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  Einleitung  1 

1 Einleitung 

Die Rekonstruktion größerer Knochendefekte stellt im 

klinischen Alltag eine chirurgische Herausforderung dar. 

Aufgrund von Instabilität, Nekrosen der Frakturenden, 

unüberbrückbaren Kontinuitätsunterbrechungen oder 

Infektionen, kann eine  Implantation von autogenem, allogenem 

Knochen oder Knochenersatzmaterialien notwendig werden 

(Vogel, 2015; Schemitsch, 2017). Transplantationen von 

spongiösem, allogenem Knochen bergen jedoch die Risiken 

einer Transplantatabstoßung, Entnahmemorbidität oder einer 

ungenügenden Transplantatintegration (Banwart et al. 1995; 

Keating et al. 2005).  

Auf dem Gebiet des Knochen Tissue Engineerings wird daher 

an alternativen Knochenersatzmaterialien geforscht. Die 

Ansprüche an die Materialien sind ein Zusammenspiel aus einer 

Biokompatibilität, einer Eignung als Zellträgermaterial und 

einer Förderung der Geweberegeneration (Lee et al. 2014; Yu 

et al. 2015; Guan et al. 2017). Hydroxylapatit (HA) kommt 

physiologisch als anorganische Substanz in Form von HA-

Kristallen im Knochen vor (McGavin & Zachary, 2009) und 

wurde als Knochenersatzmaterial bereits erfolgreich implantiert 

(Holmes et a. 1987). Spinnenseidenproteine überzeugen durch 

ihre mechanische Stabilität und biologische Abbaubarkeit 

(Zeplin et al. 2014). Hydrogele, wie Fibrin, sind in ihrer 
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Beschaffenheit und ihrem Wassergehalt der Extrazellularmatrix 

ähnlich, was sie zu geeigneten Zellträgermaterialien macht 

(Guan et al. 2017). Doch nicht nur das Biomaterial, sondern 

auch die Sauerstoff- und Nährstoffversorgung über das 

Blutgefäßsystem sind für den Erhalt der Zellvitalität von 

Bedeutung. Per Diffusion ist eine Versorgung nur über eine 

Distanz von 150 – 200 µm sichergestellt (Folkman & Hochberg, 

1973), weshalb eine unzureichende Vaskularisation einen 

limitierenden Faktor größerer Materialkonstrukte darstellt 

(Arkudas et al. 2007a). Eine mögliche Lösung stellt hierbei die 

chirurgisch induzierte Angiogenese mittels des Arteriovenous 

(AV)-Loop-Modells dar. Erol und Spira (1979) fanden heraus, 

dass ausgehend von einer Gefäßschleife, Gefäße in das 

umliegende Gewebe aussprossen und im Rattenmodell zu einer 

Vaskularisierung eines transplantierten Hautlappens führten. 

Durch die chirurgische Anastomose der Vena (V.) und Arteria 

(A.) femoralis mit einem kontralateralen Veneninterponat zu 

einer Gefäßschleife, existiert ein vielversprechendes Modell zur 

Vaskularisation implantierter Biomaterialien sowie zur 

Neubildung von Knochengewebe (Buehrer et al. 2015; 

Weigand et al. 2015; Polykandriotis et al. 2008; Arkudas et al. 

2010). Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, die 

Generierung von bioartifiziellen Knochenersatzgeweben im 

AV-Loop-Modell bei der Ratte zu untersuchen. 
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2 Literaturübersicht 

2.1 Knochengewebe 

2.1.1 Histologische Knochenstruktur 

Knochengewebe hat im Skelett eine Stützfunktion, eine 

metabolische Aufgabe zur Bildung von Blutzellen im roten 

Knochenmark und dient als wichtiger Calzium (Ca) -Speicher. 

Die anorganische Knochenmatrix besteht zu 65 % aus Ca, 

Phosphor, Magnesium, Karbonat, Zink, Kupfer, Natrium, 

Mangan und Fluorid, welche als HA-Kristalle im 

vollmineralisierten Knochen vorliegen (McGavin & Zachary, 

2009). 

Die 35 % organische Grundsubstanz des Knochengewebes 

besteht zu 90 % aus Kollagenfasern Typ 1 sowie einer 

ungeformten Komponente aus Proteoglykanen, Lipiden, 

adhäsiven Glykoproteinen wie Osteokalzin, Osteonektin sowie 

Osteopontin und Wasser. Durch den Austausch von Wasser mit 

Mineralsalzen wird eine Mineralisierung des Knochenosteoids 

erreicht (Aumüller et al. 2007; McGavin & Zachary, 2009).  

Es gibt zwei Arten von Knochengewebe. Zum einen den 

Geflechtknochen und zum anderen den Lamellenknochen. 

Geflechtknochen bleibt nur in einigen knöchernen 

Sehnenansätzen, im knöchernen Ohrlabyrinth und im äußeren 

Gehörgang lebenslang erhalten. Er besteht aus Kollagenfasern, 
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welche keine spezifische Laufrichtung aufweisen und einer 

Vielzahl an Knochenzellen. Nach der embryonalen Anlage wird 

er in den übrigen langen Röhrenknochen, platten und kurzen 

Knochen, durch den stabileren Lamellenknochen ersetzt. Der 

Lamellenknochen besteht aus mehreren Osteonen mit einem 

zentral perforierenden Havers-Kanal, welcher mit Blutgefäßen 

(Havers-Gefäßen), lockerem Bindegewebe und Nervenfasern 

gefüllt ist. Um die Osteone reihen sich zirkulär die 

Speziallamellen, welche aus parallel angeordneten 

Kollagenfasern Typ 1 und der mineralisierten Knochenmatrix 

bestehen. Innerhalb und zwischen den Lamellen sind eine 

Vielzahl an Osteozyten in Lakunen regelmäßig angeordnet 

(Knochenhöhlen, Lacunae osseae), welche durch 

Zytoplasmaausläufer in den Knochenkanälchen (Canaliculi 

ossei) miteinander verbunden sind (Aumüller et al. 2007; König 

& Liebich, 2014). Jedes Osteon ist durch eine Zementlinie von 

den übrigen Osteonen abgegrenzt.  

Durch Umbauprozesse in der Knochenstruktur entstehen 

zwischen den Osteonen die Schaltlamellen, welche keine 

eigene Vaskularisation besitzen und Reste von zum Teil 

abgebauten Osteonen darstellen. Um den Knochen herum 

befindet sich das Periost, welches über die quer verlaufenden 

Volkmann-Gefäße in den Volkmann-Kanälen mit den Gefäßen 

in den Havers-Kanälen verbunden ist. Dem Geflechtknochen 
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fehlt diese gerichtete Anordnung von Blutgefäßen (McGavin & 

Zachary, 2009). Die Osteone in der Knochenschicht unterhalb 

des zweischichtigen Periosts, dem kompakten Knochen oder 

Substantia compacta, sind besonders dicht gepackt, um eine 

mechanische Stabilität zu gewährleisten. Begrenzt wird die 

Substantia compacta von den äußeren und inneren 

Grundlammellen. Die weiter innen liegende Schicht wird als 

spongiöser, trabekulärer Knochen oder Substantia spongiosa 

bezeichnet. Anstelle der Spongiosa liegt in der Diaphyse die 

zentrale Markhöhle. Das Knochenmark wird von der Spongiosa 

und der Markhöhle eingeschlossen. Die Grenzschicht zum 

Knochenmark bildet hierbei das Endost (König & Liebich, 

2014).  

Der trabekuläre Knochen beinhaltet Lamellen, welche nicht in 

Osteonen, sondern parallel angeordnet sind. Durch eine 

lebenslange Remodellierung der Knochenstrukturen wird eine 

ständige Reparatur von Mikrofrakturen und eine Anpassung an 

eine mechanische Beanspruchung ermöglicht (McGavin & 

Zachary, 2009).  

Die nachfolgende Abbildung 1 stellt den Aufbau eines 

Röhrenknochens dar (aus: König & Liebich, 2014).  

Abbildung 2 zeigt die detaillierte Darstellung des Havers-

Systems und der Substantia compacta eines Röhrenknochens 

(aus: König & Liebich, 2014). 
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Abbildung 1: Aufbau eines Röhrenknochens. 

(Aus: König & Liebich, 2014) 

Abbildung 2: Aufbau der Substantia compacta und des  

Havers-Systems eines Röhrenknochens.  

(Aus: König & Liebich, 2014) 
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2.1.2 Ossifikation 

Bei der Knochenbildung können zwei verschiedene Arten 

unterschieden werden. Die direkte, desmale Ossifikation, die 

auch als primäre Ossifikation bezeichnet wird und die 

sekundäre Ossifikation oder chondrale Ossifikation (König & 

Liebich, 2014).  

2.1.2.1 Desmale Ossifikation 

Die desmale Ossifikation stellt eine direkte Knochenbildung 

aus mesenchymalem Bindegewebe ohne eine Knorpelbildung 

dar. Entwicklungsgeschichtlich bildet sie den primären 

Geflechtknochen, welcher jedoch im Laufe der Zeit, mit 

wenigen Ausnahmen, durch Lamellenknochen ersetzt wird. Bei 

der indirekten Heilung von Knochenfrakturen sowie bei den 

Schädeldeckknochen und der Mandibula kommt der 

Geflechtknochen zeitlebens vor (Aumüller et al. 2007).  

Mesenchymale Stammzellen verdichten sich und differenzieren 

sich zu Osteoprogenitorzellen und anschließend zu 

Osteoblasten. Diese produzieren die Knochenmatrix, das 

Osteoid. Durch die Osteoidproduktion werden die Osteoblasten 

eingemauert und stehen ausschließlich für die 

Nährstoffversorgung über ihre Zytoplasmafortsätze in den 

Canaliculi ossei in Verbindung (Aumüller et al. 2007). In das 

umliegende, lockere Bindegewebe sprießen Blutgefäße ein.  
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Die Kollagenfasern Typ 1 stehen für die nachfolgende 

Mineralisierung als Kristallisationskerne zur Verfügung. Durch 

eine Anlagerung von anorganischen Knochensubstanzen (Ca-

Phosphat-Verbindungen) über das Blutgefäßsystem, kommt es 

innerhalb von 8-10 Tagen zu einer Mineralisierung des 

Osteoids zu Ossein (König & Liebich, 2014). 

Die Osteoblasten differenzieren sich zu Osteozyten und an den 

äußeren, entstandenen Knochenbälkchen aus Ossein lagern sich 

Osteoklasten in Howship-Lakunen an (König & Liebich, 2014).  

2.1.2.2 Chondrale Ossifikation 

Die meisten Knochen entstehen durch diese Form der 

Knochenbildung. Auch das Längenwachstum der langen 

Röhrenknochen erfolgt durch eine Umwandlung der 

Knorpelmatrix in Knochengewebe. Sie wird unterteilt in eine 1. 

Phase, der perichondralen Ossifikation und eine 2. Phase, der 

enchondralen Ossifikation. An der Diaphyse der 

Röhrenknochen verläuft sie zweiphasig und an der Epiphyse 

einphasig (König & Liebich, 2014). 

Bei der perichondralen Ossifikation wird aus dem 

Perichondrium, welches die knorpelige Diaphyse umgibt, durch 

die Umwandlung von Chondroblasten in Osteoblasten, eine 

Knochenmanschette. Die Knochenmanschette ist das Periost, 

welches ausgehend vom Zentrum der Diaphyse weiter nach 
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distal und proximal gebildet wird. Die Kompression durch die 

entstehende Knochenmanschette verursacht im Knorpelgerüst 

eine Hypertrophie und säulenartige Anordnung der 

Chondrozyten. Blutgefäße sprossen ein und ermöglichen den 

Knorpelabbau durch Chondroklasten. Die Mineralisierung der 

Extrazellularmatrix wird initiiert.  

Der primäre Ossifikationskern wird nun in die zweite Phase 

übergeleitet. Die enchondrale Ossifikation erfolgt zuerst in der 

Diaphyse und anschließend in der Epiphyse. Der abgebaute 

Knorpel wird nun durch Knochengewebe ersetzt, sodass eine 

Knorpel-Knochen-Grenze mit unterschiedlichen Zonen entsteht 

(König & Liebich, 2014).  

Diese Zonen bleiben besonders in den Wachstumszonen der 

Röhrenknochen erhalten, da dort die Ossifikation bis zum 

Abschluss des Längenwachstums erfolgt (Aumüller et al. 2007; 

König & Liebich, 2014). Chondroklasten entwickeln sich aus 

Monozyten und gelangen über die einsprossenden Blutgefäße 

aus der primären Markhöhle in die Eröffnungszone, in welcher 

sie die apoptotischen Chondroblasten abbauen. Die 

mineralisierte Knorpelmatrix wird enzymatisch abgebaut und 

es kommt zum Neu- und Umbau von Knochenbälkchen in der 

Ossifikationszone durch die Aktivität der Osteoklasten, 

Osteoblasten und Osteozyten. An die Eröffnungs- und 

Ossifikationszone grenzt die Blasenknorpelzone. Durch die 
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Kompression der Knochenmanschette hypertrophieren die 

Chondrozyten und ordnen sich säulenartig bis zum Beginn der 

Reserveknorpelzone an. In dieser Zone ruhen diffus 

angeordnete Chondrozyten, welche für das Längenwachstum 

bereitgestellt werden. Die Extrazellularmatrix ist nicht 

mineralisiert (Aumüller et al. 2007; König & Liebich, 2014; 

McGavin & Zachary, 2009). Der Einsatz von chondrogen 

prädifferenzierten, murinen embryonalen Stammzellen und 

eine damit verbundene chondrale Ossifikation wurde auf dem 

Gebiet des Tissue Engineerings für eine zukünftige 

Regeneration von Knorpelgewebe bereits beschrieben (Jukes et 

al. 2008). Abbildung 3 stellt die verschiedenen Zonen während 

der chondralen Ossifikation dar (aus: König & Liebich, 2014). 
 

