Ankopplung von Medikamenten an die Polylactid-Schicht. Hier ist besonders die 

Applikation von Antibiotika oder Antiseptika interessant (Kälicke et al., 2006). In 

Studien können für PDLLA-Beschichtungen, die Gentamycin freisetzen, gute 

Ergebnisse bezüglich Infektkontrolle und Integrität der Implantate erreicht werden 

(Vester et al., 2010). Über das gleichfalls gut biodegradierbare Polylactid-co-Glycolid 

PLGA, das auch als chirurgisches Nahtmaterial genutzt wird, kann Dexamethason an 

Implantate aus Titan gekoppelt werden, die so modifizierten Proben bewirken in vivo 

eine bessere Differenzierung mesenchymaler Stammzellen (Son et al., 2013). Auch 

Chitosan kann als Grundlage für eine lokale Medikamentenapplikation gewählt werden. 

Hier zeigt eine Kopplung mit Chlorhexidin und vor allem mit Tetrazyklin eine 

zuverlässige antibakterielle Wirksamkeit (Norowski et al., 2011). 

Für alle genannten Substrate bestehen bereits unterschiedliche, mehr oder weniger 

etablierte Beschichtungsverfahren. Das Aufbringen von RGD (Kämmerer et al., 2011) 

und Chitosan (Norowski et al., 2011) erfolgt beispielsweise über Silane. Die PDLLA-

Beschichtung basiert auf einfacher Adsorption (Gollwitzer et al., 2005). BMPs wurden 

in einer vergleichenden Studie entweder durch einfache, physikalische Adsorption oder 

mittels eines Copolymers, dem p-VBP-co-GMA, aufgebracht (Thorey et al., 2011). 

Dabei zeigt sich, dass bezüglich des Beschichtungsverfahrens noch Bedarf zur 

Optimierung besteht. In der zuletzt zitierten Studie konnten die mittels Copolymer 

aufgebrachten BMPs nicht die gleichen, oben genannten, positiven Ergebnisse erzielen 

wie das durch einfache Adsorption aufgebrachte Zytokin, was von den Autoren auf eine 

prozessbedingt zu geringe Konzentration der verwendeten BMPs in der Copolymer-

Beschichtung zurückgeführt wurde. 

Da sich die bisher aufgeführten Untersuchungen stets auf Metalle bezogen haben, und 

hierbei vornehmlich auf das Titan mit seinen Legierungen, sei abschließend erwähnt, 
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dass die selektive, Plasmagestützte Beschichtung, ebenso wie die reine 

Oberflächenaktivierung, prinzipiell auch für nichtmetallische Implantatmaterialien gut 

möglich ist. In einer der vorliegenden Arbeit vergleichbaren Versuchsreihe kann 

beispielsweise für polymeres Silikon eine deutliche Steigerung der zellulären Adhärenz 

und Proliferation von fibroblastenähnlichen Zellen durch Plasmabehandlung 

nachgewiesen werden (Hauser et al., 2009c).  

 

5.3 Ausblick 

 

Bei der Verwendung von Niederdruckplasmen in der Medizintechnik konzentrierte man 

sich zunächst darauf ein alternatives Sterilisationsverfahren zu etablieren. Dabei 

konnten insgesamt sehr vielversprechende Ergebnisse hinsichtlich Reduktion von 

Keimzahl und Schonung des Sterilgutes erzielt werden (Hauser et al., 2008). Die 

Zulassung eines Sterilisationsverfahrens zur breiten klinischen Anwendung setzt jedoch 

zusätzlich einen Nachweis der Unschädlichkeit des Verfahrens voraus (Wintermantel 

and Ha, 1998). Die hier erhobenen Daten ergeben diesbezüglich keine Hinweise auf 

eine negative Beeinflussung der zellulären Besiedlung von Implantatmaterialien durch 

eine sterilisationsanaloge Plasmabehandlung. Es sind jedoch weitere Untersuchungen, 

besonders auch in vivo zur Bestätigung erforderlich. 

