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1. Einleitung

Knochendefekte mit groRem Gewebsverlust, wie beispielsweise als Folge von
Unfallen oder nach grof¥flachiger Tumorresektion, stellen ein grof3es klinisches
Problem dar (Schmidt-Rohlfing et al. 2009). In den meisten dieser Falle ist eine
alleinige Heilung durch knocheneigene Reparaturprozesse nicht moglich. Die
Standardbehandlung liegt in der Rekonstruktion der Defektstelle mit autologem
Knochen. Den Patienten wird eigene Spongiosa entnommen und diese in die
Defektstelle transplantiert (Perry 2009). Haufige Entnahmestellen sind das
Becken, Ulna, Tibia, Fibula, Rippen und die Unterkiefersymphyse. Bei kleineren
Defekten wird die korpereigene Spongiosa alleine, bei groRen Defekten in
Kombination mit anderen Ersatzstoffen implantiert (Frauendorf et al. 2007). Vorteil
des Materials sind dessen hohe Biokompatibilitat und das osteokonduktive,
osteogene sowie osteoinduktive Potential (Laurencin 2006). Allerdings ist fur die
Gewinnung des korpereigenen Materials ein zusatzlicher operativer Eingriff
notwendig, der wiederum mit zusatzlichem Infektionsrisiko und einer langeren
Operationsdauer verbunden ist (Rueger 1998). Ein weiterer limitierender Faktor ist
die begrenzte Verfligbarkeit des Materials, besonders flr grolRe Knochendefekte
ist die Behandlung mit autologem Material daher oft unzureichend (Schmidt-
Rohlfing et al. 2009). Eine Alternative ist die Defektauffullung mit allogenem
Material. Hierbei handelt es sich um Knochen eines anderen Menschen, haufig
Knochenstlicke, die beim Einsatz von Gelenkimplantaten entfernt werden. Der
Knochen wird gereinigt, desinfiziert und in sogenannten Knochenbanken
gefriergetrocknet gelagert (Frauendorf et al. 2007). Bei Bedarf wird das Material
aufgearbeitet und in den Defekt eines anderen Patienten transplantiert (Kutscher
2008). Die Anwendungshaufigkeit ist jedoch durch die mdgliche Ubertragung von
Krankheitserregern reduziert, auch wenn die Wahrscheinlichkeit daftir nur gering
ist (Schmidt-Rohlfing et al. 2009). Der Vorteil im Hinblick auf den Einsatz von
autogenem Knochen sind die unbeschrankte Verfugbarkeit und die nicht
notwendige Zusatzoperation zur Materialgewinnung (Frauendorf et al. 2007). Die
limitierenden Faktoren des allogenen und autogenen Transplantationsmaterials

erfordern die  Notwendigkeit einer vergleichbaren Alternative. Eine
1



1. Einleitung

vielversprechende Technik stellt hier das Tissue Engineering dar.

Mit Hilfe von Zellen, in der Regel mesenchymalen Stammzellen, und
unterstutzenden Tragermaterialien soll neues Knochengewebe in vitro regeneriert
(Scientific Commitee on Medicinal Products and Medical Devices 2001) und
Defektstellen damit rekonstruiert werden. Im Jahr 2007 waren 43 verschiedene
synthetische bzw. biologische Tragermaterialien als Knochenersatz auf dem
deutschen Markt kommerziell erhaltlich. Bislang konnte keines dieser Materialien
zu 100% alle gestellten Anforderungen erflllen (Frauendorf et al. 2007). Daher
gilt auch heute, trotz unerwunschter Wirkungen, der Einsatz von allogenen
Transplantaten als ,Goldstandard® (Schmidt-Rohlfing et al. 2009).

1.1.Der Knochen

Knochen, als harte Form des Binde- und Stutzgewebes, bildet das Skelett. Die
feste Beschaffenheit dient dem Schutz und der Stabilisierung lebenswichtiger
innerer Organe. Als Ansatzstelle fur Muskeln und Sehnen nimmt der Knochen an
der aktiven Bewegung teil. AuRerdem stellt er ein Stoffwechselreservoir fur
Mineralsalze dar, das besonders bei chronischem Calciummangel aktiviert wird
(Loveridge 1999). Zur Erfullung dieser Aufgaben hat Knochen einen besonderen
Aufbau. Sein Gewebe besteht aus verschiedenen Zelltypen und mineralisierter
extrazellularer Matrix. Er enthalt (in Gewicht %) 45% Mineralien, 30% organisches
Material und 25% Wasser (Lullmann-Rauch 2009). Die extrazellulare Matrix (EZM)
liegt zwischen den Zellen, im Interzellularraum des Knochens. Oberflachlich
betrachtet dient sie dem Gewebezusammenhalt und gibt dem Knochen
Zugfestigkeit und Stabilitat. Die Knochenmatrix besteht aus einer festen,
mineralischen Phase (Uberwiegend Hydroxylapatit-Kristalle) mit eingebetteten,
flexiblen Kollagenfasern (vor allem Kollagen Typ 1). Weitere Proteine der
Knochenmatrix sind z.B. das Osteokalzin, Osteonektin oder Osteopontin; sie
konnen Kalzium binden und spielen daher eine wichtige Funktion im
Mineralisierungsprozess des Knochens (Stevens et al. 1997). Kollagen Typ 1 ist
aus relativ dicken Kollagenfibrilen aufgebaut, die sich in Form von drei

Peptidketten (o-Ketten) zu einer Tripelhelix umeinander winden (Lullmann- Rauch

2



1. Einleitung

2009). Hydroxylapatit-Kristalle (3Ca3(PO4):xCa(OH);) sind kleine, hexagonale,
druckfeste Mineralkristalle. Sie lagern sich an der Oberflache oder im Inneren der
Kollagenfibrillen an. Die Verbindung von zugfestem Kollagen mit druckfestem
Hydroxylapatit verleihen dem Knochen seine Biege- und Zugfestigkeit
(Sommerfeldt et al. 2001). Aufgrund der raumlichen Struktur der EZM

unterscheidet man Lamellen- und Geflechtknochen (Lullmann- Rauch 2009).

Geflechtknochen

Sind die Kollagenfibrillen zu Bindeln ,verflochten“ und liegen ungeordnet in der
Matrix, spricht man von Geflechtknochen. Dieser ist mechanisch schwacher als
Lamellenknochen und entsteht, wenn Knochen Dbeispielsweise nach
Knochenbrichen oder wahrend der Entwicklung rasch gebildet wird.
Geflechtknochen bildet als besonders zug- und biegungselastischer Knochentyp
die Grundsubstanz von Rippen, Wirbelknochen oder Epiphysen. Im Zuge des
natirlichen  Umbaus wandelt sich  Geflechtknochen  vollstandig in

Lamellenknochen um (L4llmann- Rauch 2009).

Lamellenknochen

Im Lamellenknochen liegen die Kollagenfibrillen in Form von Lamellen organisiert
vor. Besonders im Schaftbereich von langen Réhrenknochen, wo eine besondere
Festigkeit und Steifheit des Knochens erforderlich ist, besitzt er einen als
Kompakta bezeichneten sehr dichten Bezirk (Hench et al. 1993). Charakteristisch
fur die Kompakta sind als sogenannte Osteone angeordnete Lamellen. Diese
bestehen aus einem blutgefal’fuhrenden Zentralkanal, dem Havers-Kanal, mit
konzentrisch angeordneten Lamellen. Zwischen einzelnen Haverschen Kanalen
bestehen Querverbindungen Uber sogenannte Volkmann-Kandle. An den
Knochenenden ist die Knochensubstanz weniger kompakt angeordnet und mit
vielen Hohlraumen versehen. Sie wird hier als Spongiosa bezeichnet. Die

Kombination aus fester Kompakta und lockerer Spongiosa gibt dem Knochen die

3



1. Einleitung

notige Stabilitat bei relativ wenig Gewicht (Sommerfeldt et al. 2001).

1.2.Knochenzellen

Drei spezifische Zelltypen kommen im Knochengewebe vor: Matrixproduzierende
Osteoblasten, knochenabbauende Osteoklasten und mit etwa 90% zahlenmalRig

am haufigsten vertretene Osteozyten.

Osteoblasten

Osteoblasten entstehen durch den Einfluss von Wachstumsfaktoren und
Hormonen aus mesenchymalen Stammzellen. Die sogenannten
.Knochenbildnerzellen® sezernieren Kollagen Typ 1 wund steuern die
Mineralisierung (Calciumphosphat- und Calciumcarbonatsynthese). Osteoblasten
sind als einschichtige Lage an einer freien kndchernen Oberflache der
mineralisierten Matrix zu finden. So gelangen synthetisierte Substanzen in das
Interstitium, um neue Knochenmatrix auf der bereits mineralisierten Matrix
aufzubauen. Werden Osteoblasten im Zuge der Mineralisierung des Osteoids
eingemauert, entwickeln sie sich weiter zu Osteozyten. Andernfalls kdnnen sie bei
Fertigstellung der Knochenmatrix in einen Ruhezustand zurlckkehren oder sie
gehen durch Apoptose zu Grunde (Sommerfeldt et al. 2001, Lullmann- Rauch
2009).

Osteozyten

Aus Osteoblasten differenzierte Osteozyten stellen mengenmallig den groften
Anteil der Knochenzellen dar. Da sie im Gegensatz zu ihren Vorlauferzellen keine
resorbierenden Aufgaben besitzen, sind sie durch Reduktion der Zellorganellen
(z.B. Ribosomen, endoplasmatisches Retikulum) kleiner als die Osteoblasten.

Adulte Osteozyten liegen, von Hohlraumen umgeben, eingebettet in mineralisierter

4



1. Einleitung

Knochenmatrix. Uber ihre langen Zellfortsatze sind sie in Knochenkanalchen

miteinander verbunden.

Diese wiederum stehen Uber die Haverschen Kanale mit dem Blutgefallsystem in
Verbindung (Sommerfeldt et al. 2001, Lillmann- Rauch 2009).

Osteoklasten

Im Gegensatz zu den Osteoblasten und Osteozyten entstammen die
knochenabbauenden Osteoklasten dem mononuklearen Phagozytose System
(MPS) (van Furth et al. 1972). Sie entstehen durch Fusion mononuklearer
hamatopoetischer Vorlauferzellen. Die mehrkernigen Riesenzellen haben einen
Durchmesser von 50-100 um und enthalten bis zu 10 Zellkerne. lhre
Hauptaufgabe ist die Resorption von mineralisietem Knochen. Sie liegen an der
Knochenoberflache in sogenannten Resorptionslakunen (Howship Lakunen), die

durch ihre eigene Aktivitat entstehen (Lullmann- Rauch 2009).

1.3.Knochenmark

Das Knochenmark macht ca. 5% des Kdrpergewichts aus; es besteht aus einem
stark verzweigten Gefalsinus in einem Stltzgerust aus retikularem Bindegewebe
und fullt die inneren Hohlrdume des Knochens aus. Im Knochenmark sind
Stammzellen verschiedener Zelllinien in unterschiedlichen Differenzierungsstadien
enthalten (Abb. 1). Man unterscheidet blutbildendes rotes Knochenmark und
gelbes Fettmark, das sich mit zunehmendem Alter entwickelt und vorwiegend als

Energiereservoir dient (Stevens et al. 1997).
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Abb. 1 Schematische Darstellung undifferenzierter Stammzellen und Knochenzellen im

Knochenmark. Nach Jochen Grassinger, modifiziert, http://www.uniklinikum-

regensburg.de/imperia/md/images/kliniken-institute/haematologie-

onkologie/forschung/grassinger/niche big.jpg

1.4.Stammzellen

Stammzellen sind Korperzellen, die in verschiedene Zellen und Gewebe
ausdifferenzieren konnen. Sie besitzen die Fahigkeit zur standigen
Selbsterneuerung und Proliferation. Man unterscheidet embryonale und adulte
Stammzellen. Embryonale Stammzellen kénnen in jeden der tber 200 Zelltypen
des Korpers differenzieren, sie sind pluripotent (Service 2000, Groebner et al.
2006). Undifferenzierte adulte Stammzellen kommen in sonst differenziertem
Gewebe oder Organen vor, im Gegensatz zu embryonalen Stammzellen haben
sie nur ein limitiertes Repertoire von Zelltypen, in die sie differenzieren kdnnen, sie
sind multipotent (Service 2000). Im Knochenmark sind zwei Arten solcher
Stammzellen vertreten: Zum einen sind dies hamatopoetische Stammzellen als
Vorlaufer aller Arten von Blutzellen, wie Erythrozyten, Thrombozyten oder
Leukozyten, zum anderen multipotente mesenchymale Stammzellen (MSC),
welche als Vorlauferzellen fir alle Arten von mesenchymalem Gewebe dienen. Sie

spielen eine Rolle beim Aufbau von Knochen, Knorpel, Muskel, Fettgewebe und
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1. Einleitung

Bindegewebe, sowie Sehnen und Bandern. Durch die Bildung von
Knochenmarkstroma unterstiutzen sie aulderdem die Hamatopoese (Bonfield 2010,
Groebner et al. 2006). Da im Rahmen des Tissue Engineering wahrend der
Knochenregeneration MSC als knochenbildende Zellen besonders relevant sind,

wird im Folgenden naher auf diese eingegangen.

1.4.1. Mesenchymale Stammzellen

In den 70er Jahren des letzten Jahrhunderts gelang Friedenstein und seinen
Kollegen die Isolierung mesenchymaler Stammzellen aus Knochenmarkaspiraten.
Sie konnten demonstrieren, dass MSC in vivo in Osteoblasten, Chondrozyten und
Adipozyten differenzieren kénnen (Friedenstein et al. 1966, 1968, 1974). In den
folgenden Jahren nahm das biologische und klinische Interesse an MSC stetig zu.
Im Zuge dessen wurden MSC aus den unterschiedlichsten Geweben isoliert und
zahlreiche neue Methoden fir ihre Isolierung und Expansion entwickelt. Dies
fuhrte zu Unstimmigkeiten der Vergleichbarkeit wissenschaftlicher Ergebnisse,
woraufhin die Internationale Gesellschaft fur Zelltherapie (ISTC) Kriterien zur
Definition humaner mesenchymaler Stammzellen erstellt hat. Zunachst mussen
sie unter Standardkulturbedingungen in der Lage sein, an der Oberflache ihres
ZellkulturgefalRes zu adharieren. AulRerdem mussen mehr als 95% der Zellen
einer MSC-Population die Oberflachenproteine CD105, CD73 und CD90
exprimieren. Gleichzeitig durfen sie die Oberflachenproteine CD45, CD34, CD14,
CD11b, CD790 oder CD19 und HLA Klasse 2 nicht besitzen. Zuletzt mussen die
Zellen in der Lage sein, unter standardisierten Kulturbedingungen in vitro zu
Osteoblasten, Adipozyten und Chondroblasten zu differenzieren (Dominici et al.
2006) (Abb. 2).
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Abb. 2 Schematische Darstellung der Differenzierungsfahigkeit humaner MSC. MSC kdnnen
in vitro unter geeigneten Bedingungen zu Chondrozyten, Osteozyten, Myozyten, Stromazellen oder
Adipozyten differenzieren. Der Nachweis der Multipotenz ist eine Standardmethode zur
Charakterisierung humaner MSC. Modifiziert aus: Mesenchymal stem cells of human adult bone
marrow. Pittenger Mark und Marshak Daniel in: Stem cell biology. Marshak Daniel, Gardner
Richard und Gottlieb Daniel, New York: Cold Spring Harbor Laboratory Press; 2001).

Werden MSC unter geeigneten Kulturbedingungen differenziert, kdnnen nach
entsprechender Kultivierungsdauer Osteoblasten mit einer Alizarin-Rot-Farbung,
Adipozyten mittels Olrot O-Farbung und Chondrozyten immunohistochemisch
durch ihre Kollagen Typ 2-Ablagerung nachgewiesen werden (Dominici et al.
2006).

1.5.Knochenumbau

Im Wachstum wird zunachst Geflechtknochen gebildet, der durch Osteoblasten

und Osteoklastentatigkeit in Lamellenknochen umgebaut wird und so seine
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endgultige Form und Stabilitat erhalt. AuRerdem koénnen Osteoblasten und
Osteoklasten im Rahmen des kontinuierlich stattfindenden Umbaus durch
Osteozyten oder hormonelle Signale aktiviert werden. |Ihre Tatigkeit ermdglicht
dem Knochen, sich funktionell an wechselnde mechanische Belastungen
anzupassen. Mikrolasionen kdnnen so repariert werden. Im gesunden Korper
befindet sich der Ab- und Aufbau von Knochensubstanz stets im Gleichgewicht
(Raiz et al.1999, Lillmann-Rauch 2009).

1.6.Defektheilung

Eine Fraktur (Fractura, Knochenbruch, Bruch) ist ein Kontinuitatsverlust des
Knochenzusammenhangs, meist als Folge von Traumata (Wiesner et al. 1999).
Knochen besitzt die Fahigkeit, sich selbst zu regenerieren und die alte Form und
Beschaffenheit wieder zu erlangen. Im Gegensatz zu Weichteilgewebe heilt
Knochengewebe ganz ohne Narbenbildung ab. Grundsatzlich kbnnen zwei Arten
der Defektauffullung unterschieden werden: Mechanisch stabile Defekte heilen
direkt (desmale Ossifikation); dabei entwickelt sich Granulationsgewebe zu
straffem Bindegewebe, aus dem ohne Zwischenstufen Lamellenknochen
aufgebaut werden kann. Voraussetzungen sind eine intakte Durchblutung, die
stabile Uberbriickung des Frakturspaltes, sowie eine exakte anatomische Lage
der Frakturenden (Schenk et al. 1977). Bei mechanisch instabilen Defekten wird
zunachst eine knorpelige Zwischenstufe aus hyalinem Knorpel gebildet, der in
weiteren Schritten durch Knochengewebe ersetzt wird (chondrale Ossifikation).
Die Defektstelle wird zunachst mit Gewebsflussigkeit und Blut aufgefullt, das
entstandene Gerinnsel organisiert sich zu Granulationsgewebe, woraus sich, als
provisorischer Verschluss, eine Narbe aus Binde- und Knorpelgewebe entwickelt
(knorpeliger Kallus). Wahrenddessen wird an den Enden des Frakturspalts durch
Osteoklasten avitales Bindegewebe abgebaut. Das Knorpelgewebe der
entstandenen Narbe wird nach und nach durch Knochengewebe ersetzt. Innerhalb
von Wochen entsteht so eine zunachst aus Geflechtknochen bestehende, dicke
knécherne Narbe (Kallus), die in vielen Monaten schliel3lich zu Lamellenknochen
umgebaut wird (Bruder et al. 1999, Lillmann-Rauch 2009).
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Grenzen der Knochenheilung

Uberschreitet ein Knochendefekt eine bestimmte GréRe und das Individuum ist
zeitlebens nicht in der Lage, den Defekt Uber die natlrliche Wundheilung zu
Uberbriicken, so spricht man von einem Defekt kritischer GroRe (critical size
defect) (Schmitz et al. 1986). Weitere Grenzen sind der naturlichen Frakturheilung
bei mangelnder Stabilitdt durch unzureichende Fixation der Frakturenden oder
unzureichender Blutversorgung gesetzt. In diesem Fall kann es zur Ausbildung
von sogenannten Pseudoarthrosen (Falschgelenke) kommen. Die kndcherne
Frakturheilung bleibt aus, stattdessen kommt es zur fibrésen Verbindung der
Bruchenden (Wiesner et al. 1999). In solchen Situationen ist eine Heilung meist
nur durch eine Defektaufflillung zu erreichen. Bei etwa 15% aller operativen
Eingriffe am Skelettsystem werden zur Wiederherstellung der naturlichen
Knochenform und der Knochenfunktion Knochenersatzstoffe eingesetzt. Knochen
ist damit beim Menschen nach Haut das am zweit haufigsten transplantierte
Gewebe (Service 2000).

1.7.Tissue Engineering

Eine interessante und vielversprechende Alternative fur die klassische
Rekonstruktion von Knochendefekten mit allogenem oder autogenem Material
stellt das Tissue Engineering dar. Es handelt sich um ein interdisziplinares
Forschungsfeld, welches Material- und Biowissenschaften mit der klinischen
Forschung zur Entwicklung lebender Substitute von Gewebedefekten vereinigt
(Langer et al. 1993, Vacanti et al. 1995). Biologische Gewebe werden durch
gerichtete Kultivierung von Zellen mit Hilfe geeigneter Tragermaterialien oder
Biomolekile in vitro hergestellt und kénnen in die Defektstelle des Patienten

transplantiert werden (Abb. 3)
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Abb. 3 Ex vivo Generation von Knochengewebe. Schematische Darstellung des Tissue
Engineering zur Regeneration von Knochengewebe. Mesenchymale Stammzellen werden in vitro
kultiviert, dreidimensionale Tragermaterialien damit besiedelt und in die geschadigte Region
gebracht. Dort differenzieren die Stammzellen zu Osteoblasten und regenerieren den

geschadigten Knochen. Modifiiziert nach Bianco 2001.

Breiten Einsatz findet diese Technik von der Herstellung artifizieller Herzklappen
uber die ex vivo Herstellung von Nasenknorpel bis hin zum kompletten
Organersatz wie der Harnblase (Bianco et al. 2001). Die Vorbehandlung des
Biomaterials ermdglicht durch in situ Modellierung eine optimale Anpassung an die
Defektstelle (Schaefer et al. 2004) und stellt daher eine vielversprechende

Methode auch zum Einsatz in der Regeneration von Knochendefekten dar.

Grundsatzlich sind flr die Neubildung von Knochengewebe im Rahmen des
Tissue Engineering folgende Grundelemente erforderlich (Schmidt-Rohlfing et al
2009):
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1. ein strukturelles Gerust (Knochenersatzstoffe)
2. Zellen:

Fur das Tissue Engineering von Knochengewebe werden hauptsachlich aus
Knochenmarkaspiraten isolierte mesenchymale Stamzellen (MSC) eingesetzt.
Vorteil der MSC sind ihre immunsuppressiven Eigenschaften, eine hohe
Teilungsrate und die Fahigkeit, in unterschiedliche Zellrichtungen zu
differenzieren. Auch bereits differenzierte Osteoblasten wurden verwendet; sie
besitzen eine schnelle und effektive Defektheilung, sind allerdings nur noch

begrenzt teilungsfahig, was ihren Einsatz limitiert (Schmidt-Rohlfing et al.2009).

3. Wachstumsfaktoren

1.8.Knochenersatzstoffe

Sehr groRe Knochendefekte oder solche mit groflem Weichteilschaden wie
beispielsweise nach Traumata, durch Infektionen, nach Tumorresektionen oder
auch bei Risikopatienten (Raucher, Diabetiker, Immunsupprimierte) heilen oft nur
unbefriedigend oder resultieren in Pseudoarthrosen (Schmidt-Rohlfing et al. 2009).
In den meisten dieser Falle ist eine Heilung nur durch eine Auffillung mit
Knochenersatzstoffen zu erreichen (Service 2000). Diese Materialien werden
definiert als ,nicht korpereigene Substanzen, die nach Implantation in den
menschlichen Organismus dort vorhandene strukturelle Elemente, ganze Gewebe
und deren Funktionen ersetzen® (Rueger 1998). Biomaterialen zum
Knochenersatz sollen die Menge, Qualitdt und Bildungsgeschwindigkeit von
neuem Knochengewebe wahrend der Defektheilung positiv beeinflussen (Rueger
1998). Sie sollten der ursprunglichen Knochenmatrix ahneln, um Zellen eine
knochenspezifische Umgebung zur Zellproliferation und Ablagerung einer
extrazelluldaren Matrix bieten zu kdénnen. Zahlreiche Materialien und
Materialkombinationen sind auf dem Markt erhaltlich (Bauer et al. 2000). Ein
ideales Knochenersatzmaterial ist biokompatibel, osteokonduktiv, osteoinduktiv,
bioresorbierbar, einfach anzuwenden, kosteneffektiv und strukturell naturlichem
Knochen ahnlich (Kolk et al. 2012).
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1.8.1. Eigenschaften von Knochenersatzmaterialien

Biokompatibilitat: Die wichtigste Anforderung an ein Knochenersatzmaterial ist
dessen Biokompatibilitat (bios = leben, kompatibel = vertraglich). Da implantierte
Ersatzstoffe Uber einen langen Zeitraum in engem Kontakt mit dem umliegenden
Gewebe stehen, durfen sie keine immunologischen Abwehrreaktionen
hervorrufen, die zur Zerstérung des Transplantats flihren kénnten (Schmidt-
Rohlfing et al. 2009).