 

Abbildung 3: Chondrale Ossifikation eines     

Röhrenknochens. (Aus: König & Liebich, 2014) 
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2.1.3 Knochenzellen und ihre Funktionen 

Die Knochenzellen im Knochengewebe sind Osteozyten, 

Osteoblasten und Osteoklasten. Die Osteoblasten sind 

mesenchymale Zellen, welche an der Knochenoberfläche 

angeordnet sind. Sie sind hauptsächlich für die Produktion der 

Knochenmatrix (Osteoid) zuständig. Für die Mineralisierung 

werden in den Osteoblasten zytoplasmatische Vesikel gebildet, 

in deren Membran sich Enzyme wie die Alkalische Phosphatase 

(AP) und die Adenosintriphophatase befinden (McGavin & 

Zachary, 2009). Gegen einen Konzentrationsgradienten werden 

unter anderem Ca und Phosphat in die Vesikel gepumpt, zu 

amorphen HA-Strukturen angeordnet und kristallisieren 

schließlich aus. Anschließend ordnen sich die HA-Kristalle 

außerhalb der Vesikel um die Kollagenfasern an und führen zu 

einer Mineralisierung der Knochenmatrix (McGavin & 

Zachary, 2009).  

Osteozyten befinden sich innerhalb der Lakunen (Lacunae 

osseae) des mineralisierten Osteoids und sind durch gap-

junctions miteinander verbunden. Sie sind auch für den Erhalt 

der Knochensubstanz zuständig, da sie die Fähigkeit besitzen 

die Osteoblasten zu einer Knochensynthese zu stimulieren 

(Aumüller et al. 2007).  

Osteoklasten sind für die Knochenresorption zuständig. Sie 

besitzen mehrere Zellkerne und entstammen der Granulozyten-
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Monozyten-Reihe hämatopoetischer Stammzellen. Reguliert 

wird die Osteoklastenaktivität über Osteoblasten und 

Stromazellen des Knochenmarks. Die mineralisierte Matrix 

wird abgebaut, indem zuerst die Mineralien durch 

Wasserstoffionen aufgelöst werden und anschließend das 

Kollagen durch Proteinasen abgebaut wird. Die Osteoklasten 

hinterlassen hierbei die sogenannten Howship-Lakunen und 

lösen sich von der Knochenoberfläche, sobald eine Bindung 

von Kalzitonin erfolgt ist.  

Zusätzlich zu diesen drei Zelltypen befinden sich im Periost und 

Endost Osteoprogenitorzellen, welche als undifferenzierte, 

mesenchymale Stammzellen eine hohe Proliferationsaktivität 

aufweisen (Aumüller et al. 2007; König & Liebich, 2014). 

Studien zeigten bisher, dass Endothelzellen die Aktivität von 

osteogenen Stammzellen stimulieren (Lampert et al. 2016; 

Villars et al. 2002). In vitro konnten Mutschall et al. (2020) 

zeigen, dass eine Kokultivierung von Human Umbilical Vein 

Endothelial Cells (HUVECs) und Adipose-Derived Stem Cells 

(ADSCs) die AP, den Runt‐related Transcription Factor 2 

(RUNX2) und auch die Proliferation fördert. RUNX2 ist ein 

Marker verstärkter Genexpression von osteogenen 

Differenzierungsmarkern (Bruderer et al. 2014). Das Verhältnis 

von 1:1 HUVECs und ADSCs brachte in der Kokultur die 

vielversprechendsten Ergebnisse (Mutschall et al. 2020). 



  Literaturübersicht  13 

2.1.4 Knochenerkrankungen 

Knochenerkrankungen, welche mit einer erhöhten Frakturnei-

gung oder der Entstehung größerer Knochendefekte in Verbin-

dung stehen, werden in der nachfolgenden Tabelle gemeinsam 

mit deren Pathogenese und Vorkommen aufgelistet (Kirchner 

et al. 2014; McGavin & Zachary, 2009). 

 

Tabelle 1: Knochenerkrankungen. (Aus: Kirchner et al. 2014; 

McGavin & Zachary, 2009) 

 

Knochen- 

erkrankung Pathogenese Vorkommen 

 

Kongenitale 

Osteopathien 

Osteogenesis 

imperfecta 

 

 

 

 

 

 

Osteopetrose 

 

 

 

 

 

 

 

• ein Defekt der Osteo-

blasten- und Osteozy-

tenfunktion mit einer 

verminderten Produk-

tion von Kollagen Typ-1 

und Osteonektin 

Reduzierung der 

Knochenmasse, Fraktu-

ren 

 

• fehlerhafte Knochenre-

sorption durch Osteo-

klastenfehlfunktion 

diffuse Vermeh-

rung der Knochenmasse 

und funktionelle Insuffi-

zienz, Frakturen 

 

Hund, Kalb, 

Lamm, 

Mensch 

 

 

 

 

 

 

 

Hund, Rind, 

Maus, Schaf, 

Pferd, 

Mensch 
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Osteodystro-

phien 

Osteoporose 

 

 

 

 

 

 

 

 

Rachitis und 

Osteomalazie 

 

 

 

 

 

 

 

 

Renale Osteo-

dystrophia  

fibrosa 

 

 

 

 

 

Entzündliche 

Osteopathien 

Ostitis; 

Periostitis (Be-

teiligung des  

 

 

• durch Mangelernährung, 

Immobilisation, 

Glukokortikoidapplika-

tion, Ca-Mangel (gene-

ralisiert), durch Druckat-

rophien, Inaktivität und 

Minderperfusion (fokal) 

Reduktion der 

Knochenmasse, Fraktu-

ren 

 

• Phosphor- und Vitamin 

D-Mangel oder Stoff-

wechselstörungen, chro-

nische Niereninsuffizi-

enz und Fluorose 

fehlerhafte Kno-

chenmineralisierung mit 

Deformationen, Fraktu-

ren, Kyphose, Skoliose 

 

• chronische  

Niereninsuffizienz 

osteoklastischer 

Knochenabbau und  

Ersatz durch fibröses 

Bindegewebe, Kombi-

nation mit Osteomalazie 

 

• bakterielle Infektionen, 

Pilze und Viren (selten) 

bei chronischem 

Geschehen 

 

 

Alle  

Tierarten, 

Mensch 

 

 

 

 

 

 

 

 

Rachitis: 

(Jungtier, 

Kind),  

Osteomala-

zie: (Adulte) 

 

 

 

 

 

häufig: 

Hund, 

Mensch 

 

 

 

 

 

Mensch, 

Bakterielle 

Infektionen: 

häufig  

Jungtiere 
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Periosts); 

Osteomyelitis 

(Beteiligung 

der Knochen-

markhöhle) 

 

Aseptische  

Osteopathien 

Hypertrophe 

Osteodystro-

phie 

 

 

Aseptische 

Knochennek-

rosen 

 

 

 

 

 

Neoplasien 

Primäre Neo-

plasien 

 

 

 

 

 

 

Sekundäre  

Neoplasien 

 

 

 

 

Osteolyse, Nekro-

sen, Knochenabbau, 

Knochenzubildungen 

(kompensatorisch) 

 

 

• Ursache, Pathogenese 

unbekannt 

Frakturen und 

Knochenverdichtungen, 

Osteolysen in der 

Spongiosa 

 

• Knocheninfarkte, Hy-

peradrenokortizismus, 

Fettembolien, in-

tramedulläre Neoplasien 

Minderperfusion 

des Knochens, Osteo-

lyse 

 

• Osteom, Osteosarkom, 

Chondrom, Chondrosar-

kom, Fibrom, Fibrosar-

kom 

Symptomatik je 

nach Art, Lokalisation 

und biologischem 

Verhalten 

 

• Knochenmetastasen 

(beispielsweise das pul-

monale Adenokarzinom 

als Primärtumor) 

 

 

 

 

 

 

 

Junghunde 

großwüchsi-

ger Rassen 

 

 

 

 

Alle  

Tierarten, 

Mensch 

 

 

 

 

 

Alle  

Tierarten, 

Mensch 

 

 

 

 

 

 

Alle  

Tierarten, 

Mensch 
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Zystische  

Läsionen 

 

Osteolysen, Frak-

turen, Hypercalzämie je 

nach Art und Lokalisa-

tion 

 

• fehlerhafte enchondrale 

Ossifikation (subchond-

rale Zysten), unbekannte 

Ursache (einfache und 

aneurysmatische Zysten) 

Stabilitätsverlust, 

Fraktur bei mechani-

scher Beanspruchung 

 

 

 

 

 

 

 

Alle  

Tierarten, 

Mensch 

2.1.4.1 Knochenfrakturen 

Frakturen der Knochen werden in zwei Kategorien unterteilt. 

Zum einen in pathologische Frakturen, aufgrund einer 

Vorschädigung der Knochenstruktur durch beispielsweise 

Osteodystrophien, Neoplasien oder Knochenzysten und zum 

anderen in traumatische Frakturen, aufgrund einer zu großen 

Einwirkung mechanischer Kräfte (McGavin & Zachary, 2009).  

Die Therapie richtet sich nach der Lokalisation, Art und 

Stellung der Fraktur.  

Eine konservative Therapie verzichtet auf einen operativen 

Eingriff, zieht jedoch eine längere Immobilisationszeit mit 

externer Schienung sowie eine schlechtere Möglichkeit der 

Reposition nach sich (Vogel, 2015).  
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2.1.4.2 Knochenfrakturheilung 

Die Knochenfrakturheilung erfolgt in mehreren Einzelschritten 

und kann in eine primäre und sekundäre Frakturheilung 

unterteilt werden. Ohne Komplikationen wie Infektionen, eine 

Verschiebung der Frakturenden oder eine inadäquate 

Blutversorgung, erfolgt idealerweise eine direkte 

Knochenheilung per  primam intentionem über die Bildung von 

Lamellenknochen (McGavin & Zachary, 2009).  

Hierbei bedarf es jedoch einer zeitnahen Fixation mit 

kongruenter Apposition der Frakturenden. Bei 

Knochendefekten mit einer Breite des Frakturspaltes von über 

1 mm, spricht man von einer indirekten oder sekundären 

Frakturheilung, welche mit der Bildung von Geflechtknochen 

und einer damit verbundenen Kallusbildung einhergeht 

(McGavin & Zachary, 2009). 

Die Schädigung des Periosts, Nekrosen im Knochenmark durch 

eine eingeschränkte Blutgefäßversorgung sowie eine 

ausgeprägte Hämatombildung im Frakturbereich, führen zu 

einer Freisetzung von Wachstumsfaktoren wie dem Bone 

Morphogenetic Protein-2 (BMP-2), dem Plättchenfaktor und 

dem Transforming growth factor-ß (TGF- ß) durch 

Makrophagen und Thrombozyten (McGavin & Zachary, 2009). 

Daraufhin entsteht sowohl durch mesenchymale Zellen, welche 

Kollagen produzieren und sich in Osteoblasten zur Produktion 
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der Knochenmatrix differenzieren als auch durch 

Gefäßeinsprossungen in das Hämatom Granulationsgewebe. 

Nach 36 Stunden kann erster Geflechtknochen nachgewiesen 

werden, welcher sich nach vier bis sechs Wochen zu einem 

primären Kallus organisiert und entweder ausgehend von den 

Frakturenden samt Endost oder dem Periost gebildet wird 

(McGavin & Zachary, 2009).  

Osteoklasten ermöglichen durch eine Remodellierung eine 

Formanpassung des neu gebildeten Knochengewebes in den 

Frakturspalt. Erst nach Monaten bis Jahren kommt es zur 

Remodellierung und Entstehung eines festen, lamellaren 

Knochens. Bei dauerhaften Komplikationen wie einer 

Verschiebung der Frakturenden kann ein Kallus bestehen 

bleiben, welcher zeitlebens den Frakturspalt überbrückt und es 

kommt zur Bildung einer Pseudarthrose (McGavin & Zachary, 

2009). Einflussfaktoren auf die Frakturheilung sind das Alter 

des Patienten, die Lokalisation der Fraktur, die Stellung und 

Apposition der Frakturenden, Infektionen, die Innervierung des 

Frakturgebietes sowie die Vaskularisation und Stabilität der 

Fraktur (Hecht, 2008).  

2.1.4.3 Chirurgisches Management von Knochenfrakturen 

Chirurgisch können intra- und extraossäre Osteosynthesen 

erfolgen. Intraossär kann zum Beispiel ein Marknagel 
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eingesetzt werden. Extraossär kann die Fraktur beispielsweise 

mittels Plattenosteosynthesen, verschiedenen Schraubenarten, 

Bohr- und Spickdrähten, Zuggurtungen mit Drahtschlingen 

oder Fixateure externe versorgt werden (Keating et al. 2005; 

Vogel, 2015; Schemitsch, 2017).  

Um Komplikationen bei der Frakturheilung zu verhindern, kann 

bei größeren Frakturspalten die Transplantation allogenen oder 

autologen Knochens notwendig werden, wofür jedoch eine 

optimale Durchblutung eine Voraussetzung für das Einwachsen 

des Transplantats darstellt (Vogel, 2015). Genutzt werden kann 

hierbei der Knochen des Beckenkammes, des Tibiakopfes, der 

Rippe oder des Radius (Gazdag et al. 1995; Keating et al. 2005; 

Schemitsch, 2017).  