Ein weiteres Anwendungsgebiet der Niederdruckplasmatechnik ist die 

Oberflächenmodifikation von Implantatmaterialien, zunächst als alleinige Aktivierung 

ohne sekundäre Beschichtung. Hier kann die vorliegenden Arbeit für die getesteten 

Implantatmaterialien keine signifikante Verbesserung der zellulären Kolonisation 

nachweisen. Bevor jedoch die reine Oberflächenaktivierung ohne sekundäre 

Beschichtung als Verfahren zur Steigerung der Biokompatibilität gänzlich aufgegeben 

wird, sollten die bereits erwähnten, möglichen Ursachen des ungünstigen Abschneidens 

näher untersucht werden, insbesondere weil andere Untersuchungen, gerade auch in 

vivo, eine deutlich bessere Gewebeintegration bei Implantaten mit gesteigerter Freier 

Oberflächenenergie nachweisen können (Baier et al., 1984). 

Ein erster Ansatzpunkt lässt sich hierbei sicherlich auf methodischer Ebene ausmachen. 

Auf die Effekte der Zusammenfügung der Einzelergebnisse mit konsekutiver Erhöhung 

des Stichprobenumfangs ist weiter oben bereits ausführlich eingegangen worden. 

Bezüglich des vermuteten relativen Proteinmangels unter den vorherrschenden 

Versuchsbedingungen in dieser Arbeit sollten etwa zunächst analoge Zellkulturversuche 



78 

 

mit zusätzlicher Substitution von Ankerproteinen erfolgen. Damit könnte nicht nur die 

vorstehende Hypothese des relativen Mangels evaluiert werden. Die Etablierung eines 

Defizit-Modells könnte im Weiteren auch bei der Suche nach neuen, ggf. 

zellspezifischen Reagenzien zur Beschichtung von Implantaten hilfreich sein. 

Hinsichtlich der wahrscheinlich überhöhten Freien Oberflächenenergien nach 

Plasmabehandlung sei nochmals auf das konstante Abklingverhalten der 

Oberflächenergie nach Beendigung der Plasmabehandlung mit Halbwertszeiten im 

Bereich mehrerer Stunden hingewiesen (Hauser et al., 2009a). Hier könnten in 

entsprechenden Zellkulturversuchen Implantate mit unterschiedlich langen 

Inkubationszeiten nach einer Niederdruckplasmabehandlung hinsichtlich ihrer 

zellulären Besiedlung miteinander verglichen werden, um so zelltypspezifische Optima 

der Oberflächenenergie zu bestimmen. Diese Ergebnisse könnten dann als Grundlage 

für das Design von gewebeadaptierten Implantatoberflächen dienen. Besonders 

interessant in diesem Zusammenhang ist, dass mittels Lagerung in wässriger Lösung 

aus Salz und Stickstoff eine bestimmten SFE konserviert werden kann (Schwarz et al., 

2007b), so dass die Dauer der Inkubationszeit nach Plasmabehandlung auch exakt 

festgesetzt werden kann. So wären die Versuche auch weniger zeitkritisch. 

Insgesamt zeigt sich jedoch die plasmagestützte Beschichtung durch Aktivierung von 

Implantatoberflächen mit anschließender Inkubation in entsprechenden Lösungen der 

alleinigen Oberflächenaktivierung überlegen. Hier können zwischenzeitlich 

durchgeführte Studien in vivo bereits Vorteile von plasmagestützt 

kollagenbeschichteten Implantaten gegenüber unbehandelten Proben nachweisen 

(Hauser et al., 2009b). Zukünftig geht es darum die Effektivität der Plasmabehandlung 

für die Beschichtung mit weiteren Biomaterialien, etwa RGD oder BMPs zu validieren. 

Auch die plasmagestützte Beschichtung mit anderen sensitiven Fremdmolekülen wie 

PDLLA oder verschiedenen Medikamenten erscheint möglich. Je nach Zielgewebe und 

gewünschter Funktion des Implantates könnten dann Implantatoberflächen spezifisch 

optimiert werden. 

Sowohl die plasmagestützte Beschichtung als auch die alleinige Oberflächenaktivierung 

sind dabei nicht auf metallische Werkstoffe beschränkt, auch für Keramik, Polymere 

und sogar biomolekulare Materialien sind die Vorzüge der Plasmabehandlung nutzbar. 

Abschließend sei noch ein weiterer Bereich der Biomaterialwissenschaften angerissen. 