Biodegradation: Die Abbaurate sollte auf die Wachstumsrate des neuen
Gewebes abgestimmt sein, sodass bei vollstandiger Regeneration des
Knochengewebes das Tragermaterial idealerweise komplett abgebaut ist. So kann
ein zusatzlicher Eingriff zur Implantatentfernung vermieden werden (Gleeson et al.
2011).

Osteokonduktion: Tragermaterialien dienen Osteoblasten als Leitschiene,
entlang der sie in den Defekt einwachsen kdnnen. Diese Eigenschaft wird als
Osteokonduktion bezeichnet. Die Anlagerung, Proliferation, Differenzierung sowie
Migration  von  Knochenvorlauferzellen  gelingt nur bei  geeigneter
Oberflachenstruktur, Biokompatibilitat, Porositat und chemischer Beschaffenheit
des Biomaterials (Terheyden 2000, Schmidt-Rohlfing et al.2008).

Osteoinduktion: Die Fahigkeit von implantierten Tragermaterialien, die
Proliferation und Differenzierung der Progenitorzellen in Osteoblasten zu
gewahrleisten, wird als Osteoinduktion bezeichnet. Die Osteoinduktion wird durch
osteoinduktive Proteine, sogenannte bone morpogenetic proteins (BMP),
gesteuert (Terheyden 2000).

Mechanische Stabilitat: Um auftretenden Belastungen ausreichend Widerstand
leisten zu konnen, sollte das Gerust entsprechende mechanische Stabilitat
aufweisen und gleichzeitig die Zwischenraume fur das Einwachsen von Zellen und
die Matrixproduktion aufrechterhalten (Hutmacher 2000, Bianco et al. 2001,
Laurencin et al. 2006, Schmidt-Rohlfing et al. 2009). Um eine rasche Re-
Mobilisierung des Patienten zu gewahrleisten, sollte der Ersatzstoff idealerweise
die gleichen mechanischen Eigenschaften wie naturlicher Knochen aufweisen

(Hutmacher 2000).
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Poren: Die Porositat ist definiert als Hohlraumvolumen pro Gesamtvolumen eines
Stoffes. Der Grad der Porositat hat einen direkten Einfluss auf ein erfolgreiches
Zellwachstum, ausreichende Nahrstoffversorgung, den Abtransport von
Stoffwechselprodukten und die Vaskularisierung wahrend der Bildung des neuen

Knochengewebes (Schnurer et al. 2003).

Die PorengroRe ist entscheidend fur die Zellbesiedlungseffizienz im
Tragermaterial (O Brien et al. 2005). Bei zu kleiner Porengréfie kdnnen die Zellen
nicht schnell genug in das Zentrum des Implantats einwandern oder dieses
homogen besiedeln. Die Zellen siedeln sich in der Peripherie der Matrix an und
stellen damit eine Barriere fur weitere Zellinfiltration dar. Als Folge kann es zu
einer Nekrose im Zentrum des Implantats kommen (Ko et al. 1997, Phelps et al
2009, Gleeson et al. 2011). Auf der anderen Seite ist bei zu gro3en Poren die
spezifische Oberflache des Tragermaterials reduziert und folglich die Zelladhasion
limitiert (Byrne et al. 2008, Murphy et al. 2010). Ein ideales Tragermaterial hat ein
offenes Netzwerk aus Poren, die miteinander in Verbindung stehen, also einen
hohen Grad an Porositat (>90%) bei geeigneter PorengrofRe. So ist eine gute
Interaktion mit den Zellen und eine Integration des neu gebildeten

Knochengewebes in das Implantatlager gewahrleistet (Freyman et al. 2001).

1.8.2. Beispiele fiir Knochenersatzmaterialien

1.8.2.1. Keramiken

Zu den Keramiken (anorganische, nicht-metallische Materialien) zahlen
Kalziumphosphate, Bioglaser und Glaskeramiken (Hench 1998). Keramiken
werden haufig als Knochenersatzstoffe eingesetzt, da ihre Beschaffenheit der
mineralischen Phase des naturlichen Knochens sehr ahnelt (Hing 2005). Auf
Kalziumphosphatderivaten basierende Materialien wie Tricalciumphophat (TCP)
und Hydroxylapatit (HA) sind die am haufigsten als Knochenersatzstoffe
eingesetzten Keramiken, sie werden aus naturlichen oder synthetischen

Ausgangsstoffen gewonnen. (Rueger 1998, Anderegg et al. 1999). Sowohl HA
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als auch TCP haben osteokonduktive Eigenschaften, sind biokompatibel, ohne
immunogene oder toxische Nebeneffekte (Schnurer et al. 2003, Wahl et al. 2006,
Kolk et al. 2012). Ihnen fehlen osteogene und osteoinduktive Eigenschaften, sie
zeigen nur eine geringe strukturelle Abstlutzung zu Beginn der Implantation.
Kommen sie mit natirlichem Knochen in Kontakt, wird direkt an der Oberflache
der Keramik neue Knochenmatrix produziert; diese mineralisiert und schliel3lich
entsteht durch remodelling neuer Knochen (Schnirer et al. 2003, Kamitakahara et
al.2008).

Hydroxylapatit

Hydroxylapatit (HA) (Cas(PO4)30H) ist die anorganische Grundsubstanz von
Knochen und macht etwa Zweidrittel der Trockensubstanz von Knochengewebe
aus. Es besteht aus Calciumphosphat (85-95%), Calciumcarbonat (8-10%),
Magnesiumphosphat (1,5%) und Calciumfluorid (0,5%). HA-Keramiken sind dem
im Knochen vorkommenden, naturlichen HA chemisch nahezu identisch. Bei
einem entsprechenden Calciumphosphat-Verhaltnis von 1,67 werden Calcium und
Phosphat-lonen in den Organismus freigesetzt, somit ist HA bioaktiv (Schnurer et
al. 2003). Es wird vor allem wegen der osteoinduktiven Eigenschaften kommerziell
zur Knochenrekonstruktion eingesetzt (Rodrigues et al. 2003, Gleeson et al.
2011). Haufig werden Implantate mit HA beschichtet, um ihre Integration ins
umgebende Knochengewebe zu fordern und dadurch die Knochenheilung
einzuleiten (Gleeson et al. 2011). Man unterscheidet biologisches HA, das aus
Korallen oder tierischem Knochen gewonnen wird und synthetisches (Kolk et al.
2012). Naturliche HA-Keramiken besitzen eine fur invasierende Zellen leicht zu
besiedelnde innere Oberflache mit interkonnektierendem Porensystem bei
geeigneter Poren- und Partikelgrof3e. Dies bewirkt eine gute Biointegration, das
heiRt der neue Knochen kann das Material vollstandig durchwachsen.
Synthetisches HA wird in bestimmten Herstellungsverfahren so bearbeitet, dass
die Porositat ebenfalls der natirlichen entspricht (Schnirer et al. 2003). Im
Knochen implantiert gehen HA-Keramiken eine feste Bindung mit dem

umliegenden Gewebe ein. Die Anwendung von HA als Knochenersatzstoff hat
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allerdings in den letzten Jahren durch die sehr langsame Abbaurate an Popularitat
verloren (Gleeson et al. 2011). Als Folge der langen Verweildauer im Gewebe
kann die Entstehung sogenannter osteoimplantarer Verbande geférdert werden,
die mdglicherweise zu Belastungsspitzen innerhalb des Knochens fuhren (Rueger
1998), wodurch die Gesamtstabilitat in belasteten Implantatlagern nur

unzureichend ist (Epple et al. 2007).

Tricalciumphosphate

Tricalciumphosphate (TCP) (Ca3(POs);) zeichnen sich durch ihre gute
Biokompatibilitdat und Osteokonduktivitdt aus. Das Ca/P-Verhaltnis von TCP ist
3:2. Man unterscheidet synthetisch hergestelltes o- und B-TCP. Reines o-TCP
hat eine Abbaurate von bis zu 24 Monaten. o-TCP selbst ist I6slich, jedoch
wandelt sich ein Teil spontan in HA um und ist noch nach Jahren im Rontgenbild
am Implantationsort nachweisbar (Wiltfang et al. 2002). Fir B-TCP ist diese
Umwandlung nicht beschrieben (Schnrer et al. 2003). Durch die Bindung von [3-
TCP an angrenzenden Knochen werden Osteoklasten- und Osteoblastenaktivitat
stimuliert. B-TCP wird so innerhalb weniger Monate vollstandig abgebaut wahrend
neuer Knochen in das Implantat einwachst (Ducheyne et al. 1993, Gleeson et al.
2011, Kolk et al. 2012). Allerdings kann ein zu schneller Abbau des B-TCP zu
einer entzindlichen Reaktion mit bindegewebiger Durchwachsung der Defektstelle

fuhren, was die mechanische Stabilitat reduziert (Wiltfang et al. 2002).

Biphasische HA/TCP

Zur Optimierung der Abbaurate werden HA/TCP-Keramiken kombiniert eingesetzt
(Schnirer et al. 2003). Ziel ist es gemal® den Eigenschaften der beiden
Ausgangssubstanzen einerseits den Abbau der Implantate zu férdern und
anderseits die Entstehung von osteoimplantaren Verbanden zu reduzieren, um so
die Stabilitdt zu erhéhen. Das Verhaltnis HA/TCP ist variabel und entscheidend fur

die Geschwindigkeit der Resorption (Trecant, et al. 1996, Schnurer et al. 2003). In
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einigen Studien wurde allerdings nachgewiesen, dass die Integration in den
Knochen durch die Kombination nicht verbessert werden konnte und die Mischung
eher zu Lasten der mechanischen Eigenschaften der Einzelsubstanzen ging
(Rueger 1998).

1.8.2.2. Natiirliche Polymere

Naturliche Polymere zeichnen sich vor allem durch ihre Biokompatibilitat, die
Resorbierbarkeit und ihre Bioaktivitat aus. Die eingesetzten Materialien bilden die
Basis aller Organsysteme im natlrlichen Organismus. Werden sie in einen
fremden Organismus implantiert, erkennt das Immunsystem des Wirtes das
Material nicht als fremd, Immunreaktionen kénnen so reduziert oder sogar vollig
unterdrickt werden. AuRerdem werden natirliche Polymere durch die
korpereigenen Prozesse leicht abgebaut, ohne dass toxische Nebenprodukte
entstehen. Durch chemische und physikalische Prozesse kann die Struktur der
Polymere so verandert werden, dass sich die Resorptionsrate individuell auf
regenerative Prozesse einstellen lasst. Fur die Rekonstruktion von
Knochendefekten = werden  beispielsweise  Alginate, Chitosane, Fibrin,
Glykosaminoglykane oder Kollagene alleine oder in Kompositen eingesetzt
(Gleeson et al. 2011).

Kollagen

Als Bestandteil von Knochenersatzmaterialien kommt dem Kollagen zunehmend
Bedeutung zu. Das natlrliche Polymer kommt beispielsweise in Knochen
(Kollagen Typ 1), Knorpel (Kollagen Typ 2) oder in Wanden von Blutgefallen
(Kollagen Typ 3) vor. Kollagen ist das am haufigsten vorkommenden Protein in der
EZM des menschlichen Koérpers (>30%), im Knochengewebe bildet es den
Hauptanteil der organischen Phase. Zur Rekonstruktion von Knochendefekten
wird das im naturlichen Knochen vorkommende Kollagen Typ 1 eingesetzt. Zum

Einsatz als Knochenersatzmaterial kann Kollagen von verschiedenen Tierspezies
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(z.B. Rind, Schwein, Pferd) durch Enzymbehandlung aus deren EZM isoliert und
gereinigt werden. Als Tragermaterial ist es aufgrund seiner Biokompatibilitat, der
Immunogenitat, Zelladhasion und Proliferation ideal (Wahl et al. 2006). Die
klinische Anwendung als Tragermaterial ist allerdings durch die mangelhafte
Stabilitat limitiert, im Rahmen des Tissue Engineering wird Kollagen daher stark
quervernetzt oder beispielsweise in Kombination mit Hydroxlapatit eingesetzt
(Berry et al. 2004, O Brien et al. 2005, Wahl et al. 2006, Byrne et al. 2008, Murphy
et al. 2010, Choi et al. 2011, Gleeson et al. 2011). Durch den Zusatz von Kollagen
zu HA ist das Material weniger sprode als reines HA und verflgt im Vergleich Uber
eine bessere Zug- und Druckfestigkeit, also eine hohere mechanische
Belastbarkeit. Dies ist ein Vorteil fur das klinische Handling, z.B. besseres
Einarbeiten des Materials in den Defekt, das Material kann unter leichtem Druck
appliziert werden ohne zu brechen. Aulderdem erhdht das naturliche Kollagen die
Biofunktionalitat; dies fuhrt zu einer besseren Zellbesiedlung, Vaskularisierung und
Gewebeintegration (Wahl et al. 2006, Gleeson et al. 2010).

1.8.2.3. Komposite

Da keines der oben aufgefuhrten Materialien alleine alle Anforderungen, die an
einen idealen Knochenersatzstoff gestellt werden erflllt, wurden sogenannte
Komposite entwickelt. Die Kombination einer oder mehrerer Einzelstoffe soll die
nicht ausreichende Wirkung der Primarsubstanz fordern (Rueger 1998).
Idealerweise haben Komposite osteokonduktive, osteogene und osteoinduktive
Eigenschaften. (De Boer et al. 2003). Eine vielversprechende Kombination sind
Hydroxylapatit und Kollagen Typ 1. Entsprechend der natiarlichen
Knochenzusammensetzung wird bei Implantation dieses Komposits in
Knochendefektstellen eine identische, naturliche Reaktion erwartet. Die
extrazellulare Umgebung flr osteogene Zellen soll so optimiert werden, dass eine
schnelle Entwicklung von Knochengewebe erreicht werden kann. Komposite
sollen nicht nur als Tragermaterialien fungieren sondern auch eine aktive Rolle in
der Entwicklung von neuem Gewebe spielen (Gleeson et al. 2011). Eine
Kombination aus Kollagen, Knochenmark und Keramik erfillt zum grof3en Teil die
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Anforderungen die an ein ideales Knochenersatzmaterial gestellt werden. Sowohl
Kollagen Typ 1 als auch Hydroxylapatit erhohen alleine die Osteoblasten-
Differenzierung (Xie et al. 2004, Kolk et al. 2012). Wurde Kollagen Typ 1 mit
Hydroxylapatit kombiniert eingesetzt, konnte eine beschleunigte Osteogenese
beobachtet werden (Wahl et al. 2006). Durch Einbettung von Osteoblasten in eine
HA-Kollagen-Matrix konnte eine bessere osteokonduktive Wirkung im Vergleich zu
monophasischem HA beobachtet und gleichzeitig eine der Knochenmatrix
identische Kalzifizierung der extrazellularen Matrix verzeichnet werden (Wang et
al. 1995). In diversen in vivo Studien wurde die Biokompatibilitat des HA-
Kollagen- Komposits sowohl im Tier als auch im Menschen nachgewiesen (Serre
et al. 1993, Scabbia et al. 2004). Die Kombination von mechanisch stabilem HA
mit flexiblem und geschmeidigem Kollagen erhéht die Resistenz und Stabilitat des
Materials und erleichtert gleichzeitig die Applikation (Yamauchi et al. 2004). Im
Vergleich zu anderen Polymeren mit Abbauraten von bis zu 2 Jahren haben HA-
Kollagen-Komposite eine moderate Abbaurate von 2 Monaten bis zu einem Jahr
(Johnson et al. 1996). Parameter wie Grofle und Verformbarkeit, eine erhdhte
Adhasion der Partikel an die Defektwand und die Begunstigung der Stabilisierung
durch Verklumpung des Materials (Johnson et al. 1996) sorgen flur eine gute
Handhabung wahrend der Implantation. In Kompositen verwendetes HA kann aus
dem Knochen gewonnen oder chemisch hergestellt werden. In diesen
Kompositen werden HA und Kollagen als Einzelkomponenten zusammen
gemischt. Ein Problem ist hierbei die homogene Verteilung und die Ausbildung der
Porenstruktur, dies soll durch besondere Herstellungsverfahren gewahrleisten
werden (Gleeson et al. 2010; Wahl et al. 2006).

1.8.2.4. Biologische Knochenersatzstoffe

Biologische Knochenersatzstoffe werden aus tierischen Knochen (z.B. Pferd,
Rind) oder beispielweise Korallen (Buchholz et al. 1987, Khan et al. 2000)
gewonnen. Materialien aus tierischem Knochen sind aufgrund ihrer Ahnlichkeit
zum humanen Knochen hervorragend dazu geeignet die Bildung von neuem

Knochengewebe zu férdern und die Gewebeheilung im menschlichen Koérper zu
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fordern. Es handelt sich um Naturprodukte, die bei der Heilung in das Gewebe und
in den koérpereigenen Stoffwechsel langsam integriert werden. Dabei entstehende
Abbauprodukte sind nicht toxisch und werden vom Korper meist resorbiert.
Abstossungsreaktionen durch das Wirtsgewebe werden aufgrund der guten
Biokompatibilitat drastisch reduziert oder fehlen ganzlich (Gleeson et al. 2010,
Smeets et al. 2010).

Bovine Spongiosa, Hydroxylapatit und Kollagen (bHA-C)

Ein vielfaltig zur Rekonstruktion von Knochendefekten eingesetztes
Knochenersatzmaterial wird aus bovinem Knochen durch Elutionsprozesse
gewonnen (Tutogen Medical GmbH, Neunkirchen) (Meyer et al. 2007). Es besteht
aus Kollagen (ca. 33%) und biologischem Calcium-Hydroxylapatit (66%). Die
Porositat liegt bei 50-70%, bestehend Uberwiegend aus Makroporen (150-600um)
(Herstellerangaben). Die Abtétung von Viren, Prionen und Bakterien sowie eine
Reduktion des antigenen Potentials werden durch zahlreiche Inaktivierungsschritte
wahrend des Herstellungsprozesses gewahrleistet. Endprodukt ist eine zellfreie
bovine Matrix mit naturlichem Kollagen Typ 1, dessen ursprungliche
Eigenschaften durch den Herstellungsprozess nicht verloren gehen (Albrektsson
et al. 1981, Frost et al. 1989, Meyer et al. 2007). In der Defektstelle soll bHA-C
temporar den Defekt Uberbricken um dann in das umgebende Knochengewebe

integriert zu werden (Meyer et al .2007).

Bovines Hydroxylapatit (bHA)

Bei bHA handelt es sich um aus dem Oberschenkelknochen von Rindern
gewonnene Spongiosa, die zur Entfernung aller organischen Materialien einem
zusatzlichen Erhitzungsprozess bis auf 300°C unterzogen wird. So besteht dieser
Ersatzstoff ausschlielBlich aus Hydroxylapatit. bHA ist osteokonduktiv und gehort
zu den langsam biodegradierbaren Knochenersatzmaterialien (Hauschild et al.

2004). In einem patentierten Herstellungsprozess wird das Material so bearbeitet,
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dass die Mikrostruktur dem natlrlichen Knochen ahnelt, so kann es in den
natlrlichen Regenerationsprozess des korpereigenen Knochens integriert werden
(Smeets et al. 2010). Es besteht aus Nano- (10-20 nm) und Makroporen (100-400
pm), welche miteinander in einem schwammartigen Netzwerk in Verbindung
stehen. Klinische Anwendung findet dieses Material zur Stabilisierung des
Blutkoagulums, zur Einleitung der Knochenheilung sowie zur Regeneration von
Sinusaugmentationen, au3erdem wird es vielseitig in der Oralchirurgie eingesetzt
(Handschel et al. 2009, Smeets et al. 2010).

Equines Hydroxylapatit Kollagen (eHA-C)

Bisher sind vor allem aus Rinderknochen gewonnene Knochenersatzmaterialien
erhaltlich. Sie werden bereits vielseitig eingesetzt, allerdings stossen sie aufgrund
der immer wieder aktuellen Diskussion uber Prionenerkrankungen auf Ablehnung
durch den Patienten (Hauschild et al. 2004). Eine mdgliche Alternative stellen
Materialien aus Pferdeknochen dar, die alle Vorteile der biologischen Materialien
besitzen ohne die angefuhrten Nebeneffekte. Die Firma Geistlich Pharma hat ein
Knochenersatzmaterial entwickelt, dass in einem speziellen Verfahren aus dem
Oberschenkelknochen von Pferden gewonnen wird. In einem patentierten
Prozess wird es schonend aufgereinigt, sodass die naturliche Knochenstruktur
erhalten bleibt. Ergebnis ist ein auf equinem Hydroxylapatit und Kollagen
basierender Knochenersatzstoff. Das Material wird von einem bipolaren System
aus miteinander verbundenen Nano- (10-20 nm) und Makroporen (100-400 um)
durchzogen. Dies vergrofert die Oberflache des Materials, ermoglicht die
Vaskularisierung und erhoht die Kapillaritat bei gleichzeitiger Hydrophilie (Geistlich
Pharma). Durch die Kombination von hoch porésem und biokompatiblem
Kollagen zu osteokonduktivem Hydroxylapatit soll vor allem das Einwachsen von

neuem Knochengewebe beschleunigt werden (Zecha et al. 2011).
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Equines Hydroxylapatit (eHA)

Equines Hydroxylapatit (eHA) wird in einem identischen Verfahren wie eHA-C aus
dem Oberschenkelknochen von Pferden gewonnen und zusatzlich, zur Entfernung
des enthaltenen Kollagens, Elutionsprozessen unterzogen. Das Material besteht
aus einem interkonnektierendem Porensystem aus Nano- (10-20 nm) und
Makroporen (100-400 pm).

1.9.Eignung von Knochenersatzstoffen fir die humane Knochenheilung

1.9.1. Tiermodelle

Um die Knochenbildungsfahigkeit verschiedenster Knochenersatzmaterialien zu
untersuchen, existieren ektope (Krebsbach et al. 1997, Muraglia et al. 1998) und
orthotope (Gebhart et al. 1991, Purleacher et al. 1996, Wippermann et al. 1999,
Quarto et al. 2001) Implantationsmodelle. Im orthotopen (engl. orthotopic: an
normaler Stelle) Tiermodell werden Tragermaterialien direkt in gesetzte
Knochendefekte implantiert, um neues Knochengewebe aufzubauen (Petite et al.
2000, Kruyt et al. 2004, van Gaalen et al. 2004), so kann die de novo
Knochenbildung durch eine starkere Vaskularisierung und hohere mechanische

Krafte als im ektopen Tiermodell beeinflusst werden (Kasten et al. 2004).

Das ektope (gr. ektopia ,Aulderortlichkeit”) Tiermodell erlaubt auf eine einfache Art
die Untersuchung der in vivo Osteogenese; Tragermaterialien werden mit Zellen
besiedelt, subkutan in immundefiziente Tiere implantiert und die Knochenbildung
histologisch beurteilt. Nach der Expansion in vitro sind MSC vieler Spezies in der
Lage im ektopen Tiermodell Knochen zu bilden (Friedenstein et al. 1974,
Kuznetsov et al. 1989, Ripamonti 1996, Krebsbach et al. 1997, Mankani et al.
2001). Krebsbach et al. gelang es mit murinen MSC mit den verschiedensten
Tragermaterialien ektope Knochenbildung auszuldosen. Die klinisch relevante
Uberpriifung erfolgreicher Knochenneubildung durch humane MSC in Kombination

mit verschiedenen Tragermaterialien erfordert eine subkutane Implantation in
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immuninkompetente Mause (Kuznetsov et al. 1997, Muraglia et al. 1998,
Gronthos et al. 2000, Janicki et al. 2010). Als Wirtstiere kamen
immuninkompetente Nude oder SCID Mause (engl., severe combined
immunodeficiency) in Frage, die eine Implantation der xenogenen, humanen
Zellen auf Biomaterialien bei geriger AbstoRungsreaktionen ermoglichen.
Grundsatzlich ist das ektope Modell eine anerkannte, kosteneffektive Methode, um
das Verhalten transplantierter MSC in der Umgebung eines lebenden Organismus
zu untersuchen (Kasten et al. 2006). Die als Wirt dienenden Tiere liefern die fur
die Implantate notwendige Vaskularisierung und Versorgung mit Nahrstoffen und
Wachstumsfaktoren. Im Gegensatz zur orthotopen Transplantation fehlen
beeinflussende Faktoren des Zielgewebes (Wachstumsfaktoren,
Osteoprogenitorzellen), die Einfluss auf die Leistungen der zu vergleichenden
Biomaterialien haben konnten (Krebsbach et al.1997, Muraglia et al. 1998,
Kuznetsov et al. 2000, Gronthos et al. 2003, Kasten et al. 2004, 2006).

1.9.2. Einfluss von Form und PartikelgroRe

Biologische Knochenersatzmaterialien besitzen eine groere innere Oberflache
als synthetisches R-TCP, in ihrer Morphologie ahneln sie dem menschlichen
Knochen, so konnen sie in das umliegende Knochengewebe integriert werden. Die
Kombination aus groRer innerer Oberflache und interkonnektierendem
Porensystem erhoht die Aufnahmekapazitat fur Blut, Proteine und
Wachstumsfaktoren, zusatzlich wird ein optimales Einwachsen von neuem
Knochengewebe und BlutgefaRen ermoglicht. Aus diesem Grund koénnten
biologische Knochenersatzstoffe synthetischen Uberlegen sein. Bislang wurden in
unserer Gruppe synthetische Knochenersatzstoffe im ektopen Tiermodell
vergleichend darauf untersucht, ob sie die Knochenbildung expandierter humaner
mesenchymaler Stammzellen aus Knochenmarksaspiraten induzieren koénnen.
Dabei wurden reine B-TCP- und kombinierte 3-TCP-Hydroxylapatit-Keramiken in
verschiedenen PartikelgroRen und -formen (Granulate, Blocke) verglichen (Kasten
et al. 2008). Sowohl mit reinen R-TCP als auch mit kombinierten R-TCP-

Hydroxylapatit-Granulaten konnte neues Knochengewebe gefunden werden. Die
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besten Ergebnisse erzielte die reine R-TCP-Gruppe mit Granulaten einer
PartikelgrofRe von 0,4-0,7 mm (Janicki et al 2010). Zu grolRe Partikel verhindern
das Einwachsen von neuen Blutgefalen, kleinere Partikel ermdglichen eine
frGhzeitige Vaskularisierung des Knochendefektes und damit verbunden auch die
Knochenregeneration. In den meisten Studien mit 3-TCP oder HA-TCP-Keramiken
(Haynesworth et al. 1992, Kasten et al. 2005, Siddappa et al.2007, Agata et al.
2007, Janicki et al. 2010) gab es allerdings eine Ausfallrate von etwa 30% der
MSC Proben die nicht in der Lage waren, im ektopen Mausmodell Knochen zu
bilden (Janicki et al. 2010).

1.10. Fragestellung / Zielsetzung

Bislang ist kein Knochenersatzmaterial bekannt, das nachweislich humane MSC
aller Spender in einem ektopen Modell ausnahmslos zur Knochenbildung anregt.
In Anbetracht eingeschrankter Erfolge mit synthetischen Knochenersatzstoffen
sollten nun biologische Knochenersatzstoffe hinsichtlich ihrer Fahigkeit Uberpruft
werden, MSC von geringerem osteogenen Potential, welches z.B. durch das
Spenderalter oder die Wachstumseigenschaften der MSC bedingt sein kann,

reproduzierbar zu moglichst starker Knochenbildung anzuregen.

Da der Zusatz von Kollagen zu synthetischem Hydroxylapatit die Porositat und die
osteoinduktiven Eigenschaften von Knochenersatzmaterialien verbesserte (Zou et
al. 2004, Wahl et al. 2006), stellte sich dariberhinaus die Frage, ob ein nattrlicher
kollagen-haltiger Knochenersatzstoff kollagen-freien Praparaten von Tierknochen
uberlegen sein kann. Schliellich war es ein weiteres Ziel zu untersuchen, ob mit
naturlichen Knochenersatzstoffen equinen Ursprungs ahnlich gute Resultate
erzielt werden wie mit solchen bovinen Ursprungs, um das minimale Restrisiko der
Ubertragung einer Prionenerkrankung beim Einsatz von Knochenersatzstoffen aus

Rinderknochen zu vermeiden.

Der gewahlte Ansatz umfasste MSC aus dem Knochenmark von 9 Spendern, die
nach Isolierung und Expansion auf funf unterschiedliche Tragermaterialien
gesiedelt wurden. Nach subkutaner Implantation fir 8 Wochen in SCID-Mause
sollte die Knochenbildung histomorphometrisch beurteilt werden. Da sich MSC,
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die das Kriterium der Multipotenz nicht erfullen, nicht eignen wirden, um
Knochenersatzstoffe hinreichend zu beurteilen, sollten die eingesetzten MSC
parallel zu den in vivo Studien in vitro charakterisiert werden. Als einfache und
anerkannte Methode gilt der Nachweis ihrer in vitro Multidifferenzierungs-
Kapazitat. Hierfur werden MSC durch unterschiedliche Medienzusammensetzung
adipogen, chondrogen bzw. osteogen differenziert. Die aus dieser Arbeit
resultierenden Daten sollten beweisen, dass die neu entwickelten biologischen
Knochenersatzmaterialien im Rahmen des Tissue Engineering erfolgreich
eingesetzt  werden konnen, alle positiven Eigenschaften eines
Knochenersatzmaterials vereinigen und die bisherigen Knochenersatzstoffe

ubertreffen.
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2. Material & Methoden

2.1. Materialien

2.1.1. Chemikalien und Reagenzien

Aceton

Alizarin Rot
Aquatex

Bouin’s Fixierlosung
BSA

CPC

dATP, dCTP, dGTP, dTTP
Dexamethason
Dextransulfat
DIG-11-dUTP
DMEM high Glucose
DMEM low Glucose
dNTP-Mix [5 mM]
EDTA

Essigsaure

Eosin

Ethanol
Ethidiumbromid

Fast Red Tabletten

FCS

Merck KGA, Darmstadt

Chroma GmbH & Co. KG, Munster
Merck KGA, Darmstadt

Sigma- Aldrich, Steinheim

Sigma- Aldrich, Steinheim

Sigma- Aldrich, Steinheim

PeqLab Biotechnologie, Erlangen
Sigma- Aldrich, Steinheim

Sigma- Aldrich, Steinheim

Roche Diagnostics GmbH, Mannheim
Invitrogen, Karlsruhe

Invitrogen, Karlsruhe

Qiagen GmbH, Hilden

Sigma- Aldrich, Steinheim

Carl Roth GmbH & CO. KG, Karlsruhe
Chroma GmbH & CO. KG, Munster
Merck KGaA, Darmstadt

Pharmacia Biotech, Wien, Osterreich
Roche Diagnostics GmbH, Mannheim

Biochrom AG, Berlin
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Ficoll-Paque Plus

Hamalaun nach Mayer

HCI

Heringssperma DNA
Hico-Mic

Insulin

Insulin-Transferrin- Selenit (ITS)
Isopropanol

Kernechtrot
L-Ascorbinsaure-2-Phosphat
Maleinsaure

Mitomycin C

NaOH

Natriumpyruvat

NBT/BCIP

Olrot O

Paraffin

Penicillin/ Streptomycin

PFA

Prolin

RNase-freies H,O
Streptavidin-Biotin-Komplex
Tissucol DuoS (Fibrionogen/Thrombin)
Tris base

Triton X-100

GE Healthcare, Uppsala, Schweden
Chroma GmbH & CO. KG, Munster
Merck KGaA, Darmstadt

Eppendorf, Hamburg

Hitz & Co. KdIn

Sanofi- Aventis, Frankfurt am Main
Sigma- Aldrich, Steinheim

Merck KGaA, Darmstadt

Chroma GmbH & CO. KG, Munster
Sigma- Aldrich, Steinheim

Merck Schuchhardt OHG, Hohenbrunn
Sigma- Aldrich, Steinheim

Merck KGaA, Darmstadt

Sigma- Aldrich, Steinheim

Roche Diagnostics GmbH, Mannheim
Chroma GmbH & CO. KG, Mlnster
Leica Mikrosysteme GmbH, Nussloch
Invitrogen, Karlsruhe

Merck KGaA, Darmstadt

Sigma- Aldrich, Steinheim

Qiagen GmbH, Hilden

Dako Cytomation, Glostrup, Danemark
Baxter Deutschland GmbH

Merck KGaA, Darmstadt

Sigma- Aldrich, Steinheim
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Trypanblau
Turksche Losung

XEM

2.1.2. Puffer und Lésungen

ALP-Puffer fur Zelllysate

Blockierldsung fur in situ-

Hybridisierung
CPC (10%)

Denhardt’s Lésung (100x)

DIG-1-Puffer

DIG-3-Puffer

DIG-Waschpuffer

FCS-Puffer

Hybridisierungspuffer

PBS-Puffer

PFA 4%

SSC 20x

Substratpuffer fur Zelllysate

Sigma- Aldrich, Steinheim
Sigma- Aldrich, Steinheim

Vogel GmbH, Gielden

0.1 M Glycin, 1mM MgCl,, 1mM ZnCl,, pH
10.4

1 % Blocking reagent in DIG-1 Puffer

10 g/l CPC in 10 mM NaPO3;

20 g/l Ficoll 400, 20 g/l Polyvinylpyrrolidon,
20 g/l BSA

100 mM Maleinsaure, 150 mM NacCl, pH 7.5
100 mM Tris-HCI, 100 mM NaCl, 50 mM
MgCl2, pH 9.5

0.3 % Tween 20 in DIG-1 Puffer

4% FCSinPBS,pH7.4

4x SSC, 1x Denhardt’s Losung, 5 %
Dextransulfat, 50 % deionisiertes Formamid,
100 pg/ml Lachsspermien-DNA

8 g/l NaCl, 0.2 g/l KCI, 1.44 g/l Na;HPO4, 0.24
g/l KH2POy4, pH 7.4

40 g/l PFA in PBS

173.3 g/l NaCl, 88.2 g/l Na-Citrat, pH 7

1 mg/ml p-NPP in ALP-Puffer |
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TAE 50x 242 g/l Tris base, 57.1 g/l Eisessig, 100 m/I
0.5 M EDTA pH 8
TBS 10x 8.77 g/l NaCl, 6.07 g/l Tris

2.1.3. Zellkulturmedien

Expansionsmedien

Embryonales Stammzellmedium  DMEM 4.5 g/l Glucose, 11 g/l Pyruvat ohne
(ES) Glutamin, 1 % L-Glutamin, 1 % nicht-
essentielle Aminosauren, 0.1 % B-

Mercaptoethanol
Induktionsmedien

Adipogenes Induktionsmedium DMEM 4.5 g/l Glucose, 10 % FCS, 0.01
mg/ml Insulin, 1 yM Dexamethason, 0.2 mM
Indomethacin, 0.5 mM Isobutylmethylxanthin,

1% Penicillin/Streptomycin

Chondrogenes Induktionsmedium DMEM 4.5 g/l Glucose, 1 % ITS, 1.25 mg/ml
BSA, 0.35 mM Prolin, 0.1 uM Dexamethason,
0.17 mM Ascorbinsaure, 1 mM

Natriumpyruvat, 10 ng/ml TGF3-3

Osteogenes Induktionsmedium DMEM 4.5 g/l Glucose, 10 % FCS, 0.17 mM
Ascorbinsaure, 0.1 yM Dexamethason, 10

mM B-Glycerophosphat
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2.1.4. Enzyme und Wachstumsfaktoren

FGF 2 Active Bioscience GmbH, Hamburg
Hyaluronidase Sigma- Aldrich, Steinheim
Kollagenase Roche Diagnostics GmbH, Mannheim
Pepsin Sigma- Aldrich, Steinheim

Pronase Roche Diagnostics GmbH, Mannheim
Proteinase K Fermentas GmbH. St. Leon- Rot

Taq DNA Polymerase Invitrogen GmbH, Karlsruhe

TGF-R Humanzyme, Chicago, USA
Trypsin/EDTA Biochrom AG, Berlin

2.1.5. Farbeldsungen

Alizarin Rot S 0,5 % 5 g/l Alizarin Rot S in Aqua dest.

Olrot 0 0,5% Stammlésung: 5 g/l Olrot O in 99 %
Isopropanol; Gebrauchslosung: 6 Vol.

Stammldsung in 4 Vol. Aqua dest.

2.1.6. Antikorper

Anti-Digoxigenin-AP Boehringer Mannheim GmbH, Mannheim
Maus anti-human Kollagen Typ I MP Biomedicals GmbH, Eschwege

(Klon 11-4C11)

Ziege-Anti-Maus IgG, Biotin- Dianova GmbH, Hamburg

konjugiert
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2.1.7. Kits

Micro BCA Protein Assay Reagent Kit Pierce Biotechnology, Rockford, USA
QIAquick PCR Purification Kit Qiagen GmbH, Hilden

Vectastain® ABC-Alkalische Vector Laboratories, California, USA
Phosphatase KIT

2.1.8. Primer
Primer Sequenz Produktgrof3e
AluYb8-F 5- CGA GGC GGG TGG ATC ATG AGG T - 247 nt

3
Alu-R 5-TTT TTT GAG ACG GAG TCT CGC - 3’
SINE/B1-F 5-GCC CGG CGG TGG TGG C -3’ 143 nt
SINE/B1-R 5-TGT TTT TCG AGA CAG GGT TTC - 3
SINE/B2-F 5- GGG CTG GAG AGATGG CTC-3¥ 166 nt
SINE/B2-R 5-TAT TTATTA TAT GTG AGT ACA CTG- 3’

2.1.9. Tierhaltungsmaterialien und OP-Bedarf

Chirurgisches Nahtmaterial, Prolene® Ethicon Inc., Norderstedt

Einstreu, steril Ssniff Spezialdiaten GmbH, Soest

Einweg- Kanulen, steril BD Biosciences GmbH, Heidelberg

Einweg- Spritzen, steril BD Biosciences GmbH, Heidelberg

Filterhauben Tecniplast DE GmbH,
Hohenpeillenberg
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Gitterdeckel

Hauschen

Handschuhe, steril

Inkubatoren

Makrolonkafige

Nagerfutter, steril
Nestlets
OP-Besteck

Trinkflasche mit Kappe

Vidisic® Augensalbe

2.1.10. Narkosemittel

Ketavet, Ketamin®

Medetomidinhydrochlorid, Domitor®

Atimpamezolhydrochlorid, Antisedan®

NaCl

Tecniplast DE GmbH,
Hohenpeillenberg

Tecniplast DE GmbH,
Hohenpeillenberg

Semperit Ges.m.b.H., Vienna,
Osterreich

Tecniplast DE GmbH,
Hohenpeillenberg

Tecniplast DE GmbH,
Hohenpeillenberg

Ssniff Spezialdiaten GmbH, Soest
Ssniff Spezialdiaten GmbH, Soest
Aesculap AG, Tuttlingen

Tecniplast DE GmbH,
Hohenpeillenberg

Dr. Mann Pharma, Berlin

Pfizer GmbH, Berlin
Pfizer GmbH, Berlin
Pfizer GmbH, Berlin

Fresenius Kabi GmbH, Bad Homburg
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2.1.11. Knochenersatzmaterialien

R-TCP (Cyclos®); Porositat 60% aus

Makroporen

bovines Hydroxylapatit (bHA), (Bio-
0ss®); Porositat 75-80% aus Nano- und

Mikroporen

bovines Hydroxylapatit-Kollagen (bHA-
C), (Tutobone®); Porositat 50-70% aus

Makroporen

equines Hydroxylapatit-Kollagen (eHA-
C); Porositat 75-80% aus Nano- und

Mikroporen

equines Hydroxylapatit (eHA); Porositat

75-80% aus Nano- und Mikroporen

2.1.12. Verbrauchsmaterialien

Deckglaser

Einweg- Skalpelle
Handschuhe (Latex)
Handschuhe (Nitril)
Objekttrager
Polypropylenmembranen
Polypropylenréhrchen
Reaktionsgefale bis 2 ml

Reaktionsgefalle 15 ml

Robert Mathys Stiftung, Bettlach, Schweiz

Geistlich Pharma AG, Wolhusen, Schweiz

Tutogen Medical Resarch

Geistlich Pharma AG, Wolhusen, Schweiz

Geistlich Pharma AG, Wolhusen, Schweiz

Gerhard Menzel GmbH, Braunschweig
Feather Safety Razor Co., LTD, Japan
Paul Hartmann AG, Heidenheim
Ansell LTD, Red Bank, USA

Gerhard Menzel GmbH, Braunschweig
NeolLab GmbH, Heidelberg

Packard Bioscience, Niederlande
Eppendorf AG, Hamburg

BD Biosciences GmbH, Heidelberg
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Reaktionsgefalle 50 ml

Seidenfaden

Serologische Pipette

Sieb Maschenweite 250 um und 800 um
Super Frost Ultra Plus Objekttrager

Zellkulturflaschen

2.1.13. Gerate

Analysenwaage
AxioCam HRC
AxioCam MRC
Heizblock

LEP Mac5000

MACSI MAG Seperator

MACS Magnete/ Stander

Mikroskop Axioplan2 Imaging
Mikroskop Axiovert
Neubauer Zahlkammer

PCR Mastercycler Gradient
pH Meter

Pipettierhilfe

Schlittenmikrotom Jung Histoslide

BD Biosciences GmbH, Heidelberg
SMI AG, Hinningen, Belgien

BD Biosciences GmbH, Heidelberg
Retsch GmbH, Haan

Gerhard Menzel GmbH, Braunschweig

Greiner bio-one GmbH, Essen

Sartorius AG, Goéttingen
Carl Zeiss AG, Oberkochen
Carl Zeiss AG, Oberkochen
UniEquip GmbH, Planegg
Ludl Electronoc, Hawthorne

Miltenyi Biotec GmbH, Bergisch
Gladbach

Miltenyi Biotec GmbH, Bergisch
Gladbach

Carl Zeiss AG, Oberkochen

Carl Zeiss AG, Oberkochen
Brand GmbH & Co KG, Wertheim
Eppendorf AG, Hamburg
Mettler-Toledo GmbH, Gielen

Hirschmann
Eberstadt

Laborgerate Gmbh,

Leica Microsysteme GmbH, Nussloch
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Sterilbank Thermo Electron Fisher Scientific GmbH, Schwerte

Tecan Sunrise Elisa Reader Tecan Austria  GmbH,  Grdoding,
Osterreich

Vortex Heidolph GmbH & Co. KG, Schwabach

Zellinkubator Thermo Electron Fisher Scientific GmbH, Schwerte

Zentrifuge Megafuge 1,0 R MS-L GmbH, Dielheim

2.1.14. Computer-Software

Adode Photoshop 7.0.1, © 2006-2008, Adobe Systems Incorporated
AxioVision Rel. 4.6.3.0, © 2006-2008, Carl Zeiss Imaging Solutions GmbH
ImagedJ 1.42q, Wayne Rasband National Institutes of Heath, USA
Microsoft Office Excel 2003, © 1985-2003, Microsoft Corporation
Microsoft Office PowerPoint 2003, © 1987-2003, Microsoft Corporation
Microsoft Office Word 2003, © 1997-2004, Microsoft Corporation

SPSS 16.0 for Windows®, © 1989-2007, SPSS Inc., USA

2.2. Gewinnung von Knochenmark

Wahrend Routineeingriffen, wobei es sich meist um Total-Endoprothese (TEP)-
Operationen des Huftgelenks handelte, wurde durch Chirurgen der
Orthopadischen Universitatsklinik  Heidelberg mittels Femuraspiration
Knochenmark (10-20 ml) entnommen. Das Aspirat wurde umgehend nach
Entnahme aufgearbeitet. Vor dem Eingriff wurden die Patienten durch die
Chirurgen aufgeklart und ihr Einverstandnis schriftlich bestatigt. Fur die Studie

wurde Knochenmark von 9 Patienten verwendet.
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2.3. Zellzahlbestimmung

Die Zellzahlbestimmung erfolgte mittels Neubauer Zahlkammer. Unter
Verwendung von Trypan Blau-Farbeldsung wurden vitale Zellen im Zellmedium
ausgezahlt, in frisch isolierten Knochenmarkaspirtaten wurde die Zellzahl nach
Lyse enthaltener Erythrozyten durch Turk'sche Farbeldosung ermittelt. Unter dem
Mikroskop wurden die Zellen in 16 Quadraten (je 4 Quadrate pro Quadrant)
ausgezahlt, das Ergebnis durch 4 geteilt um einen Mittelwert zu erhalten, dieser
wurde mit dem eingesetzten Volumen der Zellsuspension, dem
Verdinnungsfaktor sowie dem Kammerfaktor multipliziert um die Zellzahl pro

Volumeneinheit zu erhalten:

Zellzahl 4 GroRquadrate

Zellzahl/ml = x Verdinnungsfaktor x Kammerfaktor (1000)

Abb. 4 Berechnung zur Ermittlung der Zellzahl/ml nach Auszdhlung mittles Neubauer Zadhlkammer in

Zellsupensionen

2.4, Isolierung mesenchymaler Stammzellen

Zur lIsolierung mononuklarer Zellen aus humanen Knochenmarksaspiraten eignet
sich die Dichtezentrifugation mit Saccharose-Epichlorhydrydrin (Ficoll™).
Zunachst wurde das Knochenmarkaspirat unmittelbar nach Entnahme in ein 50 ml
steriles Polypropylenrohrchen (FALCON) uberfuhrt und zur Reinigung und
Fettentfernung 2x mit dem zweifachen Volumen Phosphat-gepufferter Salzlosung
(PBS) versetzt und jeweils 10 Minuten bei 1800 Umdrehungen pro Minute (rpm)
zentrifugiert. Das erhaltene Sediment wurde in PBS resuspendiert und die
Suspension im Verhaltnis 1:1 — 1:2 vorsichtig als oberste Schicht auf 15 ml
Ficoll™ pipettiert. Anschlielende Zentrifugation (30 min bei 3600 rpm ohne
Rotorbremse) bewirkte eine Schichtung der Zellen gemaf ihrer Dichte. Ficoll™ hat

eine Dichte von 1,077 g/ml, so dass sich Monozyten und Lymphozyten in der
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Interphase, als Schicht Uber Ficol™ und unter dem Uberstand, der aus
Thrombozyten, Plasma und PBS besteht, anreicherten. Erythrozyten,
Granulozyten und Zelltraimmer sedimentieren gemal ihrer Dichte auf den Grund
(Abb. 5). Die gewunschte lymphozytenreiche Interphase wurde abpipettiert, zur
Entfernung zellschadigender Ficoll™-Reste mit PBS versetzt und erneut 10
Minuten bei 1800 rpm zentrifugiert. Der Uberstand wurde abgenommen und das
entstandene Sediment in PBS resuspendiert. Von der Zellsuspension wurden 10
pl fur die Zellzahlung entnommen, die Suspension anschlieend erneut fur 10
Minuten bei 1500 rpm zentrifugiert. Die Bestimmung der Zellzahl erfolgte mittels
Neubauer Zahlkammer unter Verwendung von Turk scher Losung. Entsprechend
der ermittelten Zellzahl wurde das erhaltene Zell-Sediment mit modifiziertem
Expansionsmedium (ES-Medium) auf ein Volumen von 1 Millionen Zellen/ml
eingestellt und in gelatinisierten Zellkulturflaschen in einer Dichte von 200000

Zellen/cm? in ES-Medium ausgelegt.