Dabei besteht jedoch das Risiko einer ungenügenden 

Transplantatintegration oder einer Abstoßungsreaktion seitens 

des Empfängers. Nachteilig ist auch die geringe 

Materialverfügbarkeit (Banwart et al. 1995; Keating et al. 

2005). Die Verpflanzung eines Organs zwischen zwei genetisch 

verschiedenen Individuen zieht ohne eine immunsuppressive 

Therapie immer eine Immunreaktion nach sich (Souza-

Offtermatt et al. 2004). Eine akute Abstoßungsreaktion zeigt 

sich durch Fieber, Schwellung, Schmerzen und einem 

Funktionsverlust des Transplantats. Diese akute Reaktion tritt 

laut Souza-Offtermatt et al. (2004) häufig innerhalb von vier bis 
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fünf Tagen nach der Transplantation auf, kann jedoch auch erst 

nach einem bis drei Monaten auftreten und ist T-Zell vermittelt. 

Ohne eine immunsuppressive Therapie, durch beispielsweise 

Steroide, können strukturelle Veränderungen des 

Transplantates entstehen. Wird die Immunreaktion chronisch, 

bilden sich Antigen-Antikörper-Komplexe, welche zu 

Gefäßveränderungen und einer anschließenden 

Minderperfusion des Transplantates führen. Die chronische 

Form der Abstoßung kann nur geringgradig über 

Immunsuppressiva therapiert werden (Souza-Offtermatt et al. 

2004). Für den Spender können auch Komplikationen an der 

Entnahmestelle auftreten. Neben Wundinfektionen, Schmerzen 

oder der chirurgischen Verletzung von Nerven und Gefäßen 

besteht auch das Risiko einer Instabilität oder Fraktur der 

Entnahmestelle (Banwart et al. 1995). Daher ist die Zielsetzung 

ein geeignetes Biomaterial zu finden, welches die 

Heilungschancen größerer Knochendefekte und die 

Wiederherstellung der strukturellen Integrität deutlich 

verbessert (Gazdag et al. 1995). 

2.2 Knochen Tissue Engineering 

Die Risiken der autologen und allogenen 

Knochentransplantation (Banwart et al. 1995; Keating et al. 

2005) bei der chirurgischen Therapie größerer Knochendefekte, 
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weckten den Bedarf an Transplantatmaterialien, welche 

osteokonduktiv und osteoinduktiv sind sowie osteogene Zellen 

beinhalten (Gazdag et al. 1995). Je nach strukturellen und 

biochemischen Eigenschaften des verwendeten Materials kann 

die klinische Anwendung variieren (Gazdag et al. 1995). 

2.2.1 Biofabrikationstechniken 

Durch eine Technik, wie beispielsweise dem dreidimensionalen 

(3D) -Druck, besteht inzwischen die Möglichkeit 

Biomaterialien zielgerichtet zu formen und größere, 

komplexere Strukturen herzustellen (Basara et al. 2019). Auch 

das Verfahren der Mikroverkapselung schafft verschiedene 

Optionen der biomedizinischen Anwendung durch eine 

Verkapselung von Zellen (Sarker et al. 2014). 

2.2.1.1 Verkapselung 

Bei der Mikroverkapselung werden Hydrogele, wie 

beispielsweise Alginat-Dialdehyd-Gelatine (ADA-GEL), durch 

eine pneumatische Extrusion in eine Calciumchlorid-Lösung 

appliziert und durch Gelierung in Kapselform gebracht (Sarker 

et al. 2014). Vor der Kapselherstellung können dem Hydrogel 

Zellen wie mesenchymale Stammzellen (MSCs) hinzugefügt 

und im Gel verkapselt werden (Steiner et al. 2018). Die 

Einbettung von zu implantierenden Zellen in Hydrogele bringt 
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zum einen den Vorteil mit sich, dass Hydrogele für Nährstoffe 

und Sauerstoff aufgrund ihrer Porosität durchlässig sind 

(Ausländer et al. 2012). Zum anderen bilden Hydrogele eine 

Schutzschicht vor mechanischen Stressoren oder 

immunologischen Einflüssen des Empfängers (Wilson et al. 

2014).  

2.2.1.2 Bioprinting 

Das Bioprinting schafft die Möglichkeit aus einer am Computer 

erstellten Form schichtweise ein dreidimensionales Modell 

eines zu druckenden Biomaterials herzustellen (Fastermann, 

2012). Dabei gibt es verschiedene Techniken wie 

beispielsweise den Tintenstrahldruck, den Druck mittels 

Extrusionsverfahren, den Laser assistierten Druck oder den 

Druck mittels digitaler Lichtverarbeitungs-Technologie (Zhu et 

al. 2016). Die Unterschiede zwischen den Drucktechniken 

wurden bereits mehrfach beschrieben (Kumar & Kim, 2020; 

Liu et al. 2017a; Negro et al. 2018; Zhu et al. 2016).  

Doch nicht nur das Drucken von Hydrogelen ist möglich 

sondern auch von verschiedenen Hartmatrices und Polymeren 

wie beispielsweise dem Polydimethylsiloxan (PDMS), welches 

Schicht für Schicht zu einer komplexen Gussform verarbeitet 

werden kann (Biggemann et al. 2020). So beschreiben 

Biggemann et al. (2020) eine Gussform welche durch einen 
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Stereolithographie 3D-Drucker (Digitalwax® 028J, DWS S.r.l. 

Zanè, Italy) aus PDMS hergestellt wurde. Diese Form diente als 

„negative“ Vorlage für die Weiterverarbeitung von HA mittels 

Spritzgussverfahren. Vorteilhaft wirkte sich hierbei die glattere 

Oberfläche des HAs im Gegensatz zu einer direkt gedruckten 

Form aus (Biggemann et al. 2020).  

Das Verfahren der Stereolitographie wurde 1986 von Chuck 

Hill entwickelt (Fastermann, 2012). Für den 3D-Druck muss 

vorab die zu druckende Form durch verschiedene Programme 

in einer Volumenzeichnung erstellt werden. Diese Zeichnung 

wird zum Beispiel in eine Standard Triangulation Language 

(STL)-Datei umgerechnet, durch welche der 3D-Drucker die 

Richtungen (Vektoren) der zu druckenden Schichten im Raum 

berechnen kann. Anschließend wird schichtweise, entlang der 

räumlichen X-, Y- und Z-Achse, ein flüssiges Photopolymer 

(lichtaushärtender Kunststoff) gedruckt und durch einen Laser 

ausgehärtet (Fastermann, 2012).  

Biggemann et al. (2020) beschrieben eine Kombination der 

gedruckten Formen mit einem Spritzgussverfahren, welche 

zukünftig die individuelle Anfertigung einer großen Menge an 

baugleichen Formen mittels vorheriger CT-Aufnahmen 

ermöglichen kann. Dieses Verfahren bringt somit den Vorteil 

mit sich, dass die Formen jederzeit in ihrer Größe und Porosität 

modifiziert werden können (Biggemann et al. 2020).  
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Das Bioprinting bietet auch vielversprechende Möglichkeiten 

der zukünftigen, klinischen Anwendung auf dem Gebiet der 

Wundheilung. Das Bioprinting von Hydrogelschichten als 

Hautäquivalent wurde von Zhao et al. (2016) und He et al. 

(2018) untersucht. Zhao et al. (2016) verwendeten eine 

Biomatrix aus Gelatine und Methacrylat (GelMa), welche als 

dreidimensionale Trägermatrix fungierte und somit die 

Züchtung einer Epidermis in vitro ermöglichte. Hierfür wurde 

eine spontan immortalisierte humane Keratinozytenzelllinie 

verwendet, welche auf dem GelMa angezüchtet wurde. Das 

Bioprinting wurde hierbei als vielversprechendes Verfahren für 

die zukünftige Regeneration größerer Hautdefekte beurteilt 

(Zhao et al. 2016). 

2.2.2 Biomaterialien 

Die Kerneigenschaften und Ansprüche an Biomaterialien sind 

ein Zusammenspiel aus einer guten Biokompatibilität, einer der 

Extrazellularmatrix ähnlichen Beschaffenheit, einer Funktion 

als Zellträger, den mechanischen Eigenschaften wie der 

Stabilität sowie einer Förderung der Geweberegeneration (Lee 

et al. 2014; Yu et al. 2015; Guan et al. 2017). Auch sollte ein 

Zusammenspiel der Degeneration des Biomaterials und der 

Gewebebildung bestehen (Steiner et al. 2018 zitiert nach Glass 

et al. 2016). Eigenschaften wie eine Osteoinduktivität, was eine 
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direkte Stimulation der Osteogenese bedeutet und eine 

Osteokonduktivität, als eine passive Funktion des Biomaterials 

als Stützgerüst sind für das Einwandern mesenchymaler 

Stammzellen von Bedeutung (Dietz et al. 2003).  

2.2.2.1 Hydrogele 

Hydrogele sind 3D-Netzwerke aus hydrophilen Polymeren, 

welche sich aufgrund ihrer Äquivalenz zur Extrazellularmatrix 

und der mechanischen Eigenschaften besonders gut für das 

Tissue Engineering und als Zellträger eignen (Guan et al. 2017). 

Kovalente oder inter- und intramolekulare Bindungen halten die 

Hydrogele mit einem hohen Wassergehalt stabil (El-Sherbiny 

& Yacoub, 2013). Sowohl in vitro als auch in vivo wurde die 

Verwendung von Hydrogelen wie beispielsweise 

Hyaluronsäure (Rath et al. 2012), Fibrin (Arkudas et al. 2009b), 

ADA-GEL (Steiner et al. 2018) oder Kollagen (Klumpp et al. 

2012) als Trägermatrizes für Zellen und Wachstumsfaktoren 

untersucht.  

So implantierten Klumpp et al. (2012) elektrogesponnenes 

Poly‐ε‐Caprolacton (PCL) mit Kollagen, im Vergleich zu 

parallel angeordneten PCL-/ Kollagen-Fasern im AV-Loop-

Modell der Ratte. Das AV-Loop-Modell ist ein 

Angiogenesemodell nach Erol und Spira (1979), in welchem die 

Gefäße am medialen Oberschenkel mittels eines 
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Veneninterponats des kontralateralen Oberschenkels zu einer 

Gefäßschleife anastomosiert werden. Die Implantation durch 

Klumpp et al. (2012) führte zu einer Bildung neuen 

fibrovaskulären Gewebes im Konstrukt, welches aber teilweise 

keine Unterscheidung zwischen den neu gebildeten 

Kollagenfasern und dem implantierten Kollagen zuließ. Die 

Auswertung der Vaskularisation ergab, dass ein paralleler 

Faserverlauf innerhalb der Trägermatrix zu einer besseren 

Vaskularisation führte als ein ungeordneter Faserverlauf. 

Rath et al. (2012) kombinierten Fibrin mit Hyaluronsäure und 

dem Polymer Poly-L-DL-Lactic Acid (PLDLLA)-ß-

Tricalciumphosphat (β-TCP) -PCL und verwendeten die 

Hydrogel-Polymermatrix als Träger für eine Osteoblasten-

ähnliche Sarkom-Zelllinie im AV-Loop-Modell. Durch die 

Implantation wurde eine Vaskularisation der Konstrukte 

erreicht. Die Matrix wies eine gute Biokompatibilität auf, 

jedoch degenerierte die Hyaluronsäure deutlich langsamer als 

das Fibrin. Das Fibrin war nach vier Wochen bereits vollständig 

abgebaut und durch fibrovaskuläres Gewebe ersetzt, 

wohingegen die Hyaluronsäure Matrix nach acht Wochen noch 

vorhanden war (Rath et al. 2012). 

Fibrin gibt es sowohl als kommerziell verfügbares Thrombin 

und Fibrinogen, wie das Tisseel® (Baxter Healthcare S.A.), als 

auch als Plasma isoliertes Fibrinogen (Noori et al. 2017). 
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Nachteilig sind jedoch eine Varianz sowie eine 

immunologische Unterscheidung im spenderabhängig 

gewonnenen Fibrinogen (Noori et al. 2017). Die manuelle 

Applikation des kommerziell verfügbaren Tisseels® kann nach 

Herstellerprotokoll (Baxter Healthcare S.A.) erfolgen (Arkudas 

et al. 2009b; Buehrer et al. 2015). Im Falle des Tisseels® werden 

bei der Applikation Fibrinogen und Thrombin miteinander 

vermengt. Bei der Vermengung spaltet das Thrombin 

proteolytisch zwei Fibrinopeptide A und B des Fibrinogens ab, 

weshalb es zur Bildung von viskösen Fibrinmonomeren kommt 

(McGavin & Zachary, 2009).  

Um eine Fibrinolyse zu verlangsamen wurde dem Fibrinogen 

vor der Applikation Aprotinin, ein Proteaseinhibitor, in einer 

Konzentration von 1500 Kallikrein Inhibitor Units (K.I.U.) /ml 

beigemengt (Arkudas et al. 2007b; Arkudas et al. 2009b).  

Polykandriotis et al. (2008) verwendeten eine Konzentration 

von 33,7 mg/ml Fibrinogen und 25 International Units (I.U) /ml 

Thrombin als Biomaterial implantiert in eine Teflonkammer im 

AV-Loop-Modell der Ratte. Die Auswertung ergab, dass eine 

Konstruktvaskularisation eng mit dem Abbau der Fibrinmatrix 

korrelierte und daher die verwendete Fibrinkonzentration die 

Angiogenese negativ beeinflusste.  

Arkudas et al. (2007b) verwendeten Fibrinogen in einer 

Konzentration von 10 mg/ml und Thrombin in einer 



28 Literaturübersicht    

 

Konzentration von 2 I.U. /ml sowie 1500 K.I.U. /ml Aprotinin. 