Implantatmaterialien kommen nicht nur mit demjenigen Gewebe in Kontakt für das sie 

konzipiert worden sind, sondern sind in hohem Maße einer Kontamination durch 
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Mikroorganismen ausgesetzt. Zwischen den Zellen und Geweben, die das 

Implantmaterial besiedeln sollen und diesen Mikroorganismen kommt es zu einem 

sogenannten Race for the surface (Wirth and Mutschler, 2009). Demnach müssen 

Implantatmaterialien nicht nur eine positive Interaktion mit dem Zielgewebe 

ermöglichen, sondern sollten gleichzeitig einer Kolonisation durch unerwünschte 

Mikroorganismen abträglich sein. Auch vor diesem Hintergrund erscheint die 

Behandlung mit Niederdruckplasmen sehr interessant. Zum einen werden 

Niederdruckplasmen wie bereits ausgeführt ohnehin antimikrobiell zu 

Sterilisationszwecken eingesetzt, zum anderen kann gezeigt werden, dass insbesondere 

Oberflächeneigenschaften wie die oberflächliche Materialzusammensetzung, die 

Rauheit und auch die Surface Free Energy entscheidend für die Adhäsion an und 

Kolonisation von Implantatmaterialien durch Bakterien sind (Yeo et al., 2012). Eine 

Modifikation dieser Eigenschaften durch die Niederdruckplasmatechnologie ermöglicht 

somit eine Optimierung von Implantatoberflächen auch aus mikrobiologischer Sicht. 
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6 Zusammenfassung 

 

Bei Niederdruckplasmen handelt es sich um gasförmige Gemische aus positiven und 

negativen Ladungsträgern mit einem Neutralgasdruck von weniger als 1mbar. Aufgrund 

der geringen Teilchendichte und seltenen Stossprozessen kommt es nach 

Energieeinkopplung trotz hoher Elektronenenergien, die in der Lage sind Atome und 

Moleküle zu ionisieren bzw. dissoziieren, zu keinem wesentlichen Anstieg der 

Neutralgastemperatur (Chapman, 1980). Dieses thermische Non-Equilibrium liefert die 

Grundlage für eine selektive Oberflächenbehandlung von Werkstoffen unter Schonung 

des Kernmaterials (Ratner, 1993).  

In der Medizintechnik kann die Plasmabehandlung auf unterschiedliche Weise genutzt 

werden, ein erstes Anwendungsgebiet ist die Sterilisation von Implantatmaterialien 

(Benedikt et al., 2008). Die Eigenschaften der Plasmabehandlung können außerdem 

dazu genutzt werden, die Biokompatibilität von medizinischen Werkstoffen zu steigern. 

Niederdruckplasmen führen zu einer Oberflächenaktivierung von Implantaten mit 

Steigerung der Benetzbarkeit und ermöglichen so eine veränderte Interaktion mit 

biologischen Systemen (Hauser et al., 2009a).  

Die konkreten Auswirkungen einer Niederdruckplasmabehandlung auf die Adhärenz 

und Proliferation von osteoblastenähnlichen Zellen sollen in dieser Arbeit für gängige 

metallische Implantatmaterialien anhand von Versuchen in Zellkultur untersucht 

werden. 

 

Es werden in einer ersten Versuchsreihe Probekörper der Titanlegierungen Ti6Al4V 

und Ti6Al7Nb und des rostfreien Stahls X2CrNiMo18-15-3 nach Plasmabehandlung 

(Ar:H2 100:5sccm; p=10Pa; P=1000W; t=120s) mit SAOS-2-Zellen unter 

Zellkulturbedingungen bei 37°C in wassergesättigter, 5%iger CO2-Atmosphäre 

inkubiert. In einer zweiten Versuchsreihe erfolgt zwischen der Plasmabehandlung und 

dem Einbringen in Zellkultur das zusätzliche Einbringen in Kollagenlösung (0,5mg 

Kollagen/ml) oder kollagenfreie Referenzlösung für 24h mit anschließender Trocknung 

der Proben. Als Kontrollen dienen in beiden Versuchsreihen nicht plasmabehandelte 

Prüfkörper.  

Die Auswertung erfolgt nach 24h respektive 72h in Zellkultur durch Anfärbung mit 

dem Vitalfarbstoff Calcein-AM und anschließender fluoreszenzmikroskopischer 

Bestimmung der bewachsenen Implantatoberfläche. Zudem wird nach 72h Bebrütung 
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die Stoffwechselaktivität der Zellen fluoreszenzphotometrisch mit dem alamarBlue-

Assay bestimmt. In der ersten Versuchsreihe erfolgt die ergänzende 

rasterelektronenmikroskopische Untersuchung, um qualitative Unterschiede der 

Kolonisierung nachzuweisen. Zum Nachweis der Kollagenablagerung in der zweiten 

Versuchsreihe erfolgt die exemplarische Anfärbung mit Fuchsinrot. 

 

Dabei zeigen plasmabehandelte Proben in der ersten Versuchsreihe, unabhängig vom 

Implantatmaterial, eine Tendenz zu stärkerem Bewuchs mit SAOS-2-Zellen. 

Signifikante Unterschiede zwischen behandelten und unbehandelten Proben können in 

der Einzelauswertung mit den quantitativen Methoden aber für keinen Werkstoff 

herausgearbeitet werden. Demgegenüber zeigt sich in der statistischen Aufarbeitung mit 

Zusammenfügen der Einzelergebnisse und entsprechender Erhöhung des 

Stichprobenumfanges eine signifikant gesteigerte Kolonisation bei plasmabehandelten 

Prüfkörpern. Gleichsam lässt sich in der feinstrukturellen Betrachtung mittels REM auf 

den plasmabehandelten Oberflächen eine ausgeprägte Ausbildung von Pseudopodien 

und eine abgeflachte Zellmorphologie als Ausdruck einer qualitativ besseren Adhäsion 

nachweisen. 

In der zweiten Versuchsreihe kann gezeigt werden, dass die Plasmabehandlung eine 

suffiziente und dauerhafte Beschichtung mit Kollagen Typ I ermöglicht, was mittels 

Fuchsinfärbung dokumentiert wird. Für plasmagestützt kollagenbeschichtete Prüfkörper 

kann dann ein signifikant gesteigerter zellulärer Bewuchs gegenüber unbehandelten 

Proben nachgewiesen werden. Dabei sind besonders die Ergebnisse für rostfreien Stahl 

eindeutig. Aber auch für Ti6Al7Nb kann ein signifikant stärkerer zellulärer Bewuchs 

bei plasmabehandelten Proben nach 72h in Zellkultur mittels Fluoreszenzmikroskopie 

nachgewiesen werden. Zudem kann für die Titanlegierung Ti6Al7Nb nach 24h in 

Zellkultur eine Überlegenheit der plasmagestützten Aufbringung von Kollagen 

gegenüber der Kollagenbeschichtung ohne vorherige Plasmabehandlung belegt werden. 

 

Bei Betrachtung dieser Ergebnisse lässt sich der fehlende Nachweis einer Überlegenheit 

der plasmabehandelten Proben für die einzelnen Metalle in der ersten Versuchsreihe 

trotz der in anderen Arbeiten nachgewiesenen Steigerung von Oberflächenenergie und 

Benetzbarkeit (Hauser et al., 2009a) außer durch den geringen Stichprobenumfang am 

ehesten mit einem relativen Mangel an Ankerproteinen unter den gewählten 

Versuchsbedingungen erklären. Auch ist der Anstieg der SFE nach Plasmabehandlung 
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zu hoch für die Bedürfnisse der Zellen (Jansen et al., 1991). Als Lösungsansatz ist hier 

eine Verlängerung der Inkubationszeit nach Plasmabehandlung zu diskutieren. 

Zumindest können mit Blick auf die Eignung der Plasmabehandlung als 

Sterilisationsverfahren keine nachteiligen Effekte der Behandlung auf die zelluläre 

Besiedlung nachgewiesen werden.  

In der zweiten Versuchsreihe erweist sich die Plasmabehandlung als geeignetes 

Verfahren zur Kollagenbeschichtung. Verglichen mit alternativen Prozessen zur 

Kollagenbeschichtung (Abke, 2003) ist die Plasmabehandlung schonend und einfach 

durchführbar. Erwartungsgemäß zeigen die mittels Plasmabehandlung suffizient 

kollagenbeschichteten Implantate dann eine gesteigerte zelluläre Besiedlung. 

Zwischenzeitlich durchgeführte in-vivo-Studien zur plasmagestützten 

Kollagenbeschichtung von Implantaten können die positiven Ergebnisse hinsichtlich 

verbesserter Biokompatibilität bestätigen (Hauser et al., 2009b).  

Hier deutet sich das große Potential dieser Methode an, dabei ist die Plasmabehandlung 

nicht auf das Aufbringen von Kollagen beschränkt. Es bestehen vielfältige 

Möglichkeiten zur Steigerung der Biokompatibilität und ggf. Funktionalisierung von 

Implantaten durch die Anwendung der Niederdruckplasmen zur 

Oberflächenaktivierung. 
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