A e

KM- Suspension

Zentrifugation — PBS
(3600 rpm, 30min)
> ~| ™ Lymphozytenfraktion
— Ficoll

Ficoll (Dichtegradient) ——

Erythrozyten, Granulozyten,

4

Zelltrimmer

Abb. 5 Dichtegradienten-Zentrifugation zur Isolierung von MSC. Ficoll™ wurde mit

Knochenmarksuspension Uberschichtet und ohne Bremsfunktion 30 Minuten bei 3600 rpm
zentrifugiert. Die erwlinschte Mononuklearen-reiche Schicht befindet sich in der Interphase direkt

oberhalb des Dichtgradienten. Partikel mit hoherer Dichte sedimentieren an den Grund des

Roéhrchens.
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2.5. Kultivierung mesenchymaler Stammzellen

MSC wurden in gelatinebeschichteten Zellkulturflaschen kultiviert. Fir die
Beschichtung wurde 0,1%ige Gelatine in PBS in die Zellkulturflaschen pipettiert.
Zur Polymerisierung wurden die Flaschen fur 30 Minuten bei 37°C liegend
gelagert. PBS wurde abgenommen und umgehend Kulturmedium hinzu pipettiert,
um ein Austrocknen der Gelatineschicht zu verhindern. Frisch aus
Knochenmarkaspirat isoliete MSC wurden in einer Dichte von 1,25x10°
Zellen/cm? in gelatinebeschichtete Flaschen in ES-Medium ausgesit (Passage 0)
und unter Standardbedingungen bei einem Kohlendioxidgehalt von 5%,
Luftfeuchtigkeit von 95% und physiologischem Sauerstoffpartialdruck im
Brutschrank bei 37°C kultiviert.

Nach 24 Stunden wurde das Medium abgenommen und nach Spulen der Zellen
mit PBS durch neues Medium ersetzt. Da die gewinschten humanen
mesenchymalen Stammzellen adharent wachsen, konnten sie durch Austausch
des Kulturmediums von nicht-adharenten, hamatopoetischen Stammzellen
getrennt werden. Erreichten adharente Zellen eine Konfluenz von 80-90% wurden
sie in neuen gelatinisierten Kulturflaschen subkultiviert. Daflir wurde das alte
Medium abgenommen, die Flaschen 2x mit PBS gewaschen und dann mit
vorgewarmtem 1% Trypsin/EDTA versetzt. Nach 5 Minuten bei 37° C im
Brutschrank wurden die Zellen durch Trypsin enzymatisch vom Boden der
Zellkulturflasche gelést. Unter dem Mikroskop wurde die Enzymwirkung
kontrolliert, gegebenenfalls wurden durch vorsichtiges aber sorgfaltiges Klopfen
gegen die Kulturflasche noch adharente Zellen geldst. Durch Zugabe des
aufgefangenen Mediums wurde die Wirkung des Enzyms gestoppt, die
Zellsuspension zentrifugiert und MSC in einer Aussaatdichte von 3,5-5x10%/cm?in
ES-Medium subkultiviert (Passage 1). Fur alle weiteren Versuche wurden MSC

aus Passage 2 verwendet.
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2.6. Nachweis der Multipotenz von MSC in vitro

Als einfache und reprasentative Methode zur Charakterisierung der in dieser
Studie eingesetzten MSC wurden, parallel zu den in vivo Studien der ektopen
Knochenbildungsfahigkeit, in vitro Studien durchgefuhrt, um die Multipotenz
nachzuweisen. Hierflir wurde ein Teil der Spender-MSC durch Variationen der
Medienzusammensetzung in adipogene, chondrogene bzw. osteogene Richtung
differenziert. Adharente Zellen in Passage 2 wurden enzymatisch von den

Kulturflaschen gelost und wie im Folgenden beschrieben kultiviert.

2.6.1. Osteogene in vitro Differenzierung von MSC

Zur Induktion der Osteogenese wurden MSC von 6 Spendern in osteogenem
Medium (Kasten et al., 2005) kultiviert. Ascorbinsaure, B-Glycerophosphat und
Dexamethason wurden dem Medium zugesetzt, um eine Differenzierung in
Knochengewebe hervorzurufen. Von jedem der 6 Spender wurden MSC auf vier
24-Loch-Kulturplatten in einer Dichte von 35000 Zellen in 4 Plattenvertiefungen in
500 pl Medium ausgelegt. Der Verlauf der osteogenen Differenzierung wurde zu
vier unterschiedlichen Zeitpunkten, an Tag 1, 7, 14 und 21 der Kultivierung, durch
Bestimmung der Alkalischen Phosphatase (ALP)-Aktivitat bzw. der Messung des
Mineralisierungsgrades der extrazellularen Matrix, jeweils in Doppelstimmung,
untersucht (s. Abb. 6).

Aulerdem wurde zur Normierung der Werte zu jedem der angegebenen

Zeitpunkte die Gesamtproteinmenge in jedem Loch bestimmt.
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Abb. 6 Schematische Darstellung einer 24-Loch-Kulturplatte zum Nachweis der Multipotenz
humaner MSC in vitro. Um die osteogene Differenzierungsfahigkeit humaner MSC zu
untersuchen, wurden pro Spender (n=6) in 24-Loch-Platten in vier Vertiefungen jeweils 35000
Zellen ausgelegt. Um den Zeitverlauf der Osteogenese zu beurteilen, wurden pro Spender 4
Platten angelegt und nach 1, 7, 14 bzw. 21 Tagen Kultivierung in osteogenem Medium jeweils in
Doppelbestimmung die ALP-Aktivitat (rot geférbt) und Mineralisierung (blau gefarbt) bestimmt.
Quelle: http://www.coldspring.com.cn/Images/CD_24.JPG, modifiziert

2.6.1.1. Beurteilung des Mineralisierungsgrades in vitro osteogen
differenzierter MSC

Nach 1, 7, 14 bzw. 21 Tagen wurden osteogen differenzierte MSC von 6
Spendern auf die Ablagerung einer calciumreichen extrazellularen Matrix
untersucht. Der Zellrasen wurde mit PBS gespdult, 20 min bei 4°C in 70% Ethanol
fixiert, 4x mit Aqua dest. gespult und mit 0,5% Alizarinrot S-Losung gefarbt
(Stenderup et al. 2003). Alizarinrot reagiert mit Kalzium unter Chelatbildung. Nach
der Farbung wird der Zellrasen 4x mit Aqua dest. gespult und zur Herausldsung
des gefarbten Calciums 20 min in Cetylpyridiniumcholorid (CPC) inkubiert. Die
Intensitat der Farbung stellte sich proportional der gebundenen Calciummenge dar
und wurde im ELISA-Reader bei einer Wellenmenge von 570 m gemessen. Die
Standardgerade wurde anhand einer Verdunnungsreihe von Alizarinrot in 10%
CPC erstellt. Die errechneten Werte wurden auf die Gesamtproteinmenge
normiert (s. Abschnitt 2.6.1.3.)
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2.6.1.2. Aktivitat der Alkalischen Phosphatase nach osteogener in vitro

Differenzierung

Die Alkalischen Phosphatase (ALP) ist ein Enzym, das in Knochen und Leber
vorkommt, der Nachweis ihrer Aktivierung in Zelllysaten ist daher ein gangiger
Marker fur enthaltene Osteozyten. Osteogen differenzierte MSC von 6 Spendern
wurden an Tagen 1, 7, 14 und 21 der Kultivierung fir 10 min bei 4°C in 1% Triton
X- 100 lysiert, die Lysate bis zur Messung nach Ende der gesamten
Differenzierungszeit bei -80°C gelagert. Pro Zeitpunkt wurden 100 pl der
aufgetauten Lysate mit 100 ul Substrat-Puffer im Doppelansatz in einer 96-Loch-
Flachbodenplatte flr 1-3 Stunden bei Raumtemperatur inkubiert. Durch ALP wird
p-Nitrophylphophat (p-NPP) zu p-Nitrophenol (p-NP) und Phosphat hydrolysiert.
Mittels ELISA-Reader lasst sich der dadurch auftretende Farbumschlag bei
405/490 nm messen. Die Standardgerade wurde durch Verdunnung von p-NP in
Zweierschritten mit einer Anfangskonzentration von 50 pg/ml angefertigt. Die p-
NPP Umsetzung wurde berechnet und auf die Gesamtproteinmenge im Zelllysat
normiert (siehe Abschnitt 2.6.1.3.).

2.6.1.3. Messung der Gesamtproteinmengen aus Zelllysaten

Um eine quantitative Aussage uber die ALP-Aktivierung und den Grad der
Mineralisierung der extrazellularen Matrix (siehe Abschnitt 2.9.2 und 2.9.3.) treffen
zu koénnen, wurden die Ergebnisse auf den Gesamtproteingehalt im Loch
normiert. Dieser wurde mit Hilfe eines "Micro BCA Protein Assay Reagent Kits’
bestimmt. In einer 96-Loch-Flachbodenplatte wurden 15 pl Lysat (s. Abschnitt
2.6.1.2.,, Lysate der ALP-Messung wurden auch hier verwendet) mit 135 pl 1%
Triton-X-100 vermischt, mit 150 pl einer frisch hergestellten ALP-Gebrauchslésung
fur 2 h bei 37°C inkubiert und die Absorption mittels ELISA-Reader bei 570 nm
gemessen. Zweiwertige Kupfer-lonen werden im alkalischen Milieu durch Proteine
zu einwertigen Kupfer-lonen reduziert und bilden mit Bicinchoninsaure einen

Komplex, dessen Menge linear zur Proteinmenge ansteigt (Smith et al. 1985).
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Mit Hilfe einer BSA-Standardkurve wurde die Menge der Proteine flr jedes

Zelllysat bestimmt.

2.6.2. Adipogene in vitro Differenzierung von MSC

Von 3 Spendern wurden MSC in einer Dichte von 35000 Zellen im Doppelansatz
in 500 ul insulinhaltigem, adipogenem Medium (Winter et al. 2003) in 24-Loch-
Platten ausgelegt. Die Kultivierung erfolgte unter Standardbedingungen bei 2-
maligem Mediumswechsel pro Woche. Nach 14 Tagen wurden die Zellen zur
qualitativen Analyse fixiert und gefarbt und zur Bewertung der adipogenen
Differenzierungsfahigkeit die Entstehung lipidhaltiger Vakuolen beurteilt. Der
Zellrasen wurde zunachst mit PBS gespdlt, fur 30 Minuten in 4% Paraformaldehyd
fixiert und 5 Minuten in 60% Isopropanol inkubiert. Die Farbung erfolgte fur 15
Minuten bei RT mit Olrot O (0,5%). Anschlieend wurden die Proben kurz in 60%
Isopropanol inkubiert und mit Aqua dest. gewaschen (Winter et al. 2003). Die
qualitative Auswertung wurde visuell unter dem Mikroskop beurteilt und zur

Dokumentation fotografiert.

2.6.3. Chondrogene in vitro Differenzierung von MSC

MSC von 6 Spendern wurden in Form von dreidimensionalen Spharoiden (Dickhut
et al.2009) in chondrogenem Medium kultiviert. Von jedem Spender wurden 5
Spharoide aus je 5x10° Zellen angefertigt: Je 0,5 ml der Zellsuspension
(Konzentration: 1x106/ml) wurden in Eppendorfgefal’e pipettiert und zur
Sedimentierung 10 min bei 8000 rpm zentrifugiert. Der Uberstand wurde
abgenommen und durch 500 pl chondrogenes Medium ersetzt. Durch die Zugabe
von Dexamethason, Ascorbinsdure und den Wachstumsfaktor Transforming
Growth Factor-p (TGF-B) sollen sich undifferenzierte MSC in Kollagen Typ 2 und
Glucosaminoglycan produzierende Zellen entwickeln. Sobald der
Mediumverbrauch durch die Zellen zurlickging, wurden die Spharoide aus den
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Eppendorfgefallen in 96-Loch-Mikrotiterplatten umgesetzt und mit jeweils 200 ul
Medium versorgt. Die Kultivierung erfolgte unter Standardbedingungen im
Brutschrank bei regelmaRigem Mediumwechsel im Abstand von 2 Tagen. Pro
Spender wurden 5 Spharoide angesetzt. Nach 6 Wochen Inkubationszeit wurden

sie zur qualitativen histologischen Auswertung aufgearbeitet.

2.7. In vivo Studie der Ektopen Knochenbildung

Mit Hilfe von Fibrinkleber wurden aus den Knochenersatzmaterialien (bHA, bHA-
C, eHA, eHA-C und R-TCP) dreidimensionale Knochenersatzmaterial/MSC-
Konstukte hergestellt und fur 8 Wochen subkutan in SCID-Mause implantiert.

2.7.1. Vorbehandlung der Knochenersatzmaterialien

eHA-C und eHA lagen in Blécken vor und wurden zunachst auf die einheitliche
PartikelgrofRe von 0,25-1 mm/cm? gebracht. Unter sterilen Bedingungen wurden
die Blocke mittels Skalpell in kleinere Sticke geschnitten und konnten dann durch
zwei Siebe (800 und 250 ym Maschenweite) auf die gewlnschte Korngréle
getrennt werden. B-TCP, bHA-C und bHA lagen bereits als Granulat vor. Die
Materialien wurden wahrend des Herstellungsprozesses sterilisiert und konnten
unter sterilen Bedingungen auf 10 mg in sterile 1,5 ml Eppendorfgefalle

eingewogen werden.

B-TCP Granulate wurden unsteril abgewogen und anschliefend bei 120°C im
Trockenschrank fur 6h sterilisiert, ohne Materialschadigungen zu riskieren.

2.7.2. Herstellung der zellbesiedelten Knochenersatzstoffkonstrukte

Zu Beginn wurden alle Knochenersatzstoffe (je 10 mg in Eppendorfgefalien) in
steriler Kochsalzlésung (NaCl) fir mindestens 30 Minuten, bzw. entsprechend der

Vorbereitungszeit der MSC, rehydriert. MSC wurden bei einer Konfluenz von 80-
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90% in Passage 2 mit Trypsin enzymatisch von der Kulturflasche geldst. Durch
Zugabe des alten Nahrmediums wurde die Enzymwirkung gestoppt und die
Zellsuspension zentrifugiert (10 min bei 1000 rpm). Die Zellzahl wurde mittels
Neubauer Zahlkammer ermittelt. 10 pl der Zellsuspension wurden im Verhaltnis
1:1 mit Trypanblau verdinnt, wiederum 10 pl der Verdunnung in die Zahlkammer
pipettiert. Nur abgestorbene Zellen nahmen den Farbstoff auf und wurden blau
gefarbt. Farblose, vitale Zellen konnten so differenziert und gezahlt werden. Im
Anschluss an die Zentrifugation konnte das entstandene Sediment nach
Uberstandabnahme entsprechend der Zellzdhlung mit PBS auf eine

Endkonzentration von 1x10° vitalen Zellen/ml eingestellt werden.

NaCl wurde von den Knochenersatzmaterialien abgenommen und die Granulate
mit 1 ml Zellsuspension versetzt (entspricht 1x10° Zellen/10 mg Granulat). Fiir
eine homogene Verteilung der Zellen wurde die MSC/Ersatzstoff-Suspension
vorsichtig geschwenkt und im Anschluss zentrifugiert (10 min bei 1000 rpm). Die
Zellen befanden sich nun auf und unterhalb der Knochenersatzmaterialien. Nun
wurde der zellfreie Uberstand abgenommen. Zur Formung dreidimensionaler
Spharoide wurden zunachst je 10ul Thrombin resuspendiert und dann umgehend
jeweils 10 pl Fibrinogen hinzu pipettiert. Durch sorgfaltiges mischen des
Fibrinklebers mit dem MSC/Knochenersatzmaterial-Gemisch wurde eine
homogene Verteilung der MSC im gesamten Konstrukt erreicht. Fibrinogen
polymerisierte zu Fibrin, sodass innerhalb von 5 Minuten ein stabiles Spharoid
entstand. Zum Schutz vor Austrocknung wurden die entstandenen Konstrukte bis
zur Operation in ES-Medium aufbewahrt. Die Implantation erfolgte spatestens 1
Stunde nach Herstellung. Je 2 Konstrukte wurden auf diese Weise von MSC eines

jeden Spenders pro Untersuchungsgruppe hergestellt.

2.7.3. Tierexperimentelle Arbeiten

Alle Operationen wurden durch die verantwortliche Regierungsbehdrde Karlsruhe
unter dem Aktenzeichen (G71/11) genehmigt und fanden im Versuchstierhaus der
Orthopadischen Uniklinik in Heidelberg statt. Fur die Studie wurden 29 weibliche,
immundefiziente Mause (SCID, Severe Combined Immunodeficieny) des
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Stammes CB17/lcr-Prkdc®®/crl im Alter von 6-8 Wochen eingesetzt. SCID-
Méausen fehlt aufgrund einer autosomal rezessiven Mutation im lcr-Prkdc®® Gen
eine ausreichende Lymphozytenreifung. Der resultierende Mangel an
Lymphozyten fihrt dazu, dass samtliche durch T- und B-Zellen vermittelte
Immunreaktionen ausgeschaltet sind (Bosma et al. 1983). Aufgrund dieser stark
reduzierten Immunreaktion wurde dieser Mausstamm fur die Xenotransplanation
gewahlt. Die Tiere stammten ausschliel3lich von Charles River und wurden Uber
die interdisziplindre Biologische Forschungseinrichtung (IBF) der Universitat
Heidelberg bezogen. In autoklavierten Makrolonkafigen (Typ 2) mit Filterhaube
wurden 2-5 Tiere in steriler Einstreu gehalten. Die Mause bekamen autoklaviertes,
pelletiertes Futter und steril-filtriertes Wasser ad libitum. Einmal woéchentlich
wurden sie in frische Kafige mit frischem Futter und Wasser umgesetzt. Die

Tierhaltung erfolgte bei 22 °C und einem Druck von 75 pa steril in Inkubatoren.

2.7.3.1. Transplantation der Knochenersatzmaterial/ MSC-Konstrukte

Die Konstrukte aus MSC und Biomaterialien wurden innerhalb einer Stunde nach
Herstellung subkutan in SCID-Mause implantiert. Alle nachfolgenden Eingriffe
fanden unter sterilen Bedingungen in einer ausschlielllich fur die Maus-
Operationen vorgesehenen Sterilbank in den Tieroperationsraumen der
orthopadischen Universitatsklinik Heidelberg statt. Um die Tiere in Vollnarkose zu
versetzen wurde ihnen eine teilantagonisierbare Kombinationsnarkose aus 120
mg/kg Korpergewicht (KG) Ketamin (Ketavet®) und 0,5 mg/kg KG Medetomidin
(Domitor®) in NaCl verabreicht. Die Tiere wurden gewogen und mit 17 pl/kg KG
der Kombinationsnarkose intraperitoneal narkotisiert; zum Zeitpunkt der Operation
lag das durchschnittliche Korpergewicht bei 20 g. Zum Schutz vor Austrocknung
wurden die Augen mit Augensalbe bedeckt. Bei nicht mehr nachweisbaren
Zwischenzehen- und Drohreflexen wurde die Operationsstelle zunachst
desinfiziert und dorsal ein ca. 0,5 cm langer Hautschnitt gesetzt. Daraus wurden
stumpf maximal 4 subkutane Taschen pro Tier prapariert. Pro Tasche wurde ein
Konstrukt implantiert und diese mit einem nicht-resorbierbaren, monofilen Faden

(Prolene®) mit Einzelknopfnéhten verschlossen.
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Um das Auftreten moglicher Wechselwirkungen 2zu reduzieren wurden
ausschlieBlich Materialien derselben Herkunft in ein Tier transplantiert (equine
bzw. bovine Materialien oder synthetisches B-TCP) (Abb. 7 A-E).

Abb.7. Subkutane Transplantation von MSC/Knochenersatzmaterial- oder zellfreien
Konstrukten, reprasentative Bilder: (A) Die Operationen fanden stets unter sterilen Bedingungen
statt; (B) Praparation subkutaner Taschen, maximal 4 pro Tier; (C) In jede Tasche wurde ein
Konstrukt transplantiert, nur equine bzw. bovine oder synthetische Konstrukte wurden zusammen
in ein Tier implantiert; (D) Nach der Transplantation wurden die Taschen vernaht; (E) Verteilung
der Taschen so dass die Tiere nicht beeintrachtigt wurden; (F) Nach 8 Wochen wurden die Tiere
euthanasiert und die Konstrukte explantiert
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Zur Kreislaufunterstitzung und zum Schutz vor Dehydrierung wurden den Mausen
im Anschluss an die Transplantation 100 ul pro 10 g Kérpergewicht Natriumchlorid
s.c. in die Nackenfalte gespritzt. Zur spateren Identifizierung wurden die Mause
durch Ohrlécher makiert.

Nach einer Stunde wurde die Narkose mit Atipamezolhydrochlorid (Antisedan®)

2,5 mg/kg KG in NaCl subkutan in eine Ruckenhautfalte antagonisiert.

2.7.3.2. Explantation der Konstrukte

Acht Wochen nach der Operation wurden die Mause durch zervikale Dislokation
euthanasiert. Die Haut wurde mit einem Skalpell ertffnet und die Konstrukte
wurden explantiert (Abb. 7F).

2.8. Histologische Untersuchungen

2.8.1. Fixierung und Einbettung der explantierten Knochenersatzstoff/MSC-

Konstrukte

Nach Explantation der KnochenersatzstoffMSC-Konstrukte wurden diese
umgehend flir 48 Stunden in Bouinscher Ldsung fixiert und dabei partiell
dekalzifiziert, anschlieBend viermal in Aqua dest. gewaschen und in einer
aufsteigenden Isopropanol-Reihe (70%, 96%, 100%) je 24 h entwassert. Nach
dreistindiger Inkubation in Aceton wurden die Konstrukte zunachst vier Stunden in

flussiges Paraffin gebracht.

2.8.2. Fixierung und Einbettung in vitro chondrogen differenzierter MSC

Nach 6 Wochen Differenzierung in chondrogenem Medium wurden die zu

dreidimensionalen Spharoiden geformten MSC zunachst 2 h in 4% PFA fixiert, in
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aufsteigender Alkoholreihe (70%, 96%, 100% Isopropanol je 2 h) entwassert, fur je
2 Stunden in Aceton und flussigem Paraffin inkubiert und schlie3lich in Paraffin

eingebettet.

2.8.3. Herstellen der Paraffinschnitte

Alle Blocke wurden am Schlittenmikrotom (Jung Histoslide, Leica Microsysteme
GmbH) in 5 ym dinne Schnitte geschnitten. Die Schnitte wurden im Wasserbad
bei 45°C gestreckt und aus dem Wasserbad heraus auf Objekttrager aufgezogen.
AnschlieBend wurden diese fur 24 Stunden im Brutschrank getrocknet. Zur
Bewertung der ektopen Knochenbildung im dreidimensionalen Konstrukt wurden
auf diese Weise von Paraffinblocken in vivo kultivierter
Knochenersatzmaterial/MSC- Konstrukte aus 3 Ebenen (Abstand je 50 uym) 16
Folgeschnitte (2 pro Objekttrager) angefertigt. Von Paraffinblécken chondrogen
differenzierter MSC-Spharoide wurden 8 Folgeschnitte (2 pro Objekttrager) aus

nur einer Ebene angefertigt.

2.8.4. Haematoxylin/Eosin-Farbung

Zur Untersuchung der ektopen Knochenbildung in MSC/Knochenersatzstoff-
Konstrukten nach 8 Wochen in vivo Kultivierung wurden pro Konstrukt und Ebene
(n=3) 2 Schnitte mit Haematoxylin-Eosin (H&E) gefarbt. Zunachst wurden die
Schnitte in XEM entparaffiniert, in absteigender Alkoholreihe (100%, 96%, 70%,
50% Isopropanol) je 5 min fixiert und 2x 3 min in Aqua dest. gewaschen. Die
Zellkerne wurden fur 8 Minuten in Hamalaun (sauer) nach Mayer gefarbt, die
Schnitte in Leitungswasser gewaschen, fur 20 Minuten in Leitungswasser geblaut
(zur pH Wert- Erhdhung) und 3 min in Aqua dest. inkubiert. Im Anschluss folgte
die Gegenfarbung mit 1% Eosin fur 1 Minute und 2-maliges Waschen in Aqua
dest. (Rotfarbung der Plasmaproteine). Die Schnitte wurden in aufsteigender
Alkoholreihe (90%, 2x 100% Isopropanol) je 30 Sekunden fixiert, anschlieRend in

XEM 4x 3 min entwassert und schliel3lich in Hico-Mix eingebettet.
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2.8.5. Nachweis von Nukleinsauren in Gewebeschnitten

Die In Situ-Hybridisierung ist eine standardisierte Methode zum Nachweis von
Nukleinsaure in Gewebeschnitten. Eine aus einer Nukleinsdure bestehende in
vitro markierte Sonde hybridisiert mit der nachzuweisenden komplementaren
Nukleinsaure in den Kernen der Zellen des Gewebeschnittes. Mit
speziesspezifischen Sonden (murin oder human) wurde neu gebildetes Gewebe in
ausgesuchten Schnitten von MSC/Knochenersatzmaterial- Konstrukten nach 8

wochiger in vivo Kultivierung auf dessen Herkunft untersucht.

2.8.5.1. Herstellung human-spezifischer Alu-Sonden

Zum Nachweis humaner Zellen in den explantierten Praparaten wurden die
Gewebeschnitte mit Digoxigenin (DIG)-markierten Sonden auf human-spezifische
repetitive Alu-Sequenzen untersucht (Kasten et al. 2005). Die DIG-markierte
Sonde wurde durch Polymerase-Kettenreaktion (PCR) hergestellt. Das PCR-
Reaktionsgemisch wurde wie folgt angesetzt: 1x PCR-Puffer, 1.5mM MgCI2, 0.1
mM dATP, 0.1 mM dATP, 0.1 mM dCTP, 0.1 mM dGTP, 0.065 mM dTTP, 0.035
mM DIG-11-dUTP, 2 pl humane cDNA aus Hela-Zellen, jeweils 10 pmol
Vorwarts-Primer AluYb8-F und Ruckwarts-Primer ALU-R, 5 Units Platinum Taq
DNA- Polymerase und Aqua dest. ad 50 ul. Nach 3-minutiger Inkubation bei 94°C
erfolgte die Synthese in 40 Reaktionszyklen: 15 sek bei 94°C und 1 min bei 61°C.
Mit Hilfe eines 'QlAquick PCR Purification Kits® wurde das PCR-Produkt nach
Herstellerangaben aufgereinigt, in 50 ul gelést und die Menge des Digoxigenin-

Einbaus kontrolliert.
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2.8.5.2. Herstellung Maus-spezifischer SINE B1- und SINE B2-Proben

Der Nachweis muriner Zellen erfolgte durch Untersuchung der Schnitte auf Maus-
spezifische repetitive Sequenzen, sogenannte short interspersed nucleotide
elements (SINE B1;SINE B2) (Steck et al. 2010). Zur Herstellung der DIG-
markierten Sonden wurde folgender Ansatz pipettiert: 1x PCR-Puffer, 1.5mM
MgCl,, 0.1 mM dATP, 0.1 mM dATP, 0.1 mM dCTP, 0.1 mM dGTP, 0.087 mM
dTTP, 0.0125 mM DIG-11-dUTP, 50 ng genomische Maus-DNA, 5 U Platinum Taq
Polymerase ad 50 pl Aqua dest. Fur die B1-Sonde wurden je 10 pmol SINE/B1-F
und SINE/B1-R Primer verwendet, flr die B2-Sonde 10 pmol SINE/B2-F und 10
pmol SINE/B2-R Primer. Nach 3-minutiger Inkubation bei 94 °C erfolgte die
Reaktion in 40 Reaktionszyklen: 20 sek bei 94°C, 20 sek bei 60 °C und 40 sek bei
72 °C. Im Anschluss wurde die Sonde mittels "QIAquick PCR Purification Kit" nach
Herstellerangaben aufgereinigt, in 50 ul geldst und die Menge des Digoxigenin-

Einbaus kontrolliert.

2.8.5.3. In situ-Hybridisierung

Zum Nachweis der Herkunft des neu entstandenen Gewebes wurden von
ausgewahlten Paraffinblocken mit in vivo kultivierten MSC/Knochenersatzstoff-
Konstrukten unterschiedlicher Spender mittels Schlittenmikroton in § ym dudnne
Schnitte hergestellt und auf Super Frost Objekttragern (2 Objekttrager mit je 2
Schnitten pro Konstrukt) fur 48 Stunden im Brutschrank getrocknet. Die Schnitte
wurden 4x 4 min in XEM entparaffiniert, in einer absteigenden Alkoholreihe jeweils
1 min rehydriert, 3 min mit 0.1% Tween/PBS gewaschen und 10 min bei 37 °C mit
50 ng/ml Proteinase K verdaut. Im Anschluss wurden sie 3 min in PBS
gewaschen, mit 0.1 M Triethanolaminchlorid-Lésung (pH 8, in 0.25% Essigsaure)
10 min bei RT aquilibriert und eine Stunde bei 42°C im Hybridisierungspuffer
vorbehandelt. Der Hybridisierungspuffer wurde durch frischen Puffer inklusive 0.2
ng/ul Digoxigenin-markierter Sonde ersetzt. Die Schnitte wurden fur 3 min bei
95°C auf dem Warmeblock denaturiert und im Anschluss 3 min bei 4 °C auf einem

Eisblock gekuhlt. Die Hybridisierung erfolgte bei 42 °C fur 16 Stunden in einer
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feuchten Kammer, dann wurde 2x 5 min in 2x SSC bei RT und 2x 10 min in 0.1x
SSC bei 42°C gewaschen. Im DIG 1-Puffer wurden die Schnitte 1 min bei RT
aquilibriert, unspezifische Bindungen 15 min lang in einer Blockierungslésung
abgesattigt und das Gewebe eine Stunde bei RT mit Anti-Digoxigenin Alkalische
Phosphatase-konjugierten Fab- Fragmenten (1:500) inkubiert. Nachdem die
Schnitte 2x 10 min mit DIG-Waschpuffer gewaschen wurden, wurden sie 3 min im
DIG 3-Puffer aquilibriert. Die Visualisierung erfolgte mittels NBT/BCIP-Substrat
(1:50) fur 60 min bei RT. Die Reaktion wurde mit Aqua dest. gestoppt, die Proben

in Aqua Tex eingebettet und zur qualitativen Auswertung fotografiert.

2.8.6. Inmunhistologische Kollagen Typ 2-Farbung

Zur Bewertung der chondrogenen Differenzierungsfahigkeit wurden die aus MSC
von 6 Spendern hergestellten Spharoide nach 6-wdchiger Inkubation in
chondrogenem Medium flr qualitative Untersuchungen bearbeitet (s. Abschnitt
2.8.3.). Die Proben wurden auf das Vorhandensein von Kollagen Typ 2 mittels
immunhistologischer Farbungen untersucht. Kollagen Typ 2 kommt nur im Knorpel
und Glaskorper des Auges vor und ist so charakteristisch zum Nachweis
stattgefundener Chondrogenese (Lullmann-Rauch 2006). Zunachst wurden die
Schnitte in XEM entparaffiniert, dann in absteigender Alkoholreihe (100%, 96%,
70%, 50% Isopropanol je 5 min) rehydriert, fur 5 Minuten in Aqua bidest. und fur 2
Minuten in PBS gewaschen. Alle Inkubationen wurden in einer feuchten Kammer,
die Waschschritte in Farbegestellen durchgefuhrt. Zwischen folgenden Schritten
wurde je 3x 2 min in PBS gewaschen: Die Schnitte wurden 15 min bei 37°C mit 4
mg/ml Hyaluronidase/PBS (pH 5.5) und 30 min mit 1 mg/ml Pronase/PBS (pH 7.4)
bei 37°C verdaut. Bei 30-minutiger Inkubation in 5%-iger BSA/PBS-Losung bei
Raumtemperatur (RT) wurde die Antikorperreaktion blockiert. Im Anschluss folgte
die Inkubation in Kollagen Typ 2-Primarantikérper (verdinnt in 1% BSA/PBS-
Lésung 1:1000 (1 pg/ml)) Uber Nacht bei 4 °C (im Kuhlschrank). Zwischen
folgenden Schritten wurden die Schnitte nun 3x 5 min in Tris-gepufferter Saline
(TBS) gewaschen: Der Sekundarantikorper, ein Biotin-konjugierter Ziege anti-

Maus Antikorper, wurde 1:500 (2.4 pg/ml) in TBS verdunnt und die Schnitte damit
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fur 30 min bei RT inkubiert. Nach 30 Minuten in Alkalischer Phosphatase-Ldsung
(nach Herstellerangaben) wurde zur Visualisierung Fast Red (1 Tablette in 2 ml
0,1 M Tris/HCI, pH 8,2 geldst) auf die Schnitte pipettiert und die Proben fir 10-15
min im Dunklen inkubiert. Dreimaliges Waschen mit Aqua dest. stoppte die
Enzymreaktion. Die Kernfarbung erfolgte fur 6 min mit Hamalaun nach Meyer mit
anschlieBender Blauung fur 15 min in Leitungswasser. Die Schnitte wurden in

AquaTex eingebettet.

2.8.7. Nachweis von Proteoglykanen mittels Safranin O — Farbung

Um die chondrogene Differenzierungsfahigkeit humaner MSC zu beurteilen
wurden Schnitte chondrogen differenzierter Spharoide zum Nachweis von
Proteoglykanen mit Safranin O gefarbt. Die Schnitte wurden 4x 5 min in XEM
entparaffiniert, in absteigender Alkoholreihe (100%, 96%, 70%, 50% Isopropanol)
je 5 min rehydriert und 2x 5 min in Aqua dest. gewaschen. Die Farbung der
Proteoglykane in der Matrix entstandener Chondrozyten erfolgte fir 10 Minuten
mit Safranin O, dann wurde 3x mit Aqua dest. gewaschen und mit Fast Green
Farbeldsung fur 15-20 Sekunden gegengefarbt. Die Proben wurden erneut 3x in
Aqua dest. gespdult, in aufsteigender Alkoholreihe (96%, 100%, 100% Isopropanol)
je 20 sek ausdifferenziert, 4x 10 min in XEM entwassert und in Histo-Mic

eingedeckelt.

2.8.8. Histomorphometrie

Zur quantitativen Bewertung der ektopen Knochenbildung humaner MSC auf
verschiedenen Knochersatzmaterialien wurden von jedem in vivo kultivierten
Knochenersatzmaterial/MSC-Konstrukt 6 H&E-gefarbte Schnitte (s. Abschnitt
2.8.4.) unter dem Mikroskop fotografiert und als JPEG-Datei gespeichert. Die
Bilder wurden zunachst mittels Adobe Photo Shop bearbeitet. Der neu
entstandene Knochen wurde manuell umrandet und grau eingefarbt. In einer

zweiten Ebene wurde das Gesamtkonstrukt eingezeichnet und schwarz gefarbt.

52



2. Material & Methoden

Beide Ebenen wurden auf die Hintergrundebene reduziert, sodass nun grau
gefarbter, neu entstandener Knochen vom schwarzen Hintergrund zu
differenzieren war. Die bearbeiteten Bilder wurden als TIFF-Datei in Graustufen
gespeichert und mit Imaged analysiert. Fur die zu differenzierenden Farben
wurden unterschiedliche Schwellenwerte gewahlt und so die Gesamtflache des
Konstrukts und die Knochenflache bemessen. Die Ergebnisse wurden in eine
Excel-Tabelle Ubertragen und der prozentuale Anteil des neu entstandenen
Knochengewebes am Gesamtkonstrukt berechnet. Von jedem Konstrukt wurden 6
Schnitte beurteilt. Da flr jedes Knochenersatzmaterial pro Spender zwei
Konstrukte angefertigt wurden, konnten pro Spender und Material 12 Schnitte
bewertet werden. Fur die statistische Auswertung wurden die Mittelwerte des

neuen Knochengewebes fir jedes Knochenersatzmaterial ermittelt.

Zusatzlich sollte der Gesamtzellgehalts in mit oder ohne MSC implantierten
Knochenersatzmaterial-Konstrukten verglichen werden. HierfUr wurden von jedem
Knochenersatzmaterial H&E-gefarbte Schnitte von 4 verschiedenen Spender-
MSC Konstrukten (KM 1105, KM 1112, KM 1113, KM 1126) sowie je 4 Schnitten
der ohne MSC implantierten Knochenersatzmaterial-Konstrukte bewertet. Unter
dem Lichtmikroskop wurden in zwei Sichtfeldern pro Schnitt alle Zellen ausgezahlt

und daraus der Mittelwert gebildet.

2.8.9. Statistische Auswertung der in vivo Studie

Die errechneten Mittelwerte des neu entstandenen Knochengewebes (wie in
Abschnitt 2.8.8. beschrieben) wurden fur jedes Knochenersatzmaterial in Gruppen
zusammengefasst. Alle Ergebnisse wurden mit der Software SPSS 16.0 far
Windows 15.0 analysiert. Eine Varianzanalyse wurde mit einfaktorieller ANOVA
durchgefuhrt (Signifikanzniveau p<0,05). Zur Korrektur des Signifikanzniveaus

wurde der Bonferroni-Test verwendet.
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2.9. Statistische Untersuchung, Korrelationen

Statistische Analyse zur Ermittlung linearer Zusammenhange wurden mit Hilfe der
Software SPSS 16.0 fur Windows 15.0 durchgefuhrt. Mogliche Korrelationen
zwischen der Alkalischen Phosphatase-Aktivitat und dem Mineralisierungsgrad
von osteogen differenzierten MSC von 6 Spendern (s. Abschnitt 2.6.1.) wurde mit
dem Pearson Korrelationskoeffizienten analysiert. Die Osteogenese-Marker
wurden an vier Zeitpunkten der in vitro Kultivierung gemessen und erhaltene

Werte auf mogliche Zusammenhange untersucht.

Die ermittelten Werte der ALP-Aktivitat sowie der Mineralisierungsgrad am
Kultivierungstag 21 (n=6) wurden aulRerdem, mit Hilfe des
Zusammenhangsmalles nach Pearson, mit den Mittelwerten des neu
entstandenen Knochengewebes aus der Histomorphometrie (s. Abschnitt 2.8.8.)

auf Korrelationen untersucht.

54



3. Ergebnisse

3. Ergebnisse

3.1. Charakterisierung von Knochenersatzmaterialien

In der Studie wurden 4 biologische Knochenersatzmaterialien mit synthetischem

R-TCP verglichen. Die Materialien unterschieden sich in Herkunft (bovin, equin,

synthetisch),

Zusammensetzung (kollagen-haltig,

(Porositat, PorengrofRe) (Tab.1).

Tab. 1 Zusammenfassung der Materialeigenschaften

kollagen-frei)

und Aufbau

Kollagen-

Porositat PorengroRe Handelsname | Herkunft
gehalt
bHA-C 50-70% Makroporen (150-600 um ) 33% Tutobone® bovin
Nano- (10-20nm) und . .
-809 0 -
bHA 75-80% Makroporen (100- 400 um) 0% Bio-Oss® bovin
Nano- (10-20nm) und . :
- -809 o,
eHA-C 75-80% Makroporen (100- 400 um) 40% In Entwicklung equin
Nano- (10-20nm) und . :
-809 [s)
eHA 75-80% Makroporen (100- 400 um) 0% In Entwicklung equin
R-TCP 60% Makroporen (100-500um) 0% Cyclos® synthetisch

In rasterelektronischen Aufnahmen der Knochenersatzmaterialien werden die

strukturellen Ahnlichkeiten der

biologischen Materialien zu menschlichem

Knochen deutlich (Abb.8). Im Gegensatz zu [-TCP kdnnen diese Materialien

durch eine grof3e innere Oberflache und interkonnektierendem Porensystem

besser in naturliche Knochenumbau- und Knochenaufbauvorgange integriert

werden. Die hochpordse Struktur bietet den flr die Knochenbildung notwendigen

Raum fur Osteogenese und Angiogenese.
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Abb. 8 Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen im Makroporenbereich (A) humaner
Knochen (50x), (B) bHA-C, (C) bHA (50x), (D) eHA-C (50x), (E) B-TCP.

Quelle: (A;B;C;D) Geistlich Pharma, (E) Janicki et al 2010

Durch den schonenden Herstellungsprozess von bHA, eHA und eHA-C werden
auch Nanoporen nicht verschlossen. Das erhoht die Kapillaritat und Hydrophilie
des Materials. Bei bHA-C hingegen liegen keine Nanoporen mehr vor (Abb. 9).
Aufgrund der ultrastrukturellen Ahnlichkeit zu bHA, sind von eHA keine

Aufnahmen gezeigt.

EHT = 500KV
el =582

Abb. 9 Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen (A) bHA-C (4000fach), (B) bHA
(3000fach), (C) eHA-C (20000fach).

Quelle: Geistlich Pharma
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3.2. Charakterisierung humaner MSC in vitro

Zur ldentifizierung von Stammzellen hat die Gewebs- und Mesenchymale-
Stammzellkommission der ,International Society for Cellular Therapy“ (ISCT) drei
Hauptkriterien festgelegt: Mesenchymale Stammzellen mussen in der Lage sein
an der Kunststoffoberflache ihrer Kulturgefale zu adharieren, die Fahigkeit zur
Expression spezifischer Oberflachenantigene besitzen und unter speziellen
Kulturbedingungen zu Adipocyten, Osteozyten oder Chondrozyten differenzieren
(Dominici et al. 2006). War die Zellausbeute expandierter MSC in Passage 2
ausreichend, wurden in vitro Versuche zum Nachweis der Multipotenz angesetzt.
Von 6 der 9 Spender MSC Populationen konnte eine osteogene und chondrogene
Differenzierung sowie fur 3 der 9 Spender MSC Populationen eine adipogene

Differenzierung korrekt durchgefuhrt werden.

3.2.1. Osteogene in vitro Differenzierung

Die Alkalische Phosphatase (ALP)-Aktivitat sowie die Ablagerung einer
mineralisierten  extrazellularen Matrix in  der Kulturschale gelten als
Standardnachweise flr die osteogene in vitro Differenzierung von MSC. Zu vier
Zeitpunkten (Tag 1, 7, 14, 21 der Kultivierung) wurde der Grad der Mineralisierung
mittels Alilzarin Rot-Farbung, sowie die ALP-Aktivierung analysiert. Wie Abb. 10
und Abb. 11 zeigen, konnte eine effektive osteogene Differenzierung durch einen
Anstieg beider Parameter wahrend des Differenzierungsprozesses fur alle
untersuchten Spender nachgewiesen werden. Die quantitative Extraktion von

Alizarin Rot pro ug Protein des Zelllysats ist in Abb. 10 dargestellt.

Fir alle Spender konnte im Verlauf der Differenzierungszeit eine vermehrte
Ablagerung einer mineralisierten Extrazellularmatrix erhoben werden. Der
Zeitpunkt der maximalen Mineralisierung variierte zwischen den Spendern
(Abb.10). Teilweise war der Grad der Mineralisierung nach einem Maximum bei
Tag 7 rucklaufig (KM 1118, KM 1114), bei MSC anderer Spender stagnierte die
Mineralisierung nach einem anfanglichen Anstieg von Tag 1 auf Tag 7 Uber den

restlichen Zeitraum (KM 1112).
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Abb. 10 Mineralisierung in vitro osteogen differenzierter MSC (n=6 Spender). Zu vier
Zeitpunkten der osteogenen Differenzierung wurde die abgelagerte, mineralisiserte
Extrazelluldrmatrix mit Alizarin Rot gefarbt, nach waschen die Farbe extrahiert und die Absorption
anschlieend im ELISA-Reader gemessen. Die Ergebnisse wurden auf den Gesamtproteingehalt
normiert. In allen untersuchten Proben war Uber den Zeitraum eine zunehmende Mineralisierung

der extrazellularen Matrix zu beobachten.

Ebenso erfolgreich konnte die osteogene Differenzierung anhand einer
zunehmenden ALP Aktivitat bei MSC aller untersuchter Spender Uber den
Zeitraum von 21 Tagen beobachtet werden (Abb.11). Auch bei der
Enzymaktivierung variierten die Zeitpunkte der maximalen Aktivitat zwischen den
MSC. Bei MSC eines Spenders (KM 1126) nahm nach einem Anstieg von Tag 1
auf Tag 7 die ALP Aktivitat wieder ab.
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Abb. 11 Ergebnisse der ALP-Aktivititsbestimmung in vitro osteogen differenzierter MSC
(n=6 Spender). Der Verlauf der ALP-Aktivierung wurde durch Absorbtionsmessung mittels ELISA-
Reader zu vier Zeitpunkten bestimmt. Fir alle untersuchten Spender war die Enzymaktivitat tGber

den gesamten Zeitraum nachweisbar.

Die hochsten Werte sowohl fur ALP-Aktivitat und Mineralisierung der
Extrazellularmembran erzielten MSC Spender KM 1105 und KM 1114 an Tag 21.

Um feststellen zu kdnnen, ob beide Parameter gleichermallen quantitativ mit der
osteogene Differenzierung einhergehen, wurde eine Korrelationsanalyse zwischen
Mineralisierungsgrad und der ALP-Aktivierung osteogen differenzierter MSC
durchgefuhrt. Nach dem Pearson Korrelationskoeffizienten war eine stark positive
Korrelation (0,8) hierfir an Tag 21 nachzuweisen, was bestatigt, dass zu diesem
spaten Zeitpunkt beide Marker zur Bestatigung der osteogenen Differenzierung
herangezogen werden kdnnen. Korrelationen konnten an den anderen Tagen des
Differenzierungszeitraums  aufgrund der variablen Kurvenverlaufe der

verschiedenen Spender MSC nicht gefunden werden (Abb.12).
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Korrelation Mineralisierung und ALP-Aktivitat
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Abb. 12 Untersuchung der Korrelationen zwischen ALP-Aktivitat und Mineralisierungsgrad
von sechs osteogen differenzierten Spender-MSC-Populationen mittels Pearson
Korrelationskoeffizienten. Die Enzymaktivitat sowie die Mineralisierung der extrazelluldren Matrix
wurden an vier Zeitpunkten des gesamten Kultivierungzeitraum bestimmt (Tag 1, 7, 14, 21). Es

ergab sich eine stark positive Korrelation (0,8) an Tag 21.

3.2.2. Adipogene in vitro Differenzierung

MSC-Populationen von 3 Spendern wurden in Doppelansatzen in adipogenem
Medium kultiviert. Zur Auswertung der Adipogenese wurde der Zellrasen nach 14
Tagen mit Olrot O gefarbt und die Differenzierung qualitativ beurteilt. Dabei
handelt es sich um einen fettléslichen Farbstoff, der Lipidtropfen rot farbt. Nach
Induktion war in allen untersuchten MSC-Population eine erfolgreiche
Adipogenese zu detektieren (Abb. 12).

60



3. Ergebnisse

Abb. 13 Adipogene in vitro Differenzierung. Dargestellt sind reprasentative Bilder Olrot O-

gefarbter MSC-Populationen (KM 1118) nach 2 Wochen adipogener Differenzierung.
Charakteristische rot gefarbte Oltropfen war in Zellvakuolen aller Proben nachweisbar (A: KM
1114; B: KM 1118; C: KM 1126).

3.2.3. Chondrogene in vitro Differenzierung

Zum Nachweis der chondrogenen Differenzierungsfahigkeit wurden MSC-
Populationen von 6 Spendern in Form von Spharoiden in chondrogenem Medium
kultiviert. Flr eine qualitative Auswertung erfolgte nach 6 Wochen eine
Proteoglykan-spezifische Safranin O-Farbung und eine immunhistochemische
Kollagen Typ 2- Farbung an Paraffinschnitten. Wie in Abb. 14 (C,D,G,H,K,L) zu
sehen ist, wird die chondrogene Differenzierung durch Produktion der
Glykosaminoglykane, die fur die Knorpelmatrix charakteristisch sind, durch die
Braunfarbung deutlich. Immunhistochemisch gefarbte Schnitte zeigten Kollagen
Typ 2-positive Spharoide aller chondrogen differenzierten MSC-Populationen
(Abb. 14 AB,E,F,I,J). Unterschiede in Farbeintensitaten kommen durch

unterschiedliche Expressionen von Proteoglykanen und Kollagen Typ 2 zu stande.

61



3. Ergebnisse

Abb. 14 Histologische Analyse der in vitro Chondrogenese von 6 MSC-Spender-
Populationen. Dreidimensionale Spharoide von MSC (n=6 Spender) wurden fir 6 Wochen
chondrogen differenziert. Im Anschluss wurden sie in Paraffin eingebettet und Gewebeschnitte
angefertigt. Dargestellt sind immunhistochemische Farbungen von Kollagen Typ 2 (A,B,E,F,l,J)
und Proteoglykanen (Safranin-O) (C,D,G,H,K,L). (A;C) KM 1105, (B;D) KM 1111, (E;G) KM 1112,
(F;H) KM 1113, (I;K) KM1114, (J;L) KM1126.

Zusammengefasst konnte anhand der in vitro Versuche nachgewiesen werden,
dass alle untersuchten MSC nach gezielter Induktion in Adipozyten, Chondrozyten
und Osteoblasten differenzierten. Diese Ergebnisse bestatigten die geforderte
Multipotenz flr alle untersuchten MSC-Populationen und lieferten somit
zusammen mit den Isolierungsverfahren den Nachweis, dass es sich bei den

implantierten Zellen tatsachlich um MSC handelte.
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3.3. Ektope Knochenbildung in vivo

Jm

) )
v
Isolierung von Expansion der Mischen der
MSC aus MSC fir 2 MSC mit
Knochenmark Passagen Knochenersatz-
von 9 Spendern materialien
= =
Histologische und Explantation der Subkutane
Histomorphometrische Konstrukte nach 8 Transplantation der
Auswertung Wochen MSC/Knochenersatz
stoff Konstukte in
SCID Mause

Abb. 15 Versuchsaufbau. Undifferenzierte MSC wurden fir 2 Passagen expandiert und mit den 5
zu vergleichenden Knochenersatzmaterialien fiir 8 Wochen subkutan in SCID-Mause implantiert.

Die ektope Knochenbildung wurde histologisch und histomorphometrisch bestimmt.

MSC aus Knochenmarkaspiraten von 9 Spendern im Alter von 22-79 Jahren,
wurden isoliert und zunachst unter standardisierten Bedingungen in ES-Medium
Uber 2 Passagen expandiert. Die Spender-abhangige Kultivierungsdauer variierte
zwischen 13 und 19 Tagen. Bei ausreichender Zelldichte wurden die
undifferenzierten Zellen jeweils mit den 5 zu vergleichenden Knochenersatzstoffen
vermischt, um dann zusammen mit polymerisiertem Fibrin dreidimensionale
Konstrukte herzustellen. Fir jeden Ersatzstoff wurden pro Spender zwei
Konstrukte angefertigt (n=18 pro Gruppe), zusatzlich wurden von jedem Material
vier zellfreie Kontrollen hergestellt. Die Knochenersatzstoff-MSC-Konstrukte sowie
die zellfreien Kontrollen wurden subkutan in SCID-Mause implantiert. Nach acht
Wochen wurden die Mause euthanasiert und die Konstrukte explantiert, fixiert und
histologisch aufgearbeitet. Die ektope Knochenbildung wurde anhand H&E-

gefarbter Schnitte histologisch und histomorphometrisch untersucht (s. Abb.15).
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Insgesamt konnten 88 der 90 Konstrukte nach 8 Wochen explantiert werden.
Jeweils ein bHA-C- und ein eHA-C-Konstrukt wurden an der Implantationsstelle
nicht mehr aufgefunden. Bei der Explantation fiel auf, dass sich die eHA- und
bHA/MSC Konstrukte wahrend der Implantationszeit an den Wirtskdrper
anpassten und in der Form etwas abflachten. Eine leichte GroRenreduktion fiel bei
der Explantation kollagenhaltiger bHA-C und eHA-C Konstrukte auf, dabei wirkten
die Konstrukte fester und kompakter als vor der Implantation. R-TCP/MSC-
Konstrukte konnten nach 8 Wochen unverandert explantiert werden. Fur keines
der MSC/Knochenersatzstoff Konstrukte konnten Hinweise auf entzindliche
Prozesse an der Explantationsstelle gefunden werden. Alle 88 explantierten
Konstrukte konnten zur Auswertung herangezogen werden. Fur 8 der 9 MSC-
Spender-Populationen konnte in der R-TCP- sowie der eHA-C-Gruppe neuer
Knochen gefunden werden, mit 94% positiver Konstrukte waren diese Materialien
am erfolgreichsten. MSC eines Spenders (KM1114) bildeten unabhangig vom
eingesetzten Knochenersatzmaterial kein neues Knochengewebe. Mit bHA-C und
eHA konnten 64% bzw 61% der MSC- Konstrukte ektopen Knochen aufbauen. Mit
einer nachweisbaren Knochenbildung in nur 33% der Konstrukte waren die
Ergebnisse fur bHA am schlechtesten. Zusatzlich war fur diesen Ersatzstoff die
grofdte Variabiltat zwischen den beiden identischen Proben des selben Spenders
zu beobachten: bei 4 der 9 Spender-MSC konnte in einem der beiden
MSC/Knochenersatzmaterial-Konstrukte Knochenbildung nachgewiesen werden,
wahrend im Duplikat keine Knochenbildung stattfand. Die Spendervariabilitat war
mit 3 von 9 ebenfalls hoch flr kollagenfreies eHA, wahrend die kollagenhaltigen
eHA-C und bHA-C jeweils nur mit MSC eines Spenders variable Ergebnisse

erzielten. Ausschlielich einheitliche Ergebnisse erzielte nur 3-TCP (Tab. 2).
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Tab. 2 Ubersicht ilber MSC-Populationen und Ergebnisse der in vivo Studien nach

histologischer Auswertung

Spender Alter Kultivierung bHA-C * bHA * eHA-C * eHA * B-TCP *
KM 1102 22 15 2/2 0/2 2/2 0/2 2/2
KM 1118 37 17 0/2 1/2 2/2 22 2/2
KM 1126 41 14 1/2 2/2 2/2 2/2 2/2
KM 1114 55 19 0/2 0/2 0/1 0/2 0/2
KM 1105 69 18 2/2 0/2 2/2 2/2 2/2
KM 1104 71 16 0/1 1/2 1/2 1/2 2/2
KM 1112 73 14 2/2 1/2 2/2 12 2/2
KM 1113 75 13 2/2 1/2 2/2 1/2 2/2
KM 1111 76 13 2/2 0/2 2/2 212 2/2
Gesamt MW: 58 MW: 15 1117 6/18 15117 11/18 16/18
[%] 64.7 33.3 88.2 61.1 88.9

*Anzahl der Konstrukte mit neuer Knochenbildung zur Gesamtzahl der explantierten Konstrukte

In allen H&E-gefarbten Schnitten war neu gebildetes Knochengewebe von
Knochenersatzmaterial durch eine unterschiedliche Farbgebung zu differenzieren.
Vor allem bei bHA, eHA und R-TCP war das Knochenersatzmaterial deutlich
dunkler gefarbt als der neu gebildete rosa angefarbte Knochen. Fur bHA-C und
eHA-C waren zusatzlich die osteozytenfreien, leeren Lakunen in der Matrix des
Ersatzmaterials zu erkennen, welche sich von der osteozytenreichen Matrix des
neuen Knochengewebes unterschied (Schwarzer Pfeil Abb. 16 B und 17 A). Der
neue Knochen entwickelte sich an der Oberflache des Knochenersatzmaterials
und expandierte in dessen Zwischenraume. Osteoblasten sdumten den Rand des
neuen Gewebes (Roter Pfeil Abb. 16 B und 17 A). Eine detaillierte Betrachtung
der gefarbten Schnitte zeigte eine variable Menge an ektoper Knochenbildung bei
den unterschiedlichen Knochenersatzmaterialien. Von grolden,
zusammenhangenden Geflechtknochen, vor allem fur die kollagenhaltigen
Knochenersatzstoffe, bis hin zu kleinem, verteilt vorkommenden neu gebildetem
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Knochen besonders bei kollagenfreiem bHA und eHA.

Alle zellfreien Konstrukte (4/Knochenersatzstoff) konnten nach 8 Wochen
explantiert werden. Im Gegensatz zu den MSC besiedelten Knochenermaterial-
Konstrukten fielen bei den zellfreien Kontrollgruppen keine morphologischen
Veranderungen der Explantate nach auf. In keiner der zellfreien Konstrukte konnte

neu gebildetes Knochengewebe gefunden werden (Abb. 16 B,D,F; 17 B,D).

Vor dem Hintergrund, dass durch implantierte MSC vermehrt Wirtszellen rekrutiert
werden konnten wurde der Gesamtzellgehalt in  Schnitten von jedem
Knochenersatzmaterial (je 4 Spender) sowie in MSC-freien Knochenersatzmaterial
an 2 reprasentativen Stellen pro Schnitt ausgezahlt. Die Zellgehalte zwischen
MSC-freien und MSC-haltigen Konstrukten unterschieden sich nicht auffallig. Im
Durchschnitt war der Zellgehalt in MSC freien Schnitten mit 71 Zellen pro
Bildausschnitt sogar héher als in MSC haltigen mit 56 (Tab.3).

Tab. 3 Zellgehalt in H&E gefarbten Schnitten nach 8 Wochen in vivo Kultivierung in SCID Mausen.

Im Vergleich Konstrukte ohne und mit implantierten MSC

Konstrukte mit MSC (n=4) Konstrukte ohne MSC (n=4)
bHA-C 85 86
bHA 46 84
eHA-C 43 73
eHA 51 67
R-TCP 56 49
Durchschnitt 56 71
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Abb. 16 Histologische Untersuchung der ektopen Knochenbildung humaner MSC von 9
Spendern auf unterschiedlichen Knochenersatzmaterialien. Zu sehen sind reprasentative
Bilder H&E-gefarbter Schnitte von Explanaten 8 Wochen nach Implantation in SCID-Mause. Die
linke Seite (A,C,E) zeigt MSC-besiedelte Konstrukte von B-TCP (A), bHA-C (C), und bHA (E).
Neuer Knochen (K) expandiert an der Oberflache des Ersatzmaterials, wahrend Bindegewebe
(BG) die Zwischenraume fullt. Die Implantation MSC-freier Konstrukte der Biomaterialien 3-TCP,
bHA-C und bHA zeigten keine Knochenbildung (B, D, F). Die roten Pfeile deuten auf
Knochenmatrix anlagernde Osteoblasten, schwarze Pfeile zeigen in die Matrix des neuen
Knochens eingebettete Osteozyten.
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3. Ergebnisse

Abb. 17 Reprasentative Bilder H&E-gefarbter Schnitte der MSC-besiedelten eHA-C (A) und
eHA- Konstukte (C) nach 8 Wochen in vivo. Ergebnisse der in vivo Implantation dieser
Materialien ohne MSC sind in (B) fur eHA-C und (D) fir eHA zu sehen. Neuer Knochen (K)
entstand an der Oberflache der Materialien, die Zwischenrdume waren mit Bindegewebe gefullt.
Knochenersatzmaterialien ohne MSC, eHA-C (B) and eHA (D) zeigten keinen Knochenbildung

nach 8 Wochen in vivo. Die roten Pfeile deuten Osteoblasten aus, schwarze Pfeile zeigen in die

Matrix des neuen Knochens eingebettete Osteozyten.
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3.4. Histomorphometrie und statistische Auswertung

Zur quantitativen Auswertung der ektopen Knochenbildung wurden von jedem
Konstrukt 2 H&E-gefarbte Schnitte aus 3 unterschiedlichen Ebenen mittels Adobe
Photoshop bearbeitet und der prozentuale Anteil neu gebildeten Knochengewebes
an der Flache des Gesamtkonstrukts durch Imaged ermittelt. Aus 6 Schnitten
wurde jeweils der Mittelwert der neuen Knochenflache an der Gesamtflache
gebildet, die Mittelwerte wurden wiederum flr jede Untersuchungsgruppe
zusammengefasst, dass hei’t pro Spender und Biomaterial gingen 1 bzw. 2
Konstrukte in die Wertung ein (n=18 fur B-TCP, b-HA, eHA; n=17 fir eHA-C, bHA-
C) (Abb. 18). Schnitte ohne Knochenbildung wurden mit 0% gewertet. Konstrukte
die nicht aufgefunden werden konnten gingen nicht mit in die Bewertung ein. Fur
die Positivkontrolle B-TCP wurde im Mittel 5,09% neue Knochenflache
nachgewiesen. Die kollagen-haltigen Materialien eHA-C mit 13,36% und bHA-C
mit 8,13% zeigten im Mittel die grofdte Knochenflache. Die kollagen-freien Proben
eHA mit 3,14% und bHA mit nur 1,47% schnitten schlechter ab als die anderen.
Statistisch signifikante Unterschiede wurden fur bHA-C im Vergleich zu bHA
(p=0,027) gefunden (*). Fir eHA-C war signifikant mehr ektope Knochenbildung
im Vergleich zu b-HA (p<0,005), eHA (p<0,005) und B-TCP (p=0,003) zu ermitteln
(#). Zwischen den kollagenhaltigen Materialien (eHA-C, bHA-C) waren keine

signifikanten Unterschiede zu finden.
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Abb. 18 Histomorphometrische Analyse der ektopen Knochenbildung von humanen MSC
(n=9) auf 5 verschiedenen Knochenersatzmaterialen. Die Mittelwerte des prozentualen Anteils

neu gebildeten Knochens an der Gesamtflache des Konstrukts wurden berechnet und statistisch
bewertet. Verglichen wurden die Mittelwerte von 18 (B-TCP, eHA, bHA) bzw. 17 (bHA-C, eHA-C)

Knochenersatzmaterial-MSC-Konstrukten (1 bzw. 2 Konstrukte pro Spender und Biomaterial). Fur
die Auswertung wurden von jedem Konstrukt 2 H&E-gefarbte Schnitte aus 3 verschiedenen
Ebenen verglichen. Signifikant mehr Knochen war fir die bHA-C- als fir die b-HA-Gruppe
(p=0.027) zu finden (*). eHA-C zeigte signifikant mehr Knochen als b-HA (p<0.001), eHA (p<

0.001) und B-TCP (p=0.003) (#). Das Signifikanzniveau wurde mit p<0,05 festgesetzt.

Um zu ermitteln ob es signifikante Unterschiede in der Knochenbildung zwischen
kollagen-haltigen, kollagen-freien sowie synthetischem R-TCP gibt, wurden die
Mittelwerte der gebildeten Knochenflache in Gruppen nach kollagen-haltigen
(eHA-C und bHA-C), kollagen-freien (eHA, bHA) und synthetischen (B-TCP)
Materialien zusammengefasst und statistisch bewertet (Abb. 19). Die kollagen-
haltigen Materialien bildeten statistisch signifikant (p<0,05) mehr Knochen als die
beiden Vergleichsgruppen (Abb. 1).
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Abb. 19 Statistischer Vergleich von neu gebildetem Knochengewebe pro Gesamt-
konstruktflache aller MSC-Knochenersatzstoff-Konstrukte, zusammengefasst in die Gruppen
kollagen-haltig (bHA-C, eHA-C), kollagen-frei (bHA, eHA) und synthetisches R-TCP. Die
kollagenhaltigen Knochenersatzstoffe zeigten statistisch signifikant mehr neue Knochenflache als
die kollagenfreie Gruppe und B-TCP (*, p<0,05).

Wurden die Ergebnisse der ektopen Knochenbildung aller untersuchten Proben
equiner Herkunft mit denen boviner Herkunft und synthetischem R-TCP
verglichen, konnten keine signifikanten Unterschiede zwischen den Gruppen

gefunden werden.

Zusammenfassend schnitt das biologische Knochenersatzmaterial, eHA-C im
Vergleich mit allen anderen getesteten Materialien am besten ab. Vergleichbar mit
den Ergebnissen der eingesetzten Positivkontrolle R-TCP (16/18) waren die
meisten Konstrukte mit nachweisbarer Knochenbildung fur eHA-C (15/17) zu
finden. eHA-C zeigte auRerdem den hochsten Mittelwert der Knochenflache an
der Gesamtflache und war das einzige natlrliche Ersatzmaterial, das signifikant
mehr neuen Knochen bildete als die Positivkontrolle R-TCP. Nur ebenfalls
kollagen-haltiges bHA-C zeigte ahnlich hohe Mittelwerte wie eHA-C.
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3.4. In Situ-Hybridisierung

Ob das neue Knochengewebe durch die implantierten humanen MSC oder durch
eingewanderte murine Wirtszellen entstanden ist, wurde durch in Situ-
Hybridisierung an ausgewahlten Schnitten von MSC-Knochenersatzstoff-
Explantaten untersucht. Human-spezifische genomische ALU-Sequenzen und
Maus-spezifische SINE B1/B2- Sequenzen wurden mit Dioxigenin-markierten

Proben identifiziert.

Fur die ALU in Situ-Hybridisierung dienten Paraffinschnitte humaner MSC-
Spharoide als Positivkontrolle (Abb. 20B), Schnitte muriner Zellpellets als
Negativkontrolle (Abb. 20A). In Schnitten der MSC-Knochenersatzmaterial-
Explantate konnten positive Signale als dunkelviolett gefarbte Zellen in der Matrix
des neuen Knochens gefunden werden. Zahlreiche humane Zellen konnten auch
in der direkten Umgebung sowie angelagert an die entstanden Knochenflache
detektiert werden (Abb. 20 C-G). Das positive Signal hob sich deutlich von der

hellvioletten Farbung der Negativkontrolle ab.

Zum Nachweis Maus-spezifischer SINE B1/B2-Sequenzen dienten murine
Spharoide als Positivkontrolle (Abb. 21B) und Schnitte humaner MSC-Spharoide
als Negativkontrolle (Abb. 21A). In gefarbten MSC-Knochenersatzmaterial-
Konstrukten waren positive Signale als Nachweis muriner Zellen vor allem in der
Peripherie des neu entstandenen Knochengewebes zu finden. In der neu

entstanden Knochenmatrix farbten sich die Zellen nicht an (Abb. 21 C-G).
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Abb. 20 In Situ-Hybridisierung mit Dioxigenin-markierten Sonden zur Detektion human-

spezifischer ALU-Sequenzen. Gezeigt sind reprasentative Bilder ausgewahlter Paraffinschnitte
humaner MSC-Knochenersatzstoff-Konstrukte nach 8 Wochen in vivo Kultivierung in SCID-
Mausen (C-G). (A) Gewebeschnitte von Spharoiden mit Mauszellen als Negativkontrolle, (B)
Paraffinschnitte von Fibrin-Spharoiden mit humanen Zellen als Positivkontrolle, (C) 3-TCP, (D)
bHA-C, (E) eHA-C, (F) bHA, (G) eHA. Die Farbung zeigte, dass neuer Knochen durch die Tatigkeit

implantierter humaner Zellen stammt.
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S

Abb. 21 SINE B1/B2 in situ-Hybridisierung von Paraffinschnitten humaner MSC-
Ersatzmaterial-Konstrukte nach 8 Wochen in vivo Kultivierung in SCID-Mausen. Mit
Dioxigenin-markierten Sonden wurden die Proben auf Maus-spezifische repetitive SINE B1/B2-
Sequenzen untersucht. Von jedem Ersatzstoff wurden reprasentative Schnitte jeweils von
unterschiedlichen Spendern beurteilt. (A) Fibrin-Spharoid mit humanen MSC als Negativkontrolle,
(B) murine Zellen in einem Fibrin-Spharoid als Positivkontrolle(C). Die Farbung zeigt, dass sich
murine Zellen bei allen untersuchten Proben auferhalb der Matrix des neuen Knochengewebes
befinden: (C) R-TCP, (D) bHA-C, (E) eHA-C, (F) bHA, (G) eHA.

Anhand der in Situ-Hybridisierung konnte nachgewiesen werden, dass der neue
Knochen unabhangig vom verwendeten Knochenersatzmaterial durch die Tatigkeit
implantierter humaner Zellen entstanden war. Es gab keine Hinweise auf eine
Beteiligung muriner Wirtszellen an der Entstehung des Knochengewebes in

untersuchten MSC/Knochenersatzmaterial Konstrukten.
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4. Diskussion

Frakturen mit grollem Verlust von Knochengewebe stellen ein grofl3es klinisches
Problem dar. Goldstandard zur Behandlung solcher Defekte ist die Rekonstruktion
mit autologem Knochenersatz, dessen Einsatz durch Probleme wie eine limitierte
Verfugbarkeit oder zusatzliche operative Eingriffe beschrankt ist. Eine
vielversprechende Alternative hierzu stellt das Tissue Engineering dar:
Tragermaterialien werden mit Wachstumsfaktoren und Zellen versehen und in die
Defektstelle transplantiert. Sauerbier et al. konnten nach Rekonstruktion von
Knochendefekten mit Transplantaten aus konzentrietem Knochenmark in
Kombination mit biologischen Knochenersatzmaterialien eine vergleichbare
Knochenneubildung wie bei der Verwendung von autologem Knochen finden und
sehen darin ein praktikables Ersatzverfahren (Sauerbier et al. 2011). Problem ist,
dass keines der auf dem Markt befindlichen Knochenersatzstoffe die an
Tragermaterialien gestellten Anforderungen zu 100% erfullt (Schmidt- Rohlfing et
al. 2009). In der vorliegenden Studie wurden die ektope Knochenbildung humaner
MSC mit kommerziell erhaltlichem synthetischem, neu entwickelten sowie bereits
etablierten biologischen Knochenersatzmaterialien verglichen, um ihre Eignung als
Tragermaterialien zu untersuchen. Hintergrund sind bereits abgeschlossene
Studien in unserem Labor in denen humane MSC gesiedelt auf synthetischem 3-
TCP erfolgreich ektope Knochenbildung induzierten, allerdings nicht fur alle
eingesetzten Spender MSC (Janicki et al. 2010, 2011). Untersucht werden sollte
nun, ob die Ergebnisse dieser Studie durch den Einsatz biologischer
Knochenersatzmaterialien verbessert, und MSC aller Spender erfolgreich und
reproduzierbar zur Knochenbildung angeregt werden koénnen. Biologische
Knochenersatzstoffe integrieren sich aufgrund ihrer Ahnlichkeit zu humanen
Knochen optimal in das Wirtsgewebe und sollen so die Gewebeheilung im
menschlichen Korper fordern (Smeets et al. 2010). Zum Vergleich kamen ein neu
entwickelter, aus Pferdeknochen gewonnener Knochenersatzstoff, aus HA und
Kollagen bestehend (eHA-C), equines HA ohne Kollagen (eHA), kommerziell
erhaltliches, monophasisches naturliches HA bovinen Ursprungs (bHA), ein
bereits klinisch angewendeter, aus Rinderknochen gewonnener Ersatzstoff (bHA-

C) und synthetisches B-TCP, aufgrund der Ergebnisse vergangener Studien als
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Positivkontrolle. Besonders sollte auch auf den Einfluss von Kollagen als
Bestandteil von biologischen Knochenersatzstoffen auf die Knochenbildung

geachtet werden.

Diskussion der Methodik

Nachweis der Multipotenz humaner MSC

Knochenmark dient haufig als Quelle fir die Isolierung humaner MSC, die
wiederum flr die unterschiedlichsten Tissue Engineering-Techniken eingesetzt
werden (Hodgkinson et al. 2009). Da im Knochenmark neben multipotenten MSC
zahlreiche weitere Zellen vorkommen, wurden die in dieser Studie verwendeten
Zellen anhand der  klassischen Multipotenz ~ Assays auf  ihre
Stammzelleigenschaften untersucht (Dominici et al. 2006). Alle untersuchten
MSC-Populationen konnten nach Induktion in vitro in Fettzellen, Knorpelzellen und
Knochenzellen differenzieren. Es konnte also sichergestellt werden, dass es sich

bei den Zellen, mit denen in vivo gearbeitet wurde, um humane MSC handelte.

Wahl des Tierversuchsmodells

Da die Knochenbildung ein sehr komplexer Prozess ist, fUhren in vitro
Stimulierungen nur zu eingeschrankten Aussagen (Urist et al. 1994). Dagegen
existieren zur Untersuchung der Knochenbildungsfahigkeit humaner MSC in
Kombination mit Knochenersatzmaterialien in vivo ektope (Krebsbach et al.1997,
Muraglia et al. 1998) und orthotope (Purleacher et al. 1996, Quarto et al. 2001,
Wippermann et al. 1999, Gebhart et al. 1991) Implantationsmodelle. In
vorangehenden Studien in unserem Labor wurde ein ektopes Tiermodell zur
Untersuchung der Knochenbildungsfahigkeit humaner MSC nach subkutaner
Implantation in SCID-Mause etabliert und damit erfolgreich die ektope
Knochenbildung humaner MSC auf synthetischen Tragermaterialien induziert
(Janicki et al. 2010). Humane MSC besitzen eine hohere klinische Relevanz als

murine Zellen und wurden daher auch in dieser Studie verwendet. Anhand dieses
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Modells kann zwar die organisierte Struktur eines harten elastischen Knochens
nicht nachgeahmt werden, dennoch gewahrleistet die subkutane Umgebung die
fur die Knochenbildung erforderliche Durchblutung. Im Gegensatz zum
orthothopen Modell fehlen jedoch osteogene oder parakrine Einflisse sowie
mechanischer Stress durch das Zielgewebe (Bareille et al. 2000, Kasten et al.
2006). Des Weiteren sind implantierte MSC im ektopen Modell durch die zunachst
geringe Durchblutung extremen Bedingungen zur Knochenbildung ausgesetzt.
Ohne Bertcksichtigung solcher aufleren Einflisse kénnen die verschiedenen
Knochenersatzstoffe jedoch gut miteinander verglichen werden und anhand der
Ergebnisse der abgeschlossenen Studien lie3 sich der Versuchsaufbau
standardisieren. Um wirtsabhangige Einflisse zu reduzieren wurden stets
unterschiedliche Knochenersatzmaterialien in ein Tier implantiert. Da bei fehlender
Knochenbildung fur ein Material entweder das zweite Konstrukt mit dem
identischen Material oder das gleichzeitig implantierte andere Material ein
positives Resultat zeigte, konnten der Wirt als Faktor fir eine fehlende
Knochenbildung ausgeschlossen werden. Auch die Implantationsstelle der
Konstrukte konnte nicht als Ursache gesehen werden, da sowohl nach thorakaler
oder abdominaler Implantation Konstrukte mit und ohne Knochenbildung isoliert
wurden. Damit kdnnen auch eventuelle mechanische Krafte durch Bewegungen
der Maus aufgrund der Wahl der Implantationsstelle ausgeschlossen werden. Da
die MSC-Populationen grundsatzlich Knochenbildung zeigten, konnte generell die
Fahigkeit humaner MSC, im ektopen Tiermodell die Bildung neuen Knochens zu

induzieren, nachgewiesen werden.

Diskussion der Untersuchungsergebnisse

In der vorliegenden Studie wurde die Induktion der ektopen Knochenbildung
humaner MSC von 9 Spendern auf 5 verschiedenen Materialien untersucht. Die
MSC-Knochenersatzstoff-Konstrukte sowie zellfreie Kontrollgruppen wurden far 8
Wochen subkutan in SCID Mause transplantiert und die gebildete Knochenflache

anschlie3end histologisch und histomorphometrisch bestimmt.
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Standardisierung der eingesetzten Materialien

Als Positivkontrolle wurde in der vorliegenden Studie phasenreines synthetisches
B-TCP eingesetzt, da es zur Knochenregeneration bereits in vielen
tierexperimentellen Studien erfolgreich verwendet wurde (Kasten et al. 2005,
Jensen et al. 2006). Allerdings konnte mit B-TCP nur fur ca 69% der Spender-
MSC-Populationen ektope Knochenbildung nachgewiesen werden. Meist handelte
es sich um Spender supoptimaler MSC-Qualitat (Janicki et al. 2010, 2011). In
dieser Studie sollte daher durch den Einsatz biologischer Knochenersatzstoffe die
Knochenbildungsfahigkeit humaner MSC optimiert werden. Granulate wurden
eingesetzt, da ihre lockere Verbindung durch den Fibrinkleber eine gute
Durchmischung mit MSC ermdglicht und so vermutlich auch mehr Platz flr
einwandernde BlutgefaRe geboten ist. Die GranulatgroRe beeinflusst die ektope
Knochenbildung vor allem durch Bereitstellung der spezifischen Oberflache zur
Anheftung von Zellen (Mankani et al. 2001). Alle Ersatzstoffe wurden auf eine
Partikelgréfie von 0,25-1mm standardisiert, da sich dieser GroRenbereich bereits

fur die Knochenbildung als erfolgreich erwiesen hat (Janicki et al. 2010).

Die Porositat des Materials beeinflusst die Regeneration von

Knochengewebe

Die Porositat ist ein kritischer Parameter fur eine erfolgreiche Knochenbildung; sie
erhoht die Vaskularisierung und ermoglicht den Transport von Sauerstoff und
Nahrstoffen, was schliel3lich die Zellproliferation verbessert (Takahashi et al.
2004). Nach Niedhart et al. sollten Knochenersatzmaterialien als Vorraussetzung
fur das Einwachsen von Kapillaren und Knochenzellen in den Defektraum Poren in
einer GroRe von 150-400 um besitzen, die miteinander in Verbindung stehen
(Niedhart et al. 1998). Hertz et al. sehen eine Porengrée von 150-500 ym als
optimal fir das Einwachsen von Knochen und die Absorption des Implantats
(Hertz 2007). bHA-C und eHA-C werden aus Oberschenkelknochen von Pferden

bzw. Rindern gewonnen, unterscheiden sich allerdings im Aufarbeitungsprozess.
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eHA-C wird in einem schonenden Aufreinigungsverfahren so bearbeitet, dass die
natlrliche Knochenstruktur erhalten bleibt. Das Material besitzt ein bipolares
System aus miteinander in Verbindung stehenden Nanoporen (10-20 nm) und
Makroporen (100-400 pm) (Geistlich Pharma). Das interkonnektierende
Porensystem kann das Einwachsen von neuem Knochengewebe fordern, die
Oberflache des Ersatzstoffes wird vollstandig davon bedeckt. Das in dieser
Untersuchung verwendete bHA-C wird in einem Teilreinigungsprozess bearbeitet,
wodurch Nanoporen verschlossen werden; enthalten sind vor allem Makroporen in
einer Grole von 150- 600 pym. bHA und eHA werden zunachst in einem
identischen Herstellungsverfahren wie eHA-C gewonnen. AnschlieRend werden
ihnen durch schrittweise Erhitzung auf eine Temperatur von 300°C samtliche
organischen Materialien entzogen, so dass die reine mineralische Phase ubrig
bleibt (Kolk et al. 2012). Durch die schonenden Herstellungs- und
Aufarbeitungsprozesse bestehen bHA und eHA aus einem dem natirlichen
Knochen ahnlichen weiten Porensystem aus miteinander verbundenen Poren
(Peetz et al. 1997). Laut Herstellerangaben ermoglicht die naturbelassene
Struktur Gefalden das Einwachsen in das Konstrukt und fordert die Invasion und
Adhasion von osteogenen Zellen. Im Gegensatz zu den naturlichen Materialien
haben synthetische Stoffe wie R-TCP nur wenige interkonnektierende
Porensysteme mit einem Porendurchmesser von 100-500 uym (Lian 1995). Eine
vollstandige Durchdringung des Materials mit neuem Knochengewebe ist so nicht
moglich (Schnurer et al. 2003).

Generell vergroliert die Bipolaritat der Knochenersatzstoffe, also die Kombination
von Nano- und Makroporen, die Oberflache des Materials; dies ermdglicht die
Vaskularisierung und erhoht die Kapillaritat bei gleichzeitiger Hydrophilie (Geistlich
Pharma). Gute Ergebnisse konnten fur eHA-C mit einem bipolaren
interkonnektierenden Porensystem erreicht werden. Vergleichsweise schlecht
schnitten bHA und eHA ab. Beide Materialien besitzen ein ahnliches Porensystem
wie eHA-C, sie unterscheiden sich von eHA-C durch den fehlenden
Kollagenanteil. Auch B-TCP und bHA-C besitzen eine vergleichbare Porositat und
PorengrofRe, so lasst sich das bessere Abschneiden ebenfalls durch den

Kollagengehalt im bHA-C erklaren.
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Zusammengefasst bedeutet dies, dass die Porositat nur einer der entscheidenden

Faktoren fur eine erfolgreiche Knochenbildung darstellt.

Keine Knochenbildung ohne MSC

Als Kontrollgruppe wurden von jedem Knochenersatzmaterial jeweils 4 Konstrukte
mit Fibrinkleber angefertigt, die ohne Zellen fur 8 Wochen subkutan in SCID-
Mause implantiert wurden. Fur keines der zellfreien Konstrukte konnte nach dieser
Zeit Knochenbildung nachgewiesen werden. Dies stimmt mit Ergebnissen anderer
Studien Uberein. Beispielsweise konnten van Gaalen et al. an verschiedenen
Implantationsstellen (subkutan, intramuskular oder paraspinal) in zellfreien
implantierten Tragermaterialien (HA) im Gegensatz zu zellbesiedelten keine
Knochenbildung nachweisen (van Gaalen et al. 2004). Taylor et al. vermuteten
zunachst, dass in HA-Keramiken trotz der Erhitzungsprozesse noch fur die
Knochenbildung verantwortliche organische Substanzen mit osteogenem Potential
vorhanden sind (Taylor et al. 2002). Diese These konnte jedoch durch andere
Untersuchungen, die eine fehlende Knochenbildung bei alleiniger Implantation von
HA-Konstrukten zeigten, nicht bestatigt werden (Tapety et al.2004). Dies bedeutet
also, dass die Grundvoraussetzung flr eine erfolgreiche ektope Knochenbildung
die simultane Implantation von osteoinduktiven Zellen mit einem geeigneten

osteokonduktiven Tragermaterial ist (Rueger 1998, Bareille et al.2000).

Humane MSC bilden mit allen Materialien ektopen Knochen

Nach subkutaner Transplantation war fur alle verwendeten Materialien die
Induktion humaner MSC zur Knochenbildung moglich, jedoch mit
unterschiedlichem Erfolg. Als Positivkontrolle wurde in dieser Studie phasenreines
B-TCP verwendet, da wir mit diesem Material bereits erfolgreich ektope
Knochenbildung humaner MSC induzieren konnten, allerdings fur nur 69% der
untersuchten Spender-MSC-Populationen (Janicki et al. 2010). Dieses Ergebnis

konnten wir in der vorliegenden Studie verbessern: mit B-TCP als Tragermaterial
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konnte bei 89% der Spender-MSC-Populationen Knochenbildung nachgewiesen
werden. Letztendlich liegt die Ursache hierfur in einer Optimierung der Methode
durch die Erfahrungen vorangegangener Studien. Beispielsweise konnte die
Wachstumsgeschwindigkeit der MSC wahrend der Expansion durch eine
veranderte Medienzusammensetzung bei der Expansion beschleunigt werden,
was die in vivo Knochenbildung letztendlich positiv beeinflusst (Janicki et al.
2010). Nur MSC eines Spenders konnte unabhangig vom eingesetzten
Tragermaterial keine Knochenbildung induzieren. In anderen Studien wurde die
Ursache einer fehlenden Differenzierungsfahigkeit humaner MSC untersucht. So
konnten Stolzing et al. altersabhangige Veranderung humaner MSC beobachten
(Stolzing et al. 2008), entsprechend sahen Mendes et al. bei Uber 51- jahrigen
Patienten nur fur 50% der MSC-Populationen Knochenbildung im ektopen
Tiermodell (Mendes et al. 1998). Die MSC, die in der vorliegenden Studie keine
Knochenbildung induzierten, stammten von einem 55-jahrigen Spender. Jedoch
konnten MSC aller weiteren untersuchten Spender in einem Alter von 22-76
Jahren erfolgreich Knochenbildung induzieren. Folglich hatte das Alter in der
vorliegenden Studie keinen Einfluss auf die in vivo Knochenbildungsfahigkeit
humaner MSC.

Biologische Knochenersatzmaterialien vs. Synthetisch

Von den naturlichen Ersatzmaterialien konnte nur eHA-C entsprechend viele
MSC-Populationen zur Knochenbildung anregen wie B-TCP (88%). Das heil3t,
dass das osteoinduktive Potential humaner MSC auf dem neu entwickelten
Knochenersatzstoff ebenso hoch ist wie in der synthetischen Kontrollgruppe. Fur
bHA war die Knochenbildung mit 33% der Spender-MSC vergleichsweise niedrig.
Auch Jaquiery et al. fanden in einer ahnlichen Studie mit bHA nach 8-wdchiger
Implantation fur nur 39% implantierter MSC/bHA-Konstrukte Knochenneubildung
(Jaquiery et al. 2005).
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Mehr ektope Knochenbildung humaner MSC mit kollagenhaltigen Materialien

eHA-C war das einzige biologische Material, das mehr Knochen bildete als die
synthetische Vergleichsgruppe. Ebenfalls kollagenhaltiges bHA-C zeigte mit
8,13% mehr Knochen als bHA (p=0,027). Statistisch signifikant mehr
Knochenflache/Gesamtkonstrukt konnte fur eHA-C (13,36%) im Vergleich zu eHA
(3,14%, p<0,001) und bHA (1,47%, p<0,001) aber nicht zu bHA-C (8,13%)
gefunden werden. Da die in vivo Knochenbildung grundsatzlich ein sehr
komplexer Prozess ist, kommen fur die unterschiedlichen Erfolge verschiedene
Ursachen in Frage. Neben dem Typ des Knochenersatzmaterials oder
wirtsabhangigen Parametern haben auch implantierte MSC einen signifikanten
Einfluss auf die Knochenbildung (Krebsbach et al. 1997, Kuztenov et al. 1997).
Entsprechend der Ergebnisse scheint die Harte, die implantierte MSC im
kollagenhaltigen Knochenmaterial erfahren, fur eine erfolgreiche Anheftung,
Proliferation und Migration geeigneter als in reinem HA oder synthetischen
Keramiken zu sein. Entscheidend flr eine Optimierung der mechanischen
Festigkeit von synthetischen Keramiken oder reinem B-TCP und demzufolge der
vermehrten Invasion spezifischer und zur Knochenbildung potentiell fahiger Zellen,
die zu Osteoblasten differenzieren konnen, scheint daher der Zusatz von Kollagen
zu sein. Dabei spielt fur Gleeson et al. das geeignete Verhaltnis von Kollagen und
Hydroxylapatit eine Rolle (Rueger 1998, Gleeson et al. 2010). Die in dieser Studie
verwendeten HA-C-Keramiken sind aus bovinem bzw. equinem Knochen
gewonnen und besitzen ein naturliches HA:C-Verhaltnis. Die gute
Manipulierbarkeit und die guten Resultate lassen vermuten, dass der Zusatz von
Kollagen zu HA zumindest keine Nachteile durch Verminderung der

Materialsteifheit gegentber reinem HA bewirkt.
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Fir keines der implantierten Materialien waren entziindliche Reaktionen

nachweisbar

Die wichtigste Anforderung an einen Knochenersatzstoff ist zunachst die
Biokompatibilitat (Schmidt-Rohlfing et al. 2009). So ist sicher gestellt, dass die
Implantation nicht zu entzindlichen oder immunologischen Reaktionen fuhrt, was
zur Zerstorung oder Abstollung des Materials fihren kénnte (Schmidt-Rohlfing et
al. 2009, Kolk et al. 2012). Wahrend der 8-wdchigen Implantationszeit konnten bei
keinem der Tiere entzindliche Reaktionen wie beispielweise Rotungen oder
Odeme festgestellt werden. Generell besitzen Calcium-Phosphat-Keramiken wie
R-TCP oder Hydroxylapatite eine hohe Biokompatibilitat ohne immunogene oder
toxische Nebenwirkungen (Schnirer et al. 2003, Frauendorf et al. 2007). Die in
der vorliegenden Studie zu vergleichenden biologischen Materialien scheinen
anhand der Ergebnisse vergleichsweise biokompatibel zu sein. Die fehlenden
Entzindungsreaktionen kénnen zusatzlich auf die immunsuppressiven
Eigenschaften der MSC zuruckgefihrt werden. In den letzten Jahren wurde
beobachtet, dass MSC die Immunantwort unterdricken, indem sie die Reifung
von dendritischen Zellen hemmen und die Funktion von T-Lymphozyten, B-
Lymphozyten und naturlichen Killerzellen unterdriicken (Di Nicola et al. 2002,
Aggarwal et al. 2005, Zhang et al. 2004, Corcione et al. 2006, Caplan et al. 2010).
Fehlende Entzindungsreaktionen auch in Konstrukten, die ohne MSC implantiert
wurden, stellen diese Theorie allerdings in den Hintergrund. Demnach scheinen
alle verwendeten Knochenersatzstoffe eine den synthetischen Materialien

entsprechende Biokompatibilitat zu besitzen.

Die Tragermaterialien dienen implantierten MSC als Leitschiene zur Bildung

von neuem Knochengewebe

FuUr eine erfolgreiche Knochenbildung mussen die Knochenersatzmaterialien den
osteogenen Zellen als Leitschiene dienen, entlang der sie in den Defekt
einwachsen, zu Osteoblasten differenzieren und letztendlich neue Knochenmatrix

aufbauen konnen (Schmidt-Rohlfing et al. 2009). Calcium-Phosphat-Keramiken
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wie B-TCP und HA werden besonders wegen ihrer ausgezeichneten
Osteokonduktion als Knochenersatzmaterialien verwendet. Werden sie in einen
Defekt gesetzt, entwickelt sich ein enger Kontakt zwischen dem Ersatzstoff und
neu gebildetem Knochengewebe (Berglundh et al. 2003, Mayfield et al. 2001). Bei
Betrachtung der histologischen Schnitte war die neue Knochenmatrix in B-TCP-
und HA-Proben vor allem entlang der Oberflache des Materials zu finden. Grol3e,
zusammenhangende Matrices, ausgehend von der Oberflache des Materials und
einwachsend in den Zwischenraum, waren besonders bei kollagenhaltigem eHA-C
und bHA-C zu sehen. Auch Gleeson et al. konnten nach Implantation von HA-C-
Kompositen in einen im Rattenmandibel gesetzten Defekt kritischer Grolie bereits
nach 28 Tagen eine nahezu vollstandige Uberbriickung des Defekts beobachten
(Gleeson et al. 2011). Zecha et al. sahen nach lateraler Augmentation des
Unterkieferknochens von Ratten mit eHA-C-Konstrukten ein erfolgreiches
Knochenwachstum entlang des Materials. Bei Vergleichen der Knochenbildung
osteokonduktiver bHA-Konstrukte mit den Ergebnissen fur eHA-C konnten diesem
Material ebenfalls osteokonduktive Eigenschaften zugeschrieben werden (Zecha
etal. 2011).

Der Abbau des Knochenersatzmaterials bietet Platz fiir Knochenwachstum

Die Abbaurate des Knochenersatzmaterials sollte in etwa der Wachstumsrate des
neuen Knochengewebes entsprechen. Wiinschenswert ist der vollstandige Abbau
des Materials zum Zeitpunkt der Geweberekonstruktion, das zuvor eine
,Platzhalterfunktion® hat (Kamitakahara et al. 2008, Schmidt-Rohlfing et al. 2009).
R-TCP wird bereits innerhalb weniger Monate resorbiert, gleichzeitig hat sich meist
schon neuer Knochen gebildet. Grund dafur ist die homogene Struktur von R-TCP,
die nach Implantation einen engen Kontakt zum Gewebe erlaubt und eine rasche
Vaskularisierung ermaoglicht; dies bietet optimale Bedingungen zum Aufbau von
neuem Knochengewebe (Kolk et al. 2012). Rueger sah allerdings eine Limitierung
fur die klinische Verwendung von R-TCP in einem zu schnellen Abbau der
Keramik. Dies kann zu einer Entzindung mit anschlieRender Bindegewebsbildung

und schlieBlich zu mangelnder Knochenneubildung flihren (Rueger 1998).

84



4. Diskussion

Hydroxylapatite hingegen werden nur sehr langsam abgebaut, die Resorptionsrate
ist so gering, dass das Material noch lange nach der Implantation im Korper
verbleibt (Schnirer et al. 2003, Rokn et al. 2011). In der vorliegenden Studie kann
der langsame Abbau von HA eine Ursache fur den geringeren Anteil neuer
Knochenflache am Gesamtkonstrukt sein. In gefarbten Schnitten der bHA/MSC-
und eHA/MSC-Konstrukte war der neue Knochen nur an der Oberflache des
Materials und lediglich bis in die Poren des Tragers vorgedrungen. Zu ahnlichen
Ergebnissen kamen auch Jaquiéry et al., auch sie konnten nach subkutaner
Implantation fur HA/MSC-Konstrukte weniger Knochen finden als fur TCP/MSC-
Konstrukte (Jaquiéry et al. 2005). Sie sahen nach 8 Wochen eine
vernachlassigbar geringe Resorption des HA und deuten dies als Ursache fir die
geringe Knochenbildung, da dem neuen Gewebe weniger Platz zur Verfigung
stand (Jaquiéry et al. 2005). Kollagen wird schnell abgebaut und vom Korper
resorbiert (Wahl et al. 2006). Als Bestandteil von kombinierten Ersatzmaterialien
erhoht es die Resorptionsrate der Implantate (Penaud 1992) Johnson et al.
konnten den Abbau flir HA-C-Komposite bereits innerhalb von 2-12 Monaten
beobachten (Johnson et al. 1996). Mdglicherweise wird Kollagen in geeigneter
Geschwindigkeit resorbiert, so dass sich neues Knochengewebe entlang des
langsamer resorbierten HA entwickeln kann und genug Flache zur Ausbreitung
findet. Leider konnte die Resorptionsrate der Knochenersatzstoffe in der
vorliegenden Studie nicht genauer untersucht werden. Die Materialien haben eine
dem naturlichen Knochengewebe gleichende Rontgendichtigkeit und lassen sich
daher im Mikro-Computertomograph nicht von dem neu entstandenen Knochen

differenzieren.

Rolle der Mikroumgebung fir die Knochenbildung

Im Gegensatz zu den Ergebnissen der vorliegenden Studie wurde bHA in anderen
Studien als besonders biokompatibles Material mit einem guten Potential zur
Knochenbildung beschrieben. Aulierdem wird es zur Rekonstruktion von kleinen
Knochendefekten bereits bei zahlreichen Indikationen erfolgreich klinisch
eingesetzt (Hallfeldt et al. 1994, Zecha et al. 2011, Scabbia et al. 2004, Rokn et al.
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2011). Auch Tapety et al. konnten nach Implantation von bHA-Konstrukten in
Rattenoberschenkelknochen in gesetzten Defekten kritischer GrolRe bereits in der
Initialphase der Rekonstruktion deutliche Knochenbildung nachweisen (Tapety et
al. 2004, Gutwald et al. 2010). Allerdings sind die Bedingungen fur die
Osteogenese im subkutanen Implantationsmodell anders als im orthotopen
Modell. Die Zellen missen zunachst animiert werden, aus dem Fibringemisch zu
den Knochenersatzstoffen auszuwandern, sich niederzulassen, zu proliferieren, zu
Osteoblasten zu differenzieren um schliellich neues Knochengewebe zu bilden
(Kubler et al. 1999). Die erfolgreiche Differenzierung implantierter MSC zu
knochenbildenden Zellen gelingt im ektopen Tiermodell nur dann, wenn das
Tragermaterial den Zellen die geeignete Mikroumgebung bietet. Faktoren wie die
mechanische Stabilitiat, die Partikelgrofie, die PorengrélRe, die Interkonnektivitat
und die Resorptionsrate des Ersatzstoffes sind dafur in diesem Modell besonders
entscheidend (Muraglia et al. 1998, Mankani et al. 2001, Gleeson et al. 2011).
SchlieBlich ist die Durchblutung im ektopen Implantationsbett geringer, was die
Osteogenese zusatzlich erschwert und die Zellen zunachst extremen
Bedingungen aussetzt. Anhand der Ergebnisse scheint der Zusatz von Kollagen
zu HA die notwendige Mikroumgebung zu liefen, die sogar unter extremen
Bedingungen eine erfolgreiche osteogene Differenzierung humaner MSC
ermdglicht. Des Weiteren kommt es nach Implantation in einen gesetzten Defekt
an orthotoper Stelle zur Freisetzung und Akkumulation von Wachstumsfaktoren,
die vorher in der Knochenmatrix des Wirtstieres eingebettet waren und fur die
Osteogenese verantwortlich sind (Tapetiy et al. 2004). An ektoper
Implantationsstelle fehlen diese Faktoren; da Kollagen erfolgreich als Lieferant fur
Wachstumsfaktoren eingesetzt wird, kann deren Mangel an ektoper Stelle durch
Kollagen ausgeglichen werden (Li 1996).
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Neuer Knochen entsteht durch humane MSC

Die Uberpriifung, ob neues Knochengewebe durch die Tatigkeit implantierter
humaner MSC oder eingewanderter und zu Osteoblasten differenzierter muriner
Zellen gebildet wurde, erfolgte mittels in situ Hybridisierung ausgewahlter
Gewebeschnitte mit Maus-spezifischen SINEB1/B2-Sonden (Steck et al., 2010)
und human-spezifischen ALU-Sonden (Kasten et al. 2006). In den gefarbten
Schnitten konnten fur alle Knochenersatzmaterial/MSC-Konstrukte humane Zellen
im neuen Knochengewebe eindeutig identifiziert werden. Sie waren angelagert an
die Matrix des neuen Knochens und fanden sich auch zahlreich im Bindegewebe.
Die Detektion murin-spezifischer DNA-Sequenzen zeigte im Gegensatz dazu
positive Signale vor allem im Bindegewebe in der Peripherie des neu gebildeten
Knochengewebes. Zusammengefasst bedeutet dies, dass Knochen durch
implantierte humane MSC und nicht durch aktivierte und zu Osteoblasten
differenzierte murine MSC gebildet wurde (Bareille et al. 2000, Steck et al. 2010).
Auch Bareille et al. konnten nach subkutaner Implantation von HA/MSC-
Konstrukten im neu entstandenen Knochengewebe ausschlieRlich humane DNA
nachweisen (Bareille et al. 2000). Eine besonders hohe Zelldichte war in Schnitten
mit starker Knochenbildung zu finden, dies gilt als Grundvoraussetzung fir eine
erfolgreiche Osteogenese (Friedenstein et al. 1966). Dies entspricht unseren
Daten, die zeigen, dass in Schnitten mit geringer Knochenbildung nach Alu in situ-
Hybridisierung weniger positive Signale als in Schnitten mit viel Knochenbildung
zu finden waren. Madglicherweise sind implantierte MSC, die nicht in der Lage
waren Knochen zu bilden, von der Implantationsstelle migriert oder abgestorben.
Generell ist es neben dem Uberleben implantierter Zellen auch entscheidend,
dass sie nicht in andere Organe wandern und dort unerwinschtes Wachstum
auslésen bzw. zur Knochenbildung nicht mehr zur Verfligung stehen. Schieker et
al. haben deswegen nach ektoper Transplantation humaner MSC-
Knochenersatzstoff-Konstrukte in immundefizienten Mausen die Migration bzw.
Integration der Zellen untersucht. Mittels PCR konnten sie im Gegensatz zu Blut
und Organen humane DNA in besiedelten Leitschienen nachweisen. Letztendlich
zeigten humane MSC nach subkutaner Implantation mit Tragermaterialien eine

gute Integration im Implantationslager, eine Migration konnte nach diesen
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Untersuchungen ausgeschlossen werden (Schieker et al. 2004) und ist auch in der
vorliegenden Studie vermutlich nicht die Ursache fur die teilweise geringere
Zelldichte. Wie bereits im vorangehenden Kapitel beschrieben sind MSC nur in
geeigneter Mikroumgebung in der Lage zu adhérieren, proliferieren und zu
Osteoblasten zu differenzieren (Rueger 1998). Die Mikroumgebung im ektopen
HA-Implantationsbett scheint flr die implantierten humanen MSC nicht optimal zu
sein. Vergleichbare Ergebnisse erhielten Kasten et al., die in explantierten HA-
Konstrukten eine geringere Zelldichte fanden als in einer Vergleichsgruppe mit 3-
TCP (Kasten et al. 2005). Rodrigues et al. untersuchten massenspektometrisch
die Bindung humaner Osteoblasten an bHA-C-Keramiken. Die Zellen adharierten
sowohl an HA-Partikel als auch an Kollagenfasern, durch die sie durch
benachbarte Partikel in das Innere des Komposits geleitet wurden. In HA/C-
Proben konnte im Gegensatz zu HA-Proben eine homogene Verteilung der
implantierten humanen MSC gefunden werden (Rodrigues et al. 2003). In allen
untersuchten Schnitten der vorliegenden Studie konnten humane MSC in der
neuen Knochenmatrix und im Bindegewebe nachgewiesen werden, allerdings in
unterschiedlichem Ausmal. Da besonders viele Zellen in Schnitten der
kollagenhaltigen Proben zu finden waren, scheint der Zusatz von Kollagen die
Anlagerung und Proliferation implantierter Zellen positiv zu stimulieren und den
Zellen eine geeignete Mikroumgebung zu bieten. So haben auch Wahl et al.
beschrieben, dass die Oberflache des Kollagens so beschaffen ist, dass sich

implantierte Zellen gut anheften konnen (Wahl et al. 2006).

Die Herkunft des Knochenersatzmaterials hat keinen Einfluss auf die

Knochenbildung

In der vorliegenden Untersuchung lieferten vergleichbare
Knochenersatzmaterialien aus Rinder- bzw. Pferdeknochen keine signifikanten
Unterschiede im Hinblick auf die gebildete Knochenmenge. Jedoch kdnnte die
geringere Akzeptanz des Patienten aus Angst vor Ubertragung einer
Prionenerkrankung durch bovine Knochenersatzmaterialien zugunsten von

Materialien  nicht-bovinen  Ursprungs  ausfallen. Zwar  konnte laut
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Herstellerangaben fur bHA der Nachweis erbracht werden, dass die Bedingungen
zur Inaktivierung des BSE-Erregers bei der Herstellung gegeben sind. Das
Produkt hat dafir 2004 ein Zusatzzertifikat zur Bescheinigung der
Unbedenklichkeit in Bezug auf das Ubertragungsrisiko einer spongiformen
Enzephalopathie erhalten. Jedoch konnten in anderen Studien in bovinen
Knochenersatzmaterialien Proteinstrukturen nachgewiesen werden (Hoenig et al.
1999, Institut Fresenius 2000). Obwohl kein direkter Nachweis flir Prionen in der
Knochenmatrix erfolgte, kann das Restrisiko der Ubertragung nicht ganz
ausgeschlossen werden (Hausschild et al. 2004). Schliel3lich gelangen diese
kontroversen Diskussionen an die Patienten und konnten durch den Einsatz
natlrlicher  Materialien anderer Spezies, z.B. Pferd, oder vollsynthetischer

Materialien zu einer besseren Akzeptanz fuhren.

Kollagen als vielversprechender Bestandteil in Knochenersatzmaterialien

Kollagen hat exzellente biokompatible Eigenschaften, wird rasch abgebaut und
vom Korper resorbiert; Nachteil ist die im Vergleich zu Knochen relativ geringe
mechanische Stabilitat (Wahl et al. 2006). Die Kombination von Kollagen mit
mechanisch stabilen Calciumphosphaten wie HA oder R-TCP soll diesen Nachteil
ausgleichen und die Frakturstabilitat erhéhen (Yamauchi et al. 2004).
Kombinationen von osteokonduktivem R-TCP mit osteoinduktivem, porosem
Kollagen wurden als vielversprechende Komposite untersucht (Zou et al. 2004).
Allerdings werden beide Ausgangssubstanzen schnell abgebaut (Rueger 1998).
Fir eine erfolgreiche Osteogenese sollte die Struktur des Tragermaterials jedoch
bis zur Rekonstruktion des neuen Gewebes aufrechterhalten werden (Engler et al.
2004, 2006). Da HA nur sehr langsam abgebaut wird (Kolk et al. 2012), ebenfalls
mechanisch stabil ist und gute osteokonduktive Eigenschaften besitzt (Gleeson et
al. 2011), scheint die Kombination von HA mit schneller resorbierbarem Kollagen
zur Einleitung von regenerativen Prozessen in Knochendefekten sinnvoll (Wahl et
al. 2006). Sowohl Kollagen Typ 1 als auch HA erhdhen als Einzelsubstanzen die
Differenzierung von Osteoblasten; werden sie kombiniert eingesetzt, sollen sie die

Osteogenese beschleunigen (Xie et al. 2004). In der vorliegenden Studie konnte
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nach 8 Wochen in vivo Kultivierung der HA-C-Konstrukte in Kombination mit MSC
mehr Knochen gefunden werden als in reinen HA-Proben. Auch Zecha et al.
konnten fir reine HA-Keramiken nach lateraler Augmentation von
Rattenmandibeln in einem Zeitraum von 3 Monaten weniger neues
Knochengewebe nachweisen als fur die eHA-C Vergleichsgruppe. Sie begrinden
dies mit einer zu kurzen Heilungsphase und diskutieren, dass eine Verlangerung
auf 6-12 Monate flr eine ausreichende Knochenbildung fir dieses Material

notwendig sei (Zecha et al. 2011).

In zahlreichen weiteren Studien wurden HA/C-Komposite als potentielle
Ersatzmaterialien zur Regeneration von Knochengewebe untersucht (Swetha et
al. 2010). Allerdings zeigten diese Versuche nach guten in vitro Ergebnissen nur
limitierten klinischen Erfolg (llan et al. 2003, Barrere et al. 2003, Carter et al.
2009). Gleeson et al. sehen die Ursache fur den Misserfolg der in vivo Studien in
einer unzureichenden Durchblutung. Die Nahrstoffe gelangen nicht in das Innere
der Konstrukte, wahrend Abbauprodukte nicht abtransportiert werden konnen.
Weitere Schwierigkeiten sehen sie in der Herstellung der Komposite, da hierbei
vor allem die homogene Verteilung der beiden Phasen wichtig ist (Gleeson et al.
2010). Die in der vorliegenden Studie verwendeten HA-C-Keramiken werden aus
naturlichem Knochen gewonnen. Die Besonderheit des neu entwickelten
Knochenersatzstoffes eHA-C liegt im schonenden Herstellungsprozess begriindet.
Dieser ermdglicht den Erhalt der naturlichen Knochenstruktur. So ist eine
homogene Verteilung der beiden Phasen (HA und Kollagen) gegeben, aullerdem
kann eine hohe Porositat in Kombination mit hoher mechanischer Stabilitat und
hoher Permeabilitat erreicht werden. Durch den natirlichen Erhalt des Kollagens
soll vor allem das Einwachsen von neuem Knochengewebe beschleunigt werden
(Zecha et al. 2011). eHA-C besitzt ein Netzwerk aus Nano- und Makroporen, die
schwammartig miteinander in Verbindung stehen. Daher besitzt eHA-C eine grolRe
Aufnahmekapazitat fir Blut, Proteine, Wachstumsfaktoren und optimale
Bedingungen fur das Einwachsen von neuem Knochengewebe und Blutgefalien.
Diese Eigenschaften machen eHA-C zu einem interessanten Material fur den

zukunftigen Einsatz als Tragermaterial im Rahmen des Tissue Engineering.
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4. Diskussion

Limitierung der Studie

Tissue Engineering-Verfahren zur Regeneration von Knochenbriichen bendtigen
MSC, die in Kombination mit Knochenersatzmaterialien nach der Transplantation
im Stande sind, das Gewebe zu regenerieren und zu erneuern. Die sogenannte
Spendervariabilitdt in der osteogenen Differenzierungskapazitat humaner MSC ist
einer der limitierenden Faktoren flr eine optimale Heilung. In bereits
abgeschlossenen Studien in unserem Labor konnte die ektope Knochenbildung
humaner MSC auf synthethischen R-TCP-Konstrukten nur fur ca. 69% der
Spender Populationen beobachtet werden (Janicki et al. 2010). Ein Ziel der
vorliegenden Arbeit war es, dieses Ergebnis zu verbessern und MSC aller
untersuchten Spender zur Knochenbildung anzuregen. Mit 88% konnten wir
dieses Ergebnis mit dem biologischen Knochenersatzstoff eHA-C und ebenfalls
mit B-TCP zwar verbessern, aber das Problem der Spendervariabilitat nicht
vollstandig 16sen. Neben den bereits diskutierten Problemen, die einen
nachhaltigen Einfluss auf die ektope Knochenbildung humaner MSC in vivo
haben, gibt es noch weitere Faktoren, die den Erfolg beeinflussen konnten.
Beispielsweise  konnten  Vorerkrankungen der Spender die ektope
Knochenbildungsfahigkeit seiner MSC limitieren. Einige MSC stammten von
Spendern mit Vorerkrankungen wie beispielsweise Arthrose, Pseudarthrose oder
Osteochondrose. Die Auswirkung auf die Knochenbildung konnte jedoch aufgrund
der Vielfalt der Erkrankungen nicht ermittelt werden. Da mit hoher
Wahrscheinlichkeit gerade diese Patienten von einer regenerativen
Knochentherapie profitieren, wurden diese bewusst nicht aus der Studie
ausgeschlossen. Fur die genaue Ermittlung der Mechanismen, die fur eine
fehlende Knochenbildung humaner MSC in Frage kommen, sollten jedoch besser
Proben von ausschliellich gesunden Spendern untersucht werden. Ein weiterer
Aspekt, der nicht standardisiert werden konnte, ist die Tatsache, dass die
Entnahme des Knochenmarks durch unterschiedliche Chirurgen erfolgte. Als
weiteren limitierenden Faktor stellte sich zu Beginn der Studie, die
Standardisierung der Grof3e der Knochenersatzmaterial/MSC- Konstrukte heraus.
Wahrend es gelang alle Materialien auf eine einheitliche GranulatgroRe zu bringen

und sie mit der gleichen Zellzahl zu besiedeln blieb materialbedingt als variabler
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Faktor jedoch die GroRRe der Implantate. Sind ektope Konstrukt zu grof3, kann die
Blutversorgung unzureichend sein (Kaully et al. 2009). Insgesamt waren die
Konstrukte der kollagenhaltigen Knochenersatzmaterialien makroskopisch etwas
kleiner als die der kollagenfreien und synthetischen Vergleichsgruppen.
SchlieBlich konnten wir fir diese kleineren, kollagenhaltigen Knochenersatzstoffe
gunstigere Ergebnisse beobachten. Daher ist nicht auszuschlieRen, dass die
etwas geringere GrofRe der Konstrukte in den Knochenbildenden Gruppen einen

gewissen Einfluss auf die Ergebnisse nehmen.

Fazit

Im Rahmen dieser Promotionsarbeit wurden erstmalig biologische
Knochenersatzmaterialien unterschiedlicher Herkunft mit synthetischem R3-TCP im
Tiermodell hinsichtlich der ektopen Knochenbildung gleicher humaner MSC
Populationen miteinander verglichen. Durch Standardisierung aller Materialien,
konnten im ektopen Tiermodell, und damit in grofler Nahe zur klinischen
Anwendung, aussagekraftige Vorhersagen fur die Verwendung der Materialien in
Kombination mit MSC im Rahmen des Tissue Engineering getroffen werden.
Wahrend Unterschiede aufgrund der Herkunft (bovin, equin, synthetisch) kaum ins
Gewicht fallen, schien der Gehalt an Kollagen einen entscheidenden Einfluss zu
haben. Dabei zeigten MSC auf dem neu entwickelten Knochenersatzstoff eHA-C
am meisten neu gebildeten Knochen und dieser naturliche Knochenersatzstoff war
der einzige, der der synthetischen Vergleichsgruppe R-TCP Uberlegen war.
Letztendlich konnte dadurch das Problem der Spendervariabilitdt zwar nicht
vollstandig gelost werden. Anhand der guten Ergebnisse fur eHA-C in der
vorliegenden Studie scheint dessen kunftiger klinischer Einsatz aber sehr
aussichtsreich. Weitere Untersuchungen sollten aber als nachsten Schritt das
Verhalten von MSC/eHA-C Implantaten in einem Knochendefekt prifen, um zu

beurteilen, wie sich das Material im Zielgewebe verhalt.
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5. Zusammenfassung

5. Zusammenfassung

Die Standardbehandlung von Knochendefekten besteht aus dem Ersatz des
fehlenden Knochens durch autologe Spongiosa, Probleme sind die begleitende
Patientenmorbiditdt und die limitierte Verfugbarkeit. Eine mogliche Alternative
stellen Tissue Engineering Verfahren dar, bei denen die Defektstelle mit Hilfe von
Knochenersatzstoffen und Mesenchymalen Stammzellen (MSC) rekonstruiert
wird. Synthetische Ersatzstoffe wie R-TCP sind aufgrund ihrer unbegrenzten
Verflugbarkeit und osteokonduktiven sowie biokompatiblen Eigenschaften attraktiv,
allerdings konnten sie in vorangegangenen Studien im ektopen Tiermodell nur mit
69 % der untersuchten Spender-MSC-Populationen Knochen bilden. Im Rahmen
der vorliegenden Promotionsarbeit erfolgte der Vergleich der ektopen
Knochenbildung humaner MSC auf naturlichen Knochenersatzstoffen mit
synthetischem R-TCP. AuRerdem wurden die Auswirkungen von Kollagen als
Bestandteil von Knochenersatzstoffen auf die ektope Knochenbildung untersucht.
Zunachst konnten wir in vitro die Multipotenz der untersuchten MSC Populationen
bestatigen. In vivo verglichen wir zwei equine und 2zwei bovine
Knochenersatzmaterialien, je eines mit Kollagen (eHA-C, bHA-C) und eines ohne
(eHA, bHA) mit synthetischem B-TCP. Granulate in standardisierter Partikelgrofie
wurden mit MSC von 9 Spendern besiedelt und subkutan in SCID Mause
transplantiert. Die ektope Knochenbildung wurde nach 8 Wochen
histomorphometrisch beurteilt. Mittels in Situ-Hybridisierung mit human- und murin
spezifischen DNA Sonden wurde die Herkunft des neuen Knochengewebes
bestimmt. Wir konnten nachweisen, dass neuer Knochen durch implantierte
humane MSC gebildet wurde und nicht durch eingewanderte Wirtszellen. Mit
Ausnahme eines Spenders, der mit keinem Knochenersatzmaterial neues
Knochengewebe bildete, konnte Knochenneubildung mit eHA-C und R-TCP fur die
MSC aller  Spender  detektiert  werden. Die hochste mittlere
Knochenmenge/Gesamtkonstrukt war fur eHA-C zu verzeichnen. Dieser war
signifikant hoher als mit B-TCP, kollagenfreiem eHA und bHA. Signifikant mehr
Knochen konnten wir aufderdem flir bHA-C im Vergleich zu kollagenfreiem bHA
finden. Nur eHA-C war signifikant besser als synthetisches B-TCP Die Ergebnisse

zeigen, dass sich Kollagen als Bestandteil von Knochenersatzmaterialien gunstig
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fur eine vermehrten Knochenablagerung darstellt. Es bietet implantierten MSC die
passende Umgebung zur Adhasion, Proliferation und letztendlich zur Entwicklung
von neuem Knochengewebe. Obwohl das Problem der Spendervariabilitat auch
mit eHA-C nicht vollstdndig gelést werden konnte, scheint dessen klinischer

Einsatz sehr aussichtsreich.
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6. Summary

Large non-healing bone defects represent a challenge to regenerative medicine.
To tackle this challenge, the combination of bone replacement materials and
human mesenchymal stem cells (MSC) present a promising approach.
Nevertheless, none of the bone substitute materials currently in clinical use
satisfies the expectations on a perfect material for bone regeneration. Aim of our
study was to find the biomaterial that reproducibly induces robust ectopic bone
formation in human MSC. The multilineage differentiation potential of donor MSC
was assessed by chondrogenic, osteogenic and adipogenic differentiation in vitro.
Subsequently, 5 different biomaterials were seeded with MSC from 9 donors in
duplicates and transplanted subcutaneously into SCID mice, to evaluate ectopic
bone formation. After 8 weeks, explants were evaluated by histology and the
average percentage of newly deposited bone was determined by
histomorphometry. To assess the origin of new built tissue, in situ hybridisation
was applied on histological sections.Multilineage potential of donor MSC was
corroborated by positive collagen |l staining after chondrogenic induction, an
increased alkaline phosphatase activity as well as increased mineralisation
corroborated the osteogenic differentiated potential and oil red positive droplets
confirmed adipogenic differentiation. Evaluation of in vivo ectopic bone formation
resulted in the highest number of constructs with bone deposition for (-
Tricalciumphosphat (B-TCP) and equine hydroxyapatite with collagen (eHAC),
followed by bovine hydroxyapatite with collagen (bHA-C) and equine
hydroxyapatite without collagen (eHA). The lowest bone positive construct number
reached deproteinized bovine spongiosa (bHA) tested. Histomorphometric
analyses revealed higher de novo bone formation on bHA-C compared to bHA.
Strikingly, eHAC deposited significantly more bone compared to bHA, eHA and (-
TCP and showed a higher tendency of bone formation than bHA-C. In situ
hybridisation confirmed the human origin of the newly formed bone.Our data
provide evidence that eHAC showed a reproducibly superior osteo-inductivity on
human MSC compared to the other materials tested.
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6. Summary

Furthermore, collagen seemed to markedly improve bone formation on eHA and
thus might represent a potent additive for bone substitute material. Further studies

will follow to confirm the here suggested potential of eHAC.
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