Die Matrix wurde in einer Teflonkammer im AV-Loop-Modell 

der Ratte sowohl mit als auch ohne die Zugabe des Vascular 

Endothelial Growth Factors (VEGF) und basic Fibroblast 

Growth Factors (bFGF) für eine Dauer von zwei und vier 

Wochen implantiert. Durch die niedrigere Fibrinogen-

konzentration wurden die Fibrinolyse sowie die Vaskularisation 

der Matrix beschleunigt. Die Wachstumsfaktoren führten zu 

einer Steigerung der Angiogenese und zu einer vermehrten 

Konstruktschrumpfung  

Arkudas et al. (2009b) verwendeten zwei Gruppen 

unterschiedlicher Fibrinogen Konzentrationen. Zum einen eine 

Konzentration von 10 mg/ml und zum anderen eine 

Konzentration von 40 mg/ml Fibrinogen. Thrombin wurde 

jeweils in einer Konzentration von 2 I.U. /ml verwendet. Das 

Fibrin wurde in unterschiedlicher Gruppenaufteilung mit den 

Wachstumsfaktoren VEGF und bFGF, in einer Teflonkammer 

subcutan (s.c.) in einer Rückenhauttasche der Ratte implantiert.  

Hierbei wurde die Haut lateral der Wirbelsäule chirurgisch 

eröffnet, Hauttaschen präpariert und die Kammer entweder mit 

der Öffnung nach oben, unfixiert platziert oder mit der Öffnung 

nach unten, an der Muskulatur fixiert. Die Hauttaschen wurden 

anschließend mit Nähten verschlossen (Arkudas et al. 2009b). 

Nach einer Implantationszeit von 14 Tagen war das Fibrin fast 
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vollständig resorbiert, wenngleich die unterschiedlichen 

Fibrinogenkonzentrationen keinen Einfluss auf die 

Vaskularisation oder die Degeneration der Matrix hatten. Auch 

zeigten die Ratten keine Anzeichen postoperativer 

Komplikationen wie Hämatome, Infektionen oder 

Nahtdehiszenzen. Jedoch schlussfolgerten Arkudas et al. 

(2009b), dass eine Verdünnung von Fibrinogen leichter in der 

Anwendung war. Ausschlaggebend für die Fibrinstruktur und 

Formgebung bei der Koagulation ist der Einfluss des 

Thrombins auf das Fibrinogen bei der Applikation (Arkudas et 

al. 2009b zitiert nach Wolberg 2007).  

Die Implantation von Fibrin, HA und β-TCP mit MSCs aus dem 

Knochenmark der Ratte, führte in Kombination mit dem 

Wachstumsfaktor BMP-2 zu einer Knochenneubildung im AV-

Loop-Modell (Buehrer et al. 2015). Hierbei wurde das 

Fibrinogen auch in einer Konzentration von 10 mg/ml und 

Thrombin in einer Konzentration von 2 I.U. /ml verwendet. 

Nach sechs Wochen war das Fibrin vollständig aufgelöst und 

durch neu gebildetes fibrovaskuläres Gewebe ersetzt. Die HA-

/β-TCP-Matrix zeigte keine Anzeichen einer Degeneration, 

jedoch bildete sich das neu gebildete Gewebe die Matrix mit 

einer Porengröße von 300 – 600 µm umschließend. Die 

Knochenbildung war hauptsächlich zentral auf die Bereiche um 

den AV-Loop herum begrenzt, erreichte nach sechs Wochen 
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jedoch eine Fläche von 9.18 ± 5.3 mm2 in der Gruppe welche 

BMP-2 beinhaltete, im Vergleich zur Gruppe mit ausschließlich 

MSCs (0.03 ± 0.09 mm2). Die Implantation von ADA-GEL in 

Form von Mikrokapseln mit MSCs aus dem Knochenmark der 

Ratte führte im AV-Loop-Modell der Ratte nach vier Wochen 

zu einer Vaskularisation der implantierten Konstrukte (Steiner 

et al. 2018). Festgestellt wurde auch, dass die Biodegeneration 

der ADA-GEL Kapseln im Vergleich zu dem von Arkudas et 

al. (2007b) verwendeten Fibrin, deutlich erniedrigt war. 

Obwohl sich die Biodegeneration der ADA-GEL Kapseln durch 

eine Verkapselung der MSCs signifikant erhöhen ließ, wurden 

innerhalb der Mikrokapseln keine vaskulären Strukturen 

nachgewiesen. Auch eine Knochenbildung wurde in keiner der 

Gruppen detektiert (Steiner et al. 2018). 

2.2.2.2 Spinnenseiden 

Die Verwendung von rekombinant hergestellten 

Spinnenseidenproteinen wie dem eADF4(C16) ist ebenfalls 

möglich. Dieses Protein ist in der Seide der mitteleuropäischen 

Gartenkreuzspinne Araneus diadematus enthalten und zeichnet 

sich besonders durch seine Biokompatibilität und mechanische 

Festigkeit der daraus hergestellten Fasern aus (Zeplin et al. 

2014). Trägermatrizes aus Seidenproteinen sind biologisch 

abbaubar (Salehi et al. 2020) und für eine Zellimplantation 
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geeignet, da zwischen den Faserbündeln eine gleichmäßige 

Zelladhäsion möglich ist (Johansson et al. 2019). 

Zeplin et al. (2014) führten eine Studie mit dem Ziel durch eine 

immunologische Toleranz nach der Implantation medizinischer 

Silikonimplantate zu erreichen. Es wurde ein Silikonimplantat 

mit einer Beschichtung aus dem rekombinant hergestellten 

Spinnenseidenprotein eADF4(C16) in eine Rückenhauttasche 

der Ratte, s.c., für drei, sechs und 12 Monate implantiert. Die 

Spinnenseidenproteine konnten bis zu 12 Monate auf den 

Implantaten nachgewiesen werden. Außerdem zeigte sich 

besonders in den ersten Monaten nach der Implantation eine 

gute Biokompatibilität der beschichteten Silikonimplantate, 

durch die Abwesenheit von postoperativen Entzündungen oder  

Fibrosen1.  

Johansson et al. (2019) untersuchten in vitro eine Matrix aus 

dem rekombinanten Spinnenseidenprotein 4RepCT, hergestellt 

von dem Bakterium Escherichia coli, in der Kokultivierung mit 

verschiedenen Zellarten wie beispielsweise Endothelzellen. 

4RepCT wurde vorab mit Fibronektin kombiniert, um die 

Zelladhäsion zu unterstützen. Die Ergebnisse zeigten, dass das 

Biomaterial die Zelladhäsion unterstützte, das Zellüberleben 

förderte und die Seidenmikrofasern stabil, aber dehnbar 

                                                           
1 Bei chronischen Entzündungen auftretendes, überschießendes 

Bindegewebe mit narbigen Kontrakturen (McGavin & Zachary, 2009) 
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blieben. Neben Fibronektin können Spinnenseiden 

beispielsweise mit der Aminosäuresequenz RGD, bestehend 

aus den Aminosäuren Arginin-Glycin-Asparaginsäure, 

modifiziert werden. Hierdurch wurde eine Steigerung der 

initialen Adhäsionskapazität erzielt, was für eine zelluläre 

Besiedlung bedeutsam war (Salehi et al. 2020 zitiert nach 

Widhe et al. 2013).  

Die Modifikation der eADF4(C16) Spinnenseide, durch 

Kombination mit einer RGD-Sequenz, konnte in vitro in einem 

Schaum aus eADF4(C16) Spinnenseide zu einer besseren 

Zellverteilung und Zelladhäsion führen (Salehi et al. 2020 

zitiert nach Schacht et al. 2016). Auch die Zellproliferation 

wurde durch eine Modifikation der eADF4(C16) Spinnenseide 

mit einer RGD-Sequenz gesteigert (Wohlrab et al. 2012). Eine 

s.c. Implantation von 4RepCT in eine Rückenhauttasche von 

Ratten durch Fredriksson et al. (2009) zeigte nach einer Woche 

die Anwesenheit von Makrophagen, mehrkernigen 

Riesenzellen und Leukozyten, was auf eine 

Fremdkörperreaktion schließen ließ. Fünf der 18 Ratten zeigten 

ein Erythem um das implantierte Biomaterial. Die 

Implantationsdauer betrug jedoch nur eine Woche, weshalb 

Fredriksson et al. (2009) von einer nur initialen Immunreaktion 

auf das implantierte Material ausgingen, da in der 

Kontrollgruppe aus dem Nahtmaterial MersilkTM die gleichen 
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Zellen nachzuweisen waren. Im Vergleich zur Kontrollgruppe 

konnte jedoch das 4RepCT die Ausbildung vaskulärer 

Strukturen verzeichnen. 

Lovett et al. (2010) verwendeten Gefäßtransplantate aus 

Polytetrafluorethylen (PTFE) und Seide im Vergleich, welche 

zur Quantifizierung der Thromboserate in eine End-zu-End-

Anastomose der Bauchaorta von Ratten implantiert wurden. 

Nach vier Wochen zeigte sich, dass die Gefäßtransplantate aus 

Seide, welche Seidenfibroin enthielten, zu einer geringeren 

Thromboserate führten als die PTFE-Transplantate. 

2.2.2.3 Metall-basierte Hartmatrices  

Metall-basierte Matrices, wie beispielsweise Titan (Takemoto 

et al. 2005) oder Edelstahl (Jiang et al. 2018) wurden aufgrund 

ihrer Stabilität in Knochendefektmodellen, guten 

Biokompatibilität und möglichen Formadaption häufig 

verwendet. Arkudas et al. (2012) und Buehrer et al. (2015) 

zeigten, dass die Verwendung einer porösen Titankammer im 

AV-Loop-Modell eine Verbindung der extrinsischen (vom 

Gefäßsystem der Ratte ausgehenden) und der intrinsischen 

(vom AV-Loop ausgehenden) Gefäßstrukturen ermöglicht. Im 

direkten Vergleich zu einer Kammer aus Polytetrafluorethylen 

(PTFE, Handelsbezeichnung: Teflon®) konnten Weigand et al. 

(2015) im AV-Loop-Modell des Schafes zeigen, dass die poröse 
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Titankammer durch die Zellmigration in das umliegende 

Gewebe zu einer besseren Degeneration des implantierten 

Biomaterials führte. 

2.2.2.4 Synthetische Polymere und Wachstumsfaktoren 

Synthetische Polymere wie PTFE (Arkudas et al. 2009b), PCL 

(Gniesmer et al. 2019), Polyglycerin-Sebacat (PGS) (Luginina 

et al. 2020) oder Polymethylmethacrylat (PMMA) (Son et al. 

2013) finden in verschiedenen Fabrikations- und 

Kombinationsmöglichkeiten Anwendung im Tissue 

Engineering (Sousa et al. 2013; Zheng et al. 2017). Sie haben 

den Vorteil, dass einige Polymere biologisch abbaubar sind 

(Luginina et al. 2020). Zur Steigerung der hydrophilen 

Eigenschaften und der Zelladhäsion wurde PCL mit 

Hydrogelen wie Kollagen (Sousa et al. 2013) oder Gelatine (Hu 

et al. 2019) kombiniert.  

Arkudas et al. (2007b) implantierten die Wachstumsfaktoren 

VEGF und bFGF im Rattenmodell. In niedrigen 

Konzentrationen konnten die im Fibrin-Gel immobilisierten 

Wachstumsfaktoren die Gefäßanzahl sowie die Bildung 

fibrovaskulären Gewebes in einer s.c. implantierten 

Teflonkammer signifikant erhöhen. Diese Steigerung zeigte 

sich jedoch nicht mehr bei höheren Wachstumsfaktor-

konzentrationen. Die Implantation des Wachstumsfaktors 
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BMP-2 führte in Kombination mit HA, β-TCP, Fibrin und 

MSCs zu einer signifikant verstärkten Knochenneubildung im 

AV-Loop-Modell der Ratte (Buehrer et al. 2015). Jedoch nahm 

die Gefäßanzahl im Gegensatz zu einer alleinigen Implantation 

der MSCs oder des BMP-2 mit den Biomaterialien nach sechs 

bis 12 Wochen ab.  

Die Wachstumsfaktoren stimulieren physiologisch die 

Differenzierung induzierbarer, mesenchymaler Stammzellen 

aus dem Knochenmark zu Osteoblasten und deren 

Einwanderung in den Knochen. BMP-2 wird zudem selbst 

durch Osteoblasten gebildet, um die Osteoklasten für die 

Knochenremodellierung zu aktivieren (Speckmann et al. 2019). 

Untersuchungen zu klinischen Fallstudien haben vermehrte 

postoperative Komplikationen wie Wunddehiszenzen (Cahill et 

al. 2009), Hämatome und Entzündungen bei einer Verwendung 

von rekombinantem humanem BMP-2 im Halswirbel-

säulenbereich festgestellt (Shields et al. 2006; Tannoury & An, 

2014). 

2.2.2.5 Biokeramiken 

HA kommt physiologisch in 65 % der anorganischen 

Knochensubstanz vor (McGavin & Zachary, 2009). Aufgrund 

seiner Biokompatibilität, interstrukturellen Festigkeit und 

osteokonduktiven Wirkung ist HA ein geeignetes Biomaterial, 



36 Literaturübersicht    

 

welches seit vielen Jahren erfolgreich implantiert wird (Buehrer 

et al. 2015; Holmes et al. 1987; Holmes et al. 1988; Ito et al. 

2008). Durch den 3D-Druck einer Gussform aus PDMS kann 

das HA mittels Spritzgussverfahren in eine bestimmte Form 

gebracht werden. Diese Formgebung ermöglicht eine 

individuelle, an die Knochendefektform angepasste 

Implantation des HA (Biggemann et al. 2020). Die 

osteokonduktiven Eigenschaften des HA führen dazu, dass 

mesenchymale Zellen in das mechanische Stützgerüst des HA 

einwandern können (Dietz et al. 2003).  

Allerdings wurde für monolithisches HA auch eine schlechte 

Bruchfestigkeit beschrieben, weshalb eine hohe Porosität die 

Verwendung des HA als mechanisch beanspruchtes, tragendes 

Material negativ beeinflussen könnte (Biggemann et al. 2020).  

Ito et al. (2008) zeigten bei einer Implantation von interporösem 

HA und Chondrozyten in die Patellarrille von Kaninchen eine 

Knochenbildung in der implantierten Matrix nach 12 Wochen. 

Holmes et al. (1987) implantierten HA und autogenen Knochen 

des Os Ilium in einen distalen Radiusdefekt von Hunden für bis 

zu 48 Monate. Nach drei Monaten konnte in beiden Gruppen 

bereits eine Knochenbildung detektiert werden. Hierbei zeigte 

sich, dass in den HA Konstrukten früher Knochengewebe 

nachgewiesen werden konnte, sie jedoch nach 48 Monaten 

keine Anzeichen einer Degeneration zeigten. Die 



  Literaturübersicht  37 

Knochenbildung stieg bis auf 73 % der Konstruktfläche. 

Weitere Keramiken sind das β-TCP oder eine Kombination aus 

β-TCP und HA, bezeichnet als Biphasisches Calziumphosphat 

(BCP), welche für das Knochen Tissue Engineering verwendet 

werden konnten (Buehrer et al. 2015; Yuan et al. 2010).  

Als Matrizes wurden diese Keramiken auch aufgrund ihrer 

osteokonduktiven Eigenschaften und ihrer strukturellen 

Stabilität eingesetzt (Ito et al. 2008; Yuan et al. 2010). 

Knochenersatzmaterialien gibt es auch als vorgefertigte, 

kommerziell verfügbare Medizinprodukte.  

Das NanoBone® (SpongioTech, ARTOSS GmbH, Rockstock, 

Deutschland), Tricos® (Baxter Healthcare S.A., USA) oder 

BioOss® (Geistlich Pharma, Wolhusen, Schweiz) finden unter 

anderem bereits in der Implantologie Anwendung (Seifi et al. 

2015). NanoBone® ist ein synthetisches Knochenersatzmaterial 

aus HA und einer Silikagelmatrix (Punke et al. 2012). Tricos® 

besteht zu 60 % aus HA und zu 40 % aus β -TCP (Buehrer et 

al. 2015). Das BioOss® ist hingegen ein natürliches 

Knochenersatzmaterial aus bovinem Knochen (Liu et al. 2011). 

Sowohl für den Einsatz in vivo als auch in vitro konnten für 

diese Materialien osteokonduktive Eigenschaften und eine gute 

Biokompatibilität gezeigt werden (Buehrer et al. 2015; Liu et 

al. 2011; Punke et al. 2012). So zeigten Liu et al. (2011) bei 

einer Kultivierung von humanen Osteoblasten in vitro, dass 
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sowohl NanoBone® als auch BioOss® eine geringe Zytotoxizität 

aufweisen und die Proliferation der Zellen gefördert wurde. 

Dies Stand jedoch im Gegensatz zu den Ergebnissen von 

Arkudas et al. (2007a), welche nach einer Implantation von 

Osteoblasten, Fibrin und einer porösen Matrix aus spongiösem 

Rinderknochen in Ratten eine deutliche Fremdkörperreaktion 

feststellten.  

Punke et al. (2012) implantierten NanoBone® in die Bulla 

tympanica2 von 20 Meerschweinchen mit dem Ziel, nach einer 

chronischen Mittelohrentzündung mit chirurgischer Eröffnung 

des Mastoids3 die entstandene Mastoidhöhle mit 

Knochenersatzmaterial zu füllen. Es konnte nach vier Wochen 

eine Neubildung von Knochen nachgewiesen werden. Nach 

einer Implantation von HA/β -TCP, Fibrin und MSCs konnte 

im AV-Loop-Modell der Ratte neu gebildetes Knochengewebe 

detektiert werden (Buehrer et al. 2015).  

Auch Weigand et al. (2015) konnten nach einer Implantation 

von HA/β -TCP (NanoBone®) in eine Teflon- und Titankammer 

im AV-Loop-Modell des Schafes eine Knochenbildung nach 18 

Wochen nachweisen. Wohingegen es nach einer kürzeren 

                                                           
2 knöcherner Teil des Os temporale (Schläfenbein), auch Paukenblase 

genannt, bildet den Boden und Seitenteile der Paukenhöhle als Teil 

des Mittelohres (König & Liebich, 2014) 
3 Warzenfortsatz oder Processus mastoideus, knöcherner Teil des 

Schläfenbeins (König & Liebich, 2014) 
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Implantationszeit von nur sechs Wochen nur in der Hälfte der 

Konstrukte zu einer Gewebeneubildung kam. Auch nach einer 

12- bis 18-wöchigen Implantationszeit waren noch 20 % des 

implantierten NanoBone® Materials nachweisbar.  

Das 45S5 Bioglass®, als bioaktive Glaskeramik, wurde 1969 

entwickelt (Hench, 2006) und bereits in vivo (Arkudas et al. 

2013) implantiert. In vitro unterstützte das 45S5 Bioglass® die 

Adhäsion und Proliferation von Osteoblasten (Chen et al. 2008) 

und bewirkte auch eine Steigerung der Angiogenese (Day et al. 

2004). Trotz der osteokonduktiven Eigenschaften führte das 

45S5 Bioglass® im AV-Loop-Modell nach dreiwöchiger 

Implantation nicht zu einer Knochenbildung, Biodegeneration 

oder wesentlichen Steigerung der Konstruktvaskularisation 

(Arkudas et al. 2013). Jedoch hat eine Kombination des 45S5 

Bioglass® mit Wachstumsfaktoren, humanen Stammzellen der 

Zahnpulpa und einer achtwöchigen Implantation bereits zu 

einer Bildung von Mikrogefäßen geführt (El-Gendy et al. 

2015). 

2.2.3 Implantation von Biomaterialien 

Für die Implantation von Biomaterialien in einer Kammer sind 

beispielsweise Kammern aus Titan (Buehrer et al. 2015) und 

Teflon® (Arkudas et al. 2009a) beschrieben worden.  

Weigand et al. (2015) implantierten vergleichend beide 
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Kammertypen in das AV-Loop-Modell des Schafes. Dadurch, 

dass die Titankammer eine poröse Wand- und Bodenstruktur 

aufwies, war eine Verbindung zwischen den extrinsischen (von 

dem Gefäßsystem des Schafes ausgehenden) und den 

intrinsischen (von dem AV-Loop ausgehenden) 

Gefäßstrukturen möglich (Weigand et al. 2015). Die Interaktion 

des Kammerinhaltes mit dem umliegenden Gewebe wurde 

durch die isolierte Teflonkammer erschwert.  

Schmidt et al. (2017) zeigten jedoch den Vorteil der isolierten 

Teflonkammer im AV-Loop-Modell der Ratte, indem sie das 

Veneninterponat der V. femoralis vor der Gefäßanastomose 

einer Bestrahlung aussetzten und den AV-Loop anschließend 

für 15 Tage in eine Fibrinmatrix einbetteten. Die 

kompartimentspezifische Quantifizierung des entstandenen 

Gefäßnetzwerkes konnte in der Teflonkammer isoliert erfolgen 

und zeigte eine geringere Gefäßsprossung nach einer 

Bestrahlung. 

Ein weiteres Modell stellt das Femurkammermodell dar 

(Gniesmer et al. 2019). Bei diesem Modell wird das Biomaterial 

in eine Metallkammer mit Glasdeckel appliziert und durch 

Schrauben am Femur befestigt. Vorher erfolgte die Entfernung 

des Trochanter Major4. Hierdurch ist eine Beurteilung der 

                                                           
4 Knöcherner Vorsprung des proximalen Endes des Os femoris, dient 

als Ansatz der Kruppenmuskulatur (König & Liebich, 2014) 
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mikrohämodynamischen Parameter in Implantaten nahe des 

Femurs möglich. Ein Vorteil besteht darin, dass durch den 

Glasdeckel der Kammer eine intravitale Fluoreszenz-

mikroskopie zur Beurteilung der zeitlichen Abfolge der 

Vaskularisation in vivo möglich ist (Tavassol et al. 2011).  

Alieva et al. (2014) beschreiben weitere Modelle wie das 

Schädelkalotten-, Brustkammer- und Bauchkammermodell, 

welche eine intravitale Bildverarbeitung zu verschiedenen 

Zeitpunkten mittels einer Kammerfenestrierung ermöglichen. 

Das Schädelkalottenmodell mit einem cranialen Fenster kann 

über zwei verschiedene Methoden erfolgen. Für die erste 

Methode wird das Schädeldach eröffnet und anschließend ein 

fenestrierter Ring aus Titan platziert und mit einem Klebstoff 

befestigt (Brown et al. 2010; Alieva et al. 2014).  

Alieva et al. (2014) beschrieben die Methodik angewandt von 

Grutzendler et al. (2002), bei welcher in einer Langzeitstudie 

die Strukturdynamik der Gehirnsynapsen von Mäusen 

beobachtet wurde. Hierfür wurde das Schädelkalottenmodell 

durch eine Ausdünnung des Schädeldachs, ohne die zusätzliche 

Platzierung eines Deckelglases, durchgeführt. Durch die 

ausgedünnte Schädeldecke kann das Gehirn optisch beurteilt 

werden. Allerdings bestand durch das Knochenwachstum eine 

zeitliche Limitierung (Alieva et al. 2014 zitiert nach 

Grutzendler et al. 2002).  
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Die von Alieva et al. (2014) beschriebenen Brust- und 

Bauchkammermodelle mit einer Fenestrierung ähneln sich in 

ihrer Durchführung. Nach der chirurgischen Hautinzision im 

Brust- oder Bauchbereich wird s.c. ein Titanring mit einem 

Deckelglas platziert und befestigt. Ebenfalls geeignet für eine 

intravitale Mikroskopie ist das dorsale Hautfaltenmodell, 

welches 1943 von Algire beschrieben wurde (Baron et al. 

2011). Hierbei wurde eine fenestrierte Kammer am Rücken an 

einer Hautfalte befestigt und beispielsweise die 

Echtzeitbeurteilung eines Tumormodells bei Mäusen 

ermöglicht (Brown et al. 2010; Baron et al. 2011).  

Schacht et al. (2004) verwendeten das Hautfaltenmodell beim 

Hamster, um das Vorhandensein eines Lymphgefäßnetzwerkes 

durch eine fenestrierte Titankammer zu beurteilen. Die Studie 

zeigte, dass das dorsale Hautfaltenmodell des Hamsters für 

Folgestudien am Lymphgefäßsystem geeignet ist, da ein 

Lymphgefäßsystem in der dorsalen Hautfalte des Hamsters, 

unter anderem durch Kontrastmittelinjektion und Lymphfluss-

messungen, nachgewiesen werden konnte.  

Lehr et al. (1993) beschrieben das dorsale Hautfaltenmodell bei 

Mäusen als Möglichkeit einer intravitalen Mikroskopie der 

Mikrozirkulation an der quergestreiften Hautmuskulatur und 

deren Anpassung an Ischämie und Reperfusion. Auch 

schlussfolgerten Lehr et al. (1993) darüber hinaus, dass der 
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Einfluss lokal oder systemisch wirksamer Arzneimittel und 

Wirkstoffe auf die Mikrozirkulation anhand dieses Modells 

untersucht werden kann. Lehr et al. (1993) beschreiben auch, 

dass Mäuse im Vergleich zu Hamstern aufgrund der 

anatomischen Gegebenheiten eines zwei- oder mehrschichtigen 

Hautmuskels, einer  höheren Kapillardichte und eines 

reduzierten interkapillaren Abstandes, für die Beurteilung der 

mikrohämodynamischen Parameter besser geeignet sind. 

Limitierend war, dass die Qualität der Sichtbarkeit durch die 

Fenestrierung über die Implantationsdauer abnahm (Lehr et al. 

1993). 

In dem Rückenhautkammermodell wurde s.c., lateral der 

Wirbelsäule eine Kammer, welche vorab mit einem Biomaterial 

wie beispielsweise dem ADA-GEL gefüllt wurde, implantiert 

(Rottensteiner et al. 2014). Rottensteiner et al. (2014) 

implantierten an jeweils einer Ratte vier Teflonkammern, 

wovon zwei mit ADA-GEL Kapseln und zwei mit ADA-GEL 

und nano-Bioglass® gefüllt wurden. Eingesetzt wurde dieses 

Modell, um die Biokompatibilität für nachfolgende Knochen 

Tissue Engineering Studien zu eruieren. Es konnten eine 

Vaskularisation und gute Biokompatibilität der Materialien 

gezeigt werden, welche jedoch in keiner gruppenspezifischen 

Unterscheidung resultierten. Arkudas et al. (2009b) 

verwendeten das Rückenhautkammermodell als eine schnelle 



44 Literaturübersicht    

 

und einfache Screening-Methode, um den Effekt der 

Wachstumsfaktoren VEGF und bFGF in einer Fibrinmatrix an 

der Ratte zu beurteilen.  

Des Weiteren gibt es auf dem Gebiet des Knochen Tissue 

Engineerings Knochendefektmodelle. Yuan et al. (2010) 

führten eine mehrstufige Materialtestung durch, in welchen 

Teile eines Knochens entfernt und diese durch eine implantierte 

Matrix ersetzt werden. Die Hartmatrizes HA, β-TCP und BCP 

wurden gemeinsam mit humanen MSCs s.c. in Hauttaschen von 

Ratten implantiert, um die Knochenneubildung zu untersuchen. 

Anschließend wurden die Materialien am spinalen 

Fusionsmodell von Hunden getestet. Hierfür wurde die Haut 

über den Dornfortsätzen der Lendenwirbel L3 und L4 inzisiert 

und der Knochen der Dornfortsätze mit einem Schaber verletzt 

(Yuan et al. 2010). Daraufhin erfolgten eine Platzierung und 

muskuläre Fixation der Materialien. Das Os ilium-

Defektmodell des Schafes wurde anschließend durchgeführt. 

Die Haut über dem Os ilium sowie das Periost des Knochens 

wurden am Beckenkamm durchtrennt. Anschließend wurde ein 

Knochendefekt angelegt, welcher durch Implantate aus 

autologem Knochen (mit Knochen aus dem Defekt des gleichen 

Schafes), BMP-2 oder TCP gefüllt wurde (Yuan et al. 2010). 

Die Ergebnisse lassen sich dahingehend zusammenfassen, dass 

die implantierten Keramiken (HA, β-TCP und BCP) ebenso zu 
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einer Knochenbildung führten wie der autologe Knochen sowie 

das BMP-2. Auch wurden hierbei osteoinduktive Eigenschaften 

beschrieben (Yuan et al. 2010). Die Ergebnisse zeigten auch, 

dass eine Abnahme der Korngröße der implantierten Keramiken 

und eine Zunahme der Porosität, die Keramiken osteoinduktiv 

werden lässt (Yuan et al. 2010). Das Tibia-Defektmodell wurde 

von Kim et al. (2015) am Hund durchgeführt. 

Die Haut über der Diaphyse sowie das Periost der Tibia wurden 

freipräpariert. Anschließend wurde ein Knochendefekt 

geschaffen. Eine Matrix aus porösem HA und Aluminiumoxid 

wurde in den Defekt eingebracht, der Defekt mit einer 

Edelstahlplatte fixiert und die Haut vernäht. Die Matrix 

unterschied sich dahingehend, dass die Hälfte der Konstrukte 

einen zentralen Bohrgang aufwies. Die Studie ergab, dass eine 

Knochenneubildung bei den Konstrukten mit einem zentralen 

Bohrgang im Gegensatz zu den Konstrukten ohne Bohrgang 

gesteigert war, was auf eine bessere Durchblutung 

zurückgeführt wurde (Kim et al. 2015). 

Xia et al. (2013) führten das Femur-Defektmodell an 

Kaninchen durch. Hierbei wurden chirurgisch die Haut sowie 

die Muskulatur und das Periost über dem distalen Ende des 

Femurs inzisiert und ein Knochendefekt erzeugt. Anschließend 

wurden an die Defektgröße angepasste, poröse Zylinder aus 

PCL und PCL/HA in den Defekt für drei, sechs und neun 
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Wochen implantiert und die Wunde verschlossen. Die 

Ergebnisse zeigten eine gute Biokompatibilität und eine 

gesteigerte Knochenbildung bei den Konstrukten welche HA 

beinhalteten. 

2.2.4 Zellimplantation 

2.2.4.1 Mesenchymale Stammzellen 

Nicht nur in vitro, sondern auch in vivo wurden MSCs auf dem 

Gebiet des Tissue Engineerings bereits mehrfach isoliert und 

implantiert (Buehrer et al. 2015; Zheng et al. 2017). 

Zheng et al. (2017) kultivierten MSCs aus dem Knochenmark 

von Kaninchen mit 3D-gedruckten Trägermatrizes aus HA und 

PCL. Es konnte gezeigt werden, dass die MSCs zu einer 

Matrixmineralisierung und Hochregulation osteogener Marker 

wie der AP oder des Osteokalzins führten und in den 

Konstruktporen konnte eine Zelladhäsion nachgewiesen 

werden.  

Buehrer et al. (2015) implantierten MSCs aus dem 

Knochenmark des Femurs und der Tibia von Ratten, in 

Kombination mit BMP-2 im AV-Loop-Modell. Durch die 

Implantation mit dem Wachstumsfaktor, HA/β-TCP und Fibrin 

kam es zu einer Neubildung vaskularisierten Knochengewebes. 

Hierbei war die Verwendung von MSCs und BMP-2 ein 

entscheidender Faktor, da eine Implantation der restlichen 
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Biomaterialien ohne MSCs und BMP-2, oder eine Kombination 

mit VEFG, im AV-Loop-Modell zu keiner Knochenneubildung 

führte (Arkudas et al. 2010).  

Auch implantierten Arkudas et al. (2007a) im AV-Loop-Modell 

Osteoblasten von Spenderratten und Fibrin in Empfängerratten, 

sechs Wochen nach der Implantation einer porösen Matrix aus 

spongiösem Rinderknochen. Die Materialien der 

Kontrollgruppe wurden s.c. ohne eine Prävaskularisation 

implantiert. Nach vier und nach acht Wochen war das 

Zellüberleben der Osteoblasten in der prävaskularisierten 

Matrix signifikant erhöht. Jedoch wurde in nur einer der 

prävaskularisierten Matrizes und in keiner der s.c. implantierten 

Matrizes neu gebildetes Knochengewebe nachgewiesen. 

Außerdem zeigte sich, dass in den histologischen Schnitten 

beider Gruppen mehrkernige Riesenzellen vorhanden waren, 

was auf eine starke Fremdkörperreaktion der Empfängerratte 

auf die implantierte Matrix schließen ließ (Arkudas et al. 

2007a).  

Mehrkernige Riesenzellen entwickeln sich aus Makrophagen 

als Entzündungsinfiltrate. Bei einer Fremdkörperreaktion sind 

Makrophagen in einer Vielzahl nachweisbar, da sie für 

Lymphozyten Antigene präsentieren, um eine spezifische 

Immunantwort zu stimulieren (Noli et al. 2014).  

MSCs sind in der Lage sich in vitro zu Chondroblasten, 
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Osteoblasten und Adipozyten zu differenzieren (Dominici et al. 

2006). Auch waren ADSCs in der Lage sich in chondrogene, 

adipogene, endothel-ähnliche und osteogene Zellen zu 

differenzieren (Kern et al. 2006; Weigand et al. 2016b). Laut 

Dominici et al. (2006) sind weitere Kriterien, welche MSCs 

aufweisen, eine Expression der Oberflächenmarker Cluster of 

Differentiation (CD)105, CD73 und CD90 sowie eine 

Plastikadhärenz.  

Mutschall et al. (2020) fanden heraus, dass ADSCs aus dem 

Fettgewebe in einer Analyse per Fluorescence-Activated-Cell-

Sorter (FACS) positiv für die Oberflächenmarker CD73, CD90, 

und CD105 waren und eine Plastikadhärenz aufwiesen. Das 

FACS ermöglicht die Färbung von zellulären Oberflächen-

markern durch die Verwendung von gekoppelten Antikörpern 

und deren Analyse durch einen Laser. Hierbei können mehrere 

gefärbte Marker gleichzeitig analysiert werden (Augustin, 

2004).  

Noël et al. (2008) verglichen in einer in vitro Studie MSCs aus 

dem Knochenmark und ADSCs miteinander und stellten eine 

bessere Eignung zur osteogenen Differenzierung der MSCs 

fest. Jedoch konnte die leichtere Gewinnung der ADSCs auch 

überzeugen. Nach einer autologen Brustrekonstruktion konnten 

bereits geringe Mengen des überschüssigen s.c. Fettgewebes 

herangezogen werden, um differenzierungsfähige ADSCs zu 
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isolieren (Weigand et al. 2016b). Lin et al. (2010) geben an, 

dass aus einem Milliliter Knochenmark nur etwa 100-1000 

MSCs, aus einem Gramm Fettgewebe jedoch bis zu 5000 

ADSCs gewonnen werden konnten. Bei einer Implantation in 

einen chirurgisch induzierten Defekt des Unterkieferknochens 

der Ratte konnten Streckbein et al. (2013) zeigen, dass humane 

ADSCs, eingebettet in Fibrin, zu einer Osteogenese mit 

Überbrückung des Knochendefektes im Unterkiefer führten. 

2.2.4.2 Endothelzellen 

Eine in vitro Prävaskularisation der Trägermatrizes kann auch 

durch eine Implantation von Endothelzellen erreicht werden 

und somit die implantierten vaskulären Strukturen in das 

Gefäßnetzwerk des Empfängers integrieren (Liu et al. 2017a; 

Zheng et al. 2020). Die direkte Implantation von HUVECs als 

Monokultur oder als Kokultur mit anderen Zellen wie MSCs 

zeigte bereits eine Steigerung der Konstruktvaskularisation in 

vivo (Koob et al. 2011). Koob et al. (2011) implantierten MSCs 

isoliert aus dem menschlichen Knochenmark mit HUVECs in 

einer kommerziell verfügbaren Matrix aus bovinem, 

spongiösen Knochen (Tutobone®) in einen Defekt des 

Schädelknochens immundefizienter Mäuse. Nach sechs 

Wochen konnte eine deutliche Vaskularisation der Konstrukte 

jedoch keine weitere Steigerung der Knochenbildung durch 
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eine Koimplantation von HUVECs und MSCs im Defekt 

nachgewiesen werden. Da Matrigel aus dem Engelbreth-Holm-

Swarm Maus-Sarkom gewonnen wurde und vielfältige 

Wachstumsfaktorkomponenten beinhaltete empfahlen es Koob 

et al. (2011) nicht für eine klinische Anwendung.  

Cornejo et al. (2012) untersuchten den Einfluss der osteogenen 

und endothelialen Differenzierung von ADSCs der Lewis-Ratte 

auf eine Knochenallotransplantation in einen Schädelknochen-

defekt der Ratte. Die aus ADSCs differenzierten Endothelzellen 

und Osteoblasten wurden im Verhältnis von 1:1 implantiert, 

führten jedoch in der Kokultur zu keinem signifikant erhöhten 

Einfluss auf die Osteogenese. Eine Vaskularisation des 

Allotransplantats wurde nach acht Wochen nachgewiesen. Die 

HUVECs zeigten auch in vitro, dass sie eingebettet in eine 

Kollagen-Fibronektin-Matrix zu einer Bildung humaner, 

kapillarähnlicher, tubulärer Strukturen führten, welche nach 

einer in vivo Implantation der Matrix in das Gefäßnetzwerk der 

Maus integriert wurden (Schechner et al. 2000).  

Bleiziffer et al. (2011) implantierten eine Kammer mit murinen 

embryonalen Endothelial Progenitor Cells (EPCs), eingebettet 

in Fibrin, s.c. in eine Rückenhauttasche der Ratte. Das Ergebnis 

zeigte, dass die EPCs im Vergleich zu Fibrin ohne eine 

Zellimplantation mit einer deutlich gesteigerten 

Vaskularisation und Bildung von fibrovaskulärem Gewebe 
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einhergingen. Außerdem konnte eine Migration der EPCs aus 

dem Fibrin in das neu gebildete Gewebe nachgewiesen werden. 

Im Vergleich zu HUVECs zeigten EPCs, isoliert aus humanem 

Blut, in vivo jedoch ein deutlich geringeres Potenzial eine 

Gefäßsprossung zu induzieren (Finkenzeller et al. 2009).  

Eine Kokultivierung von HUVECs mit humanen MSCs auf 

einer Ca-Phosphat-Zement-Matrix und anschließender 

Implantation in einen Schädeldefekt von Nacktratten wurde 

durch Liu et al. (2017a) durchgeführt. Die Nacktratten hatten 

hierbei eine Mutation des Forkhead-box n1-Gens RH-FOXN1 

und waren bereits kongenital ohne Thymus. Die Mutation des 

FOXN1 Gens führt bei Ratten und Mäusen zur Ausbildung 

eines nackten, immundefizienten Phänotyps. FOXN1 ist der 

Hauptregulatur der embryonalen Entwicklung des 

Thymusepithels. Durch den fehlenden Thymus siedeln sich die 

hämatopoetischen Vorläuferzellen nicht im Gewebe an. Daraus 

entsteht eine schwere T-Zell-Immundefizienz (Romano et al. 

2013). Liu et al. (2017a) implantierten nach 21 Tagen der in 

vitro Kokultivierung der Zellen in der Matrix, die Konstrukte 

für 12 Wochen in vivo. Es konnte gezeigt werden, dass in den 

zellhaltigen Konstrukten in vivo deutlich mehr Knochengewebe 

gebildet wurde. Das Knochengewebe war in der Kokultur von 

HUVECs und MSCs ausgeprägter nachzuweisen als in den 

jeweiligen Monokulturen. Auch in vitro zeigte sich eine 
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stärkere Vaskularisation der Kokulturgruppe im Gegensatz zu 

einer Vaskularisation der Konstrukte mit HUVECs als 

Monokultur. Eine in vitro Kokultivierung der HUVECs mit 

mesenchymalen Stammzellen zeigte eine Hochregulation des 

knochenspezifischen Enzyms, der AP, was eine Steigerung der 

osteogenen Differenzierung der mesenchymalen Stammzellen 

belegte (Rouwkema et al. 2006).  

Die Matrixmineralisierung innerhalb der Kokultur von 

HUVECs und humanen ADSCs wurde nach der 

Differenzierung in einem osteogenen Medium über die Alizarin 

Red Färbung nachgewiesen (Mutschall et al. 2020). Mutschall 

et al. (2020) konnten zeigen, dass Zellgehalte von jeweils 50 % 

ADSCs und 50 % HUVECs in vitro zu einer signifikanten 

Steigerung des angiogenen Potenzials und der osteogenen 

Differenzierung der Zellen führten. Jedoch hat auch das 

Biomaterial einen Einfluss auf die Wirkungsweisen der ADSCs 

und HUVECs. Van Hinsbergh et al. (2001) konnten zeigen, 

dass eine Fibrinmatrix selbst einen Einfluss auf die 

Angiogenese hat und auch die parakrinen Signale zwischen 

ADSCs und HUVECs beeinflusst wurden. 

2.3 Angiogenese  

Die Angiogenese findet hauptsächlich im ausgereiften 

Organismus im Rahmen der Wundheilung und des Tumor- oder 
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Fettgewebswachstums statt, um die Versorgung mit Sauerstoff 

und Nährstoffen sowie den Abtransport von Kohlendioxid und 

anderen Stoffwechselabbauprodukten zu sichern. Auch die 

Migration und Rekrutierung von Zellen und Stammzellen 

werden durch die Kapillarsprossung gesichert (Schmidt et al. 

2011).  

Die Vaskulogenese unterscheidet sich dahingehend, dass sie die 

Neovaskularisation während der Embryonalentwicklung mit 

der Ausbildung eines Gefäßnetzwerkes, durch die 

Differenzierung von Vorläuferzellen in Endothelzellen, 

darstellt (Schmidt et al. 2011). Die Induktion und Steuerung der 

Angiogenese erfolgt über eine Vielzahl an Wachstumsfaktoren 

wie beispielsweise VEGF und bFGF, parakrine und autokrine 

Signalmoleküle sowie lokale Einflussfaktoren wie eine 

Hypoglykämie und Hypoxie. Sie wird in mehrere Abschnitte 

unterteilt. Nach einer Zunahme der Permeabilität der 

Gefäßwand kommt es zu einer Freisetzung von Enzymen wie 

den Serinproteasen und Matrixmetalloproteasen, welche die 

Basalmembran und die Extrazellularmatrix abbauen (Schmidt 

et al. 2011). Es kommt zu einer Migration und Chemotaxis der 

Endothelzellen mit anschließender Proliferation. Es entstehen 

primäre Endothelröhrchen, welche zu Kapillaren mit 

ausgebildeten Lumina heranreifen. Durch die Rekrutierung von 

Muskelzellen und Perizyten entsteht eine stabile Wandstruktur 
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der neu gebildeten Kapillarsprossen, welche anschließend an 

das bereits vorhandene Gefäßnetzwerk anastomosieren 

(McGavin & Zachary, 2009). Bei der Wundheilung können 

neben den im gesunden Gewebe vorhandenen Endothelzellen 

auch EPCs aus dem Knochenmark rekrutiert werden, um die 

Angiogenese im Wundbett zu induzieren. Die Wundheilung 

beginnt direkt nach der Schädigung des Gewebes. Die Bildung 

neuen Endothels beginnt ungefähr ab dem vierten Tag und kann 

bis zu vier Wochen dauern, je nachdem um welche Art der 

Verletzung es sich handelt und ob Wundheilungsstörungen und 

eine Verbindung der Wundränder bestehen (McGavin & 

Zachary, 2009).  

Abbildung 4 stellt die einzelnen Schritte der Angiogenese dar 

(aus: McGavin & Zachary, 2009). 

 

Abbildung 4: Angiogenese. 

(Aus: McGavin & Zachary, 2009) 
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2.3.1 Chirurgisch induzierte Angiogenese 

Der Erhalt der Zellvitalität über eine Nährstoff- und 

Sauerstoffversorgung per Diffusion ist nur über die kurze 

Distanz von 150 – 200 µm über die Zellmembran möglich 

(Folkman & Hochberg, 1973). Ein ausgebildetes 

Gefäßnetzwerk hat die Funktion die Nährstoff- und 

Sauerstoffversorgung sicherzustellen, Stoffwechselprodukte 

abzutransportieren (McGavin & Zachary, 2009) und ist oft ein 

limitierender Faktor für das Zellüberleben in größeren 

Konstrukten (Arkudas et al. 2010). Auch das Zusammenspiel 

zwischen der Knochenneubildung und der Angiogenese ist eine 

bedeutende Voraussetzung für die Neubildung von 

Knochengewebe insbesondere in den frühen Stadien der 

Osteogenese (Hausman et al. 2001).  

Hausmann et al. (2001) konnten bei einer chirurgisch 

herbeigeführten, geschlossenen Femurfraktur der Ratte zeigen, 

dass durch Verabreichung des Angiogenese-Inhibitors TNP-

470 eine vollständige Frakturheilung unterbunden wurde. Zur 

Steigerung der Angiogenese wurden Studien wie die 

Implantation von Wachstumsfaktoren wie dem VEGF (Sahni & 

Francis, 2000), die chirurgisch induzierte Angiogenese über 

verschiedene Angiogenesemodelle (Tanaka et al. 2003) oder 

eine Implantation von Endothelzellen (Koob et al. 2011) und 

die Verwendung von prävaskularisierten Konstrukten (Liu et al. 
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2017a) durchgeführt. Eine in vitro Prävaskularisation der 

Trägermatrizes durch Endothelzellen wurde mit dem Ziel 

generiert die implantierten vaskulären Strukturen in das 

Gefäßnetzwerk des Empfängers zu integrieren (Liu et al. 2017a; 

Zheng et al. 2020).  

Zheng et al. (2020) entfernten den mittleren Knochenteil des 

Radius im Tiermodell an Hunden und prävaskularisierten ihn in 

einer Versuchsgruppe durch eine subkutane Implantation des 

Knochenfragments nahe der V. saphena. Der Knochenteil in 

einer Kontrollgruppe wurde bei einer Temperatur von -80°C 

kryokonserviert. Nach acht Wochen wurden die 

Knochenfragmente gruppenspezifisch in die Mitte des Radius 

retransplantiert. Der Radius wurde vor der Entnahme des 

jeweiligen Knochenfragmentes mit einer angepassten 

Titanplatte fixiert. Es zeigte sich eine deutlich schnellere 

Heilung der prävaskularisierten Knochenfragmente entlang der 

Frakturlinien am mittleren Radius, im Gegensatz zur nicht 

prävaskularisierten, kryopräparierten Kontrollgruppe (Zheng et 

al. 2020).  

Willems et al. (2014) konnten im Defektmodell des Femurs bei 

der Ratte zeigen, dass aus dem Femur entnommene, 

kryokonservierte Knochenfragmente nach einer 

Retransplantation ohne Revaskularisation zu einer schlechteren 

Knochenbildungsrate führten, als die mit einem AV-Bundle der 
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A. und V. saphena revaskularisierten Knochenfragmente. Die 

Revaskularisation erfolgte hierbei erst nach der 

Retransplantation durch das Legen des AV-Bundles durch die 

Markhöhle des Knochenfragments. Studien belegten auch, dass 

durch eine chirurgisch induzierte Angiogenese sowohl die 

Neubildung von Knochengewebe als auch die Ausbildung eines 

Gefäßnetzwerkes deutlich gesteigert wurde (Weigand et al. 

2016a; Weigand et al. 2015). Polykandriotis et al. (2008) 

implantieren eine Fibrinmatrix in einer Teflonkammer in das 

AV-Loop-Modell der Ratte und konnte eine beginnende 

Neoangeogenese innerhalb der Matrix nach 10 – 14 Tagen 

nachweisen. 

2.3.1.1 Das AV-Loop-Modell 

Das AV-Loop-Modell als Angiogenesemodell wurde erstmals 

1979 durch Erol und Spira bei der Transplantation eines 

Hautlappens im Tierversuchsmodell beschrieben. Die 

mikrochirurgische Anastomose einer Vene mit einer Arterie zu 

einer Gefäßschleife zeigte, dass der AV-Loop zur Bildung eines 

neuen Gefäßnetzwerks führte und somit eine Nekrose des 

transplantierten Hautlappens verhinderte (Erol und Spira, 

1979). Auch eine Implantation von Osteoblasten in das AV-

Loop-Modell konnte das Zellüberleben im Gegensatz zu einer 

Matrix ohne AV-Loop deutlich steigern (Steiner et al. 2018 
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zitiert nach Arkudas et al. 2007a). Die Bildung des 

Gefäßnetzwerkes ausgehend vom AV-Loop findet unter 

anderem durch eine traumatische Schädigung der Gefäßwand 

sowie einer Hypoxie in der Kammer statt. Blutungen und 

Entzündungsprozesse führen zu einer Förderung der 

Angiogenese. Zudem sind mechanische Faktoren wie die 

Spannung der Gefäßwand an der Gefäßsprossung beteiligt 

(Polykandriotis et al. 2008; Tanaka et al. 2003).  

Im Knochen Tissue Engineering gewann das AV-Loop-Modell 

sowohl im Großtiermodell beim Schaf (Boos et al. 2013), als 

auch im Kleintiermodell bei der Ratte (Arkudas et al. 2007b) 

immer mehr an Bedeutung. Bei der Ratte wird die Anastomose 

im AV-Loop-Modell an der medialen Hintergliedmaße mit den 

Femoralgefäßen oder als Modifikation mit der V. saphena oder 

V. epigastrica durchgeführt (Weigand et al. 2016a). Für das 

Rattenmodell wurden unter anderem Lewis-Ratten verwendet 

(Arkudas et al. 2007a).  

Die Lewis-Ratte wurde in den 1950er Jahren durch M. Lewis 

aus einer Zucht der Wistar-Ratten entwickelt. Sie zeichnen sich 

durch ihr freundliches Wesen aus und gehört zu den gängigen 

Laborratten (Modlinska & Pisula 2020). Für die Implantation 

von Biomaterialien kann ebenfalls eine Linie immundefizienter 

Nacktratten verwendet werden (Liu et al. 2017a). Brooks et al. 

(1980) konnten bei dieser Linie der Nacktratten feststellen, dass 
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Teile der Milz und der Lymphknoten lmyphozytenarm waren. 

Der Thymus war kongenital aplastisch. In der 

Immunfluoreszenz mit einem anti-T-Zell-Antikörper konnte 

gezeigt werden, dass die Rowett Nude (RNU)-Ratten keine 

funktionalen T-Zellen besaßen (Brooks et al. 1980).  

Festing et al. (1978) beschrieben hierfür die RNU-Ratte, als 

haarlose, athymische Zucht. T-Zellen induzieren eine akute 

Abstoßungsreaktion bei der Transplantation von Organen 

zweier genetisch unterschiedlicher Individuen (Souza-

Offtermatt et al. 2004). Bei der Implantation von MSCs, 

HUVECs und Tutobone® durch Koob et al. (2011) wurden 

immundefiziente Mäuse verwendet. Diese Mäuse wiesen eine 

Mutation im Genom auf und wurden daher für eine 

Transplantation körperfremden Gewebes (Xenotransplantation) 

aufgrund fehlerhafter T- und B-Zellfunktionen verwendet. 

Diese Fehlfunktionen führten zu einer verminderten 

Immunreaktion auf implantiertes, körperfremdes Gewebe, 

jedoch wurde keine negative Beeinträchtigung der 

Knochenneubildung festgestellt (Koob et al. 2011). 

Ein Vorteil des AV-Loop-Modells ist, dass die Ligatur der 

Gefäße nicht in einer Minderperfusion der Hintergliedmaßen 

resultierte (Polykandriotis et al. 2007). Die genaue 

Durchführung einer AV-Loop-Operation beschrieben Weigand 

et al. (2016a) anhand eines Protokolls. Für die Durchführung 
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der AV-Loop-Operation wurde ein mikrochirurgisches 

Mikroskop sowie ein Nahtmaterial mit einer Fadenstärke von 

United States Pharmacopeia (USP) 11-0 verwendet (Weigand 

et al. 2016a). Die klinische Anwendung samt der Implantation 

von Biomaterialien wie Fibrin und HA fand bereits im Rahmen 

eines individuellen Heilversuches beim Menschen statt (Horch 

et al. 2014).  

Das AV-Bundle stellt ein weiteres Angiogenesemodell dar. 

Hierbei kann zwischen zwei Modellen unterschieden werden. 

Zum einen das Ligaturmodell, bei welchem die Gefäße distal 

ligiert werden und zum anderen ein Durchflussmodell, bei dem 

ausschließlich eine Ligatur der Seitenäste erfolgt und somit der 

Blutfluss erhalten bleibt (Tanaka et al. 2003). Das zu 

implantierende Konstrukt wird im AV-Bundle direkt um die 

Gefäße geschichtet oder als Zylinder außen herum platziert. 

Anastomosen der A.- und V. epigastrica superficialis, der A.- 

und V. saphena oder der A.- und V. femoralis wurden unter 

anderem in diesem Modell beschrieben (Ismail et al. 2017; 

Pelzer et al. 2007; Tanaka et al. 2003). Im direkten Vergleich 

des AV-Loop- und AV-Bundle-Modells ist das AV-Loop-

Modell aufgrund signifikant erhöhter Gewebeneubildung, 

einem deutlich gesteigerten Blutfluss sowie effizienter 

Gefäßneubildung von Vorteil (Tanaka et al. 2003).  

Pelzer et al. (2007) legten in einer Studie das ligierte 
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Gefäßbündel der A.- und V. saphena einer Ratte durch ein 

Knochentransplantat des Femurs einer Spenderratte. Das zum 

Knochentransplantat zugehörige Gefäßbündel der A.- und V. 

iliaca wurde mit den Femoralgefäßen der Empfängerratte 

anastomosiert. Die Ratten erhielten im Vergleich 

Immunsuppressiva und keine Immunsuppressiva. Nach einer 

Implantationszeit von 18 Wochen wurden die Neoangiogenese 

und der Blutfluss ausgewertet, welche in der 

immunsupprimierten Gruppe besser abschnitten. Auch die 

Raten der Thrombosierung des AV-Bundles waren in der 

immunsupprimierten Gruppe niedriger (Pelzer et al. 2007). 

Eine Thrombose5 hängt von verschiedenen Faktoren ab. Eine 

Endothelläsion, eine Strömungsverlangsamung des Blutflusses, 

eine Infektion, eine Immunreaktion oder eine Hypovolämie 

können unter anderem zu einer Thrombose führen. Auch kann 

eine Gefäßwandquetschung eine Thrombose induzieren 

(McGavin & Zachary, 2009).  

Weigand et al. (2016a) beschrieben im Operationsprotokoll des 

AV-Loop-Modells bei der Ratte, dass aufgrund der 

mehrstündigen Operation eine adäquate Flüssigkeitsversorgung 

sicherzustellen ist. Außerdem besteht das Risiko einer 

Thrombose aufgrund der Größe der Gefäße. Jedoch konnte laut 

                                                           
5 Bildung eines Blutgerinnsels aus Fibrin, Thrombozyten und weiteren 

Blutbestandteilen im Gefäßlumen (McGavin & Zachary, 2009) 
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Weigand et al. (2016a) in AV-Loop-Studien seit 2007 am 

Rattenmodell eine Durchgängigkeitsrate der AV-Loops von 

 80 - 100 % erreicht werden. Hierbei wurden postoperativ 

kurzzeitige Heparin-Gaben zur Antikoagulation beschrieben 

(Weigand et al. 2016a). Arkudas et al. (2009b) verabreichten 

den Ratten nach der AV-Loop-Operation für ein bis zwei Tage 

Heparin und erreichten eine Durchgängigkeitsrate von 90 %. 

Weigand et al. (2015) verabreichten den Schafen nach der AV-

Loop-Operation Sodium Enoxaparin (Clexane Multidose®) und 

Clopidogrel (Plavix®) zweimal täglich (Zeitraum unbenannt) 

und erreichten eine Durchgängigkeitsrate von 100 %. Steiner et 

al. (2018) verabreichten den Ratten im AV-Loop-Modell zwei 

Tage postoperativ Enoxaparin und die Rate durchgängiger AV-

Loops lag bei 71 % in einer Gruppe mit ADA-GEL Kapseln und 

MSCs und bei 62,5 % in einer Gruppe mit ausschließlich ADA-

GEL Kapseln.  

Polykandriotis et al. (2011) werteten in einer retrospektiven 

Studie die Erfolgsrate von 612 AV-Loop-Operationen an 

Lewis-Ratten aus. Dabei stellte sich heraus, dass es einen 

signifikanten Zusammenhang zwischen der Operationsdauer 

und dem Operationserfolg in Form der Anzahl an AV-Loop-

Thrombosen und den Erfahrungswerten, der Übung des 

Operateurs und den individuellen mikrochirurgischen 

Fähigkeiten gab.  Weniger der Zeitpunkt der Explantation oder 
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die implantierte Matrix waren am Operationserfolg beteiligt. 

Die Fähigkeiten, Erfahrungen und die Übung des Operateurs 

waren die wichtigsten Voraussetzungen für eine erfolgreiche 

AV-Loop-Operation. Betont wurde von Polykandriotis et al. 

(2011) ebenfalls, dass das AV-Loop-Modell aufgrund seiner 

Komplexität für Screening-Zwecke weniger geeignet ist.  

2.4 Analyse der Konstruktvaskularisation und Knochenneu-

bildung 

Um die Vaskularisation und Osteogenese der implantierten 

Biomaterialien nach der Explantation beurteilen zu können, gibt 

es eine Vielzahl von Analysemethoden. Neben der 

histologischen Auswertung (Arkudas et al. 2009b) und der 

Immunfluoreszenz (Steiner et al. 2018) ist auch eine 3D-

Darstellung durch die µ-Computertomographie (µCT) möglich 

(Ghanavati et al. 2014). 

2.4.1 3D-Quantifizierung der Vaskularisation 

Um die Gefäßstrukturen innerhalb der implantierten 

Trägermaterialien darzustellen und zu quantifizieren besteht die 

Möglichkeit das Gefäßsystem mit einer Perfusionslösung zu 

spülen.  

Bei der Perfusion erfolgte eine Spülung des Gefäßsystems 

durch eine Ringer-Heparin-Lösung (100 I.U. /ml) über einen 
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Venenverweilkatheter in der Aorta. Ein Blutentzug wurde 

durch eine Durchtrennung der V. cava erreicht. Über den 

Venenverweilkatheter wird anschließend das Gefäßsystem der 

Ratte mittels einer Perfusionslösung wie dem Microfil® (Flow 

Tech, Inc., Carver) in einer Menge von 20 ml gespült und unter 

Beimengung eines Härters von 0,6 ml ausgehärtet (Steiner et al. 

2018). Um das Gefäßnetzwerk vor der Verwendung eines 

Kontrastmittels für eine ex vivo Darstellung zu fixieren, kann 

eine intravaskuläre Perfusion mit 4 %iger Paraformaldehyd 

(PFA)-Fixationslösung erfolgen (Schürmann et al. 2015). Vor 

einer µCT-Darstellung wurde durch Buehrer et al. (2015) eine 

Dekalzifizierung der explantierten Konstrukte durchgeführt. 

Buehrer et al. (2015) dekalzifizierten HA-/ β-TCP-, Fibrin- und 

MSC- Konstrukte in einer Titankammer nach einer AV-Loop-

Implantation und Perfusion mit Microfil® für drei Wochen bei 

4 °C in Ethylendiamintetraacetat (EDTA) und fertigten 

anschließend erfolgreich µCT-Aufnahmen an.  

Arkudas et al. (2012) dekalzifizierten Konstrukte aus HA/β-

TCP und Fibrin, welche im AV-Loop-Modell der Ratte 

implantiert und mit Microfil® perfundiert wurden, ebenfalls für 

drei Wochen und fertigten anschließend erfolgreich µCT-

Aufnahmen an. Im gleichen Modell mit einer Matrix aus 45S5 

Bioglass® und Fibrin erfolgte auch eine Microfil® Perfusion mit 

einer dreiwöchigen Dekalzifizierung der Konstrukte in EDTA. 
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Anschließend wurden erfolgreich µCT-Aufnahmen angefertigt 

(Arkudas et al. 2013). Das Microfil® ist eine bleihaltige 

Silikonlösung, welche unter Zugabe eines Härters unter 

geringer Schrumpfung im Gefäßsystem aushärtet (Cortell, 

1969) und anschließend im ex vivo µCT röntgenundurchlässig 

dargestellt wird (Ghanavati et al. 2014). Hierbei wurde eine 

Perfusionsrate von ca. 90 % erreicht (Ghanavati et al. 2014). 

 Im AV-Loop-Modell wurde es bereits mehrfach zu einer 

Darstellung der Gefäßstrukturen sowohl bei der Ratte 

(Polykandriotis et al. 2007) als auch beim Schaf verwendet 

(Weigand et al. 2015). Hierbei stellte sich auch heraus, dass 

eine 3D-Quantifizierung der gesamten Gefäßlängen durch eine 

µCT-Darstellung einer ausschließlich histologischen Analyse 

vorzuziehen ist, da die Histologie nur Teilschnitte des gesamten 

Konstruktes mit einbezieht (Arkudas et al. 2010).  

Das µCT ist ein bildgebendes Verfahren welches 

röntgenologisch hochauflösende 3D-Bilder des mit einem 

Kontrastmittel perfundierten Gefäßnetzwerkes ex vivo 

ermöglicht (Schürmann et al. 2015). Auch ein in vivo µCT ist 

möglich. Huehnerschulte et al. (2011) untersuchten die 

Korrosion und in vivo Degeneration der Magnesiumlegierungen 

ZEK100 und AX30 nach einer Implantation in Knochendefekte 

der Tibia von Kaninchen. Durch die µCT-Scans war es hierbei 

erstmals möglich die Abbaukinetik der Magnesiumlegierungen 
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in vivo zu verschiedenen Zeitpunkten auszuwerten, ohne die 

Notwendigkeit einer vorangegangene Explantation.  

Ehling et al. (2014) beschrieben die µCT-Darstellung vier 

verschiedener Tumormodelle an Mäusen. Durch eine Injektion 

eines eigens hergestellten Jod-haltigen Kontrastmittels war eine 

intravitale µCT-Analyse der Tumorangiogenese möglich. Das 

dreidimensionale Gefäßnetzwerk wurde auch im ex vivo µCT 

dargestellt.  

Ehling et al. (2014) zählten die Vorteile der Bildgebungs-

verfahren auf. Diese waren eine Benutzerunabhängigkeit, 

einfache Anwendung, hohe Auflösung sowie eine 

Charakterisierung von Mikrogefäßen der Tumoren. Als 

nachteilig wurden die Notwendigkeit eines Kontrastmittels, die 

geringe Kontrastmittelsensitivität des CTs sowie die Exposition 

mit der Röntgenstrahlung genannt. Insgesamt wurde das µCT 

jedoch als einfache und schnelle Methodik gewertet, um eine 

hochauflösende und detailgenaue Charakterisierung der 

Tumorangiogenese zu ermöglichen (Ehling et al. 2014).  

Das Microfil® ist eine Perfusionslösung, welche in den 

histologischen Schnittbildern nach der Fixation im Gefäßlumen 

als schwarze Bereiche sichtbar bleiben (Steiner et al. 2018). Die 

India Ink Lösung wird aus 50 % India Ink (Rohrer & Klinger), 

5 % Gelatine und 4 % Mannitol angesetzt und färbt die Intima 

der Gefäße schwarz, was in den histologischen Schnittbildern 
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die Gefäßdetektion erleichtert (Schmidt et al. 2013).  

Eine weitere Möglichkeit ist die Perfusion mit μAngiofil® 

(Fumedica AG, Muri, AG, Switzerland), ein polymerisierendes 

Kontrastmittel (Schaad et al. 2017). Im Gegensatz zum 

Microfil® ermöglicht das μAngiofil® eine Darstellung des 

Gefäßnetzwerks auf Kapillarebene, mit einer höheren 

Perfusionskontinuität (Hlushchuk et al. 2018; Schaad et al. 

2017).  

Die Problematik herkömmlicher Kontrastmittel wie 

beispielsweise Osmiumtetroxid (Johnson et al. 2006) liegt in 

der hohen Toxizität für den Anwender. Kritische Punkte sind 

auch ein Schrumpfen der Perfusionslösung innerhalb der 

Gefäße sowie eine Verklumpung und damit Obstruktion 

kleinerer Gefäße (Krucker et al. 2006; Schaad et al. 2017). 

Auch beschreiben Weigand et al. (2015) nach der Implantation 

einer Titan- und Teflonkammer im AV-Loop-Modell des 

Schafes, dass die Art der Kammer in Zusammenhang mit einer 

erfolgreichen Perfusion mit Microfil® steht. Bei der 

Implantation der Titankammer kam es zu einer ungleichen 

Verteilung der Perfusionslösung. Dies wurde auf die 

Verknüpfung der intrinsischen Gefäße mit den um die 

Titankammer befindlichen Gefäßen zurückgeführt, da sich das 

Kontrastmittels hauptsächlich in den umliegenden Gefäßen 

sammelte. In der Teflonkammer akkumulierte das Microfil® in 
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den inneren Gefäßen, was zu einer besseren µCT Darstellung 

führte (Weigand et al. 2015).  

Eine automatisierte Quantifizierung der Vaskularisation über 

histologische Schnittbilder konnte bereits mit einem durch 

Weis et al. (2015) entwickelten Algorithmus erfolgen. Hierfür 

wurde der Algorithmus mit dem Computerprogramm Matrix 

Laboratory (MATLAB) generiert. Er basierte auf dem 

Erkennen der farblichen Unterschiede zwischen dem schwarzen 

Microfil® im Gefäßlumen in „positive Ereignisse“ und den 

umliegenden Endothelzellen der Gefäße in „negative 

Ereignisse“, im histologischen Schnittbild. Das Programm 

bestimmt anschließend Parameter wie die Gefäßanzahl sowie 

den Gefäßdurchmesser und die Gefäßverteilung im 

histologischen Schnittbild. Das Programm führte zu einer 

kostengünstigen und Betrachter-unabhängigen Auswertung, 

welche außerdem eine deutliche Zeitersparnis erbrachte. Jedoch 

ist eine vollständige Füllung der Gefäße mit der 

Perfusionslösung notwendig, da ansonsten eine manuelle 

Füllung des Gefäßlumens im histologischen Schnittbild per 

Bildbearbeitung notwendig ist (Weis et al. 2015). 

2.4.2 Histologische Quantifizierung  

Bei der histologischen Darstellung von Knochengewebe ist für 

den Paraffinschnitt mithilfe des Mikrotoms eine vorhergehende 
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Dekalzifizierung notwendig, welche beispielsweise mit einer 

EDTA-Lösung in einem Ultraschallbad erfolgen kann 

(Weigand et al. 2015).  

Ein mögliches Protokoll beschreiben Liu et al. (2017b) anhand 

von Knochenpräparaten des Femurs von Ratten. Nach der 

Fixierung der Präparate in 4 %igem Formaldehyd für 24 

Stunden erfolgte eine Dekalzifizierung mit anschließender 

Dehydrierung und Einbettung in Paraffin. Die eingebetteten 

Präparate wurden danach durch die Verwendung eines 

Microtoms in 5 µm dicke Schnitte geschnitten. Aufgezