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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
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1.4.Stammzellen

Stammzellen sind Korperzellen, die in verschiedene Zellen und Gewebe
ausdifferenzieren kbnnen. Sie besitzen die Fahigkeit zur standigen
Selbsterneuerung und Proliferation. Man unterscheidet embryonale und adulte
Stammzellen. Embryonale Stammzellen kénnen in jeden der Gber 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 konnen, 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 fur alle Arten von mesenchymalem Gewebe dienen. Sie

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

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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1. Einleitung

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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1. Einleitung

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

15









1. Einleitung

(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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2. Material & Methoden

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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2. Material & Methoden

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. Material & Methoden

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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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 gespult, 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 Herauslésung
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 Verdlinnungsreihe von Alizarinrot in 10%
CPC erstellt. Die errechneten Werte wurden auf die Gesamtproteinmenge
normiert (s. Abschnitt 2.6.1.3.)






2. Material & Methoden

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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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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, 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-L6sung bei
Raumtemperatur (RT) wurde die Antikorperreaktion blockiert. Im Anschluss folgte
die Inkubation in Kollagen Typ 2-Primarantikdrper (verdinnt in 1% BSA/PBS-
Losung 1:1000 (1 g/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 Sekundarantikérper, ein Biotin-konjugierter Ziege anti-
Maus Antikorper, wurde 1:500 (2.4 g/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.
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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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Aufgrund der ultrastrukturellen Ahnlichkeit zu bHA, sind von eHA keine

Aufnahmen gezeigt.

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

Quelle: Geistlich Pharma
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Mineralisierung
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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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chondrogene Differenzierung durch Produktion der
Glykosaminoglykane, die fur die Knorpelmatrix charakteristisch sind, durch die
Braunfarbung deutlich. Immunhistochemisch geférbte Schnitte zeigten Kollagen
Typ 2-positive Spharoide aller chondrogen differenzierten MSC-Populationen
(Abb. 14 AB,E,F,lJ). Unterschiede in Farbeintensititen kommen durch

unterschiedliche Expressionen von Proteoglykanen und Kollagen Typ 2 zu stande.
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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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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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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

-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 fir
einwandernde Blutgefal3e geboten ist. Die Granulatgrof3e beeinflusst die ektope
Knochenbildung vor allem durch Bereitstellung der spezifischen Oberflache zur
Anheftung von Zellen (Mankani et al. 2001). Alle Ersatzstoffe wurden auf eine
Partikelgréf3e von 0,25-1mm standardisiert, da sich dieser GroRenbereich bereits

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

Die Porositdit des Materials beeinflusst die Regener ation von

Knochengewebe

Die Porositat ist ein kritischer Parameter fur eine erfolgreiche Knochenbildung; sie
erhoht die Vaskularisierung und ermdglicht den Transport von Sauerstoff und
Nahrstoffen, was schlie3lich 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 Grof3e von 150-400 mm besitzen, die miteinander in Verbindung stehen
(Niedhart et al. 1998). Hertz et al. sehen eine Porengréf3e von 150-500 um als
optimal fur 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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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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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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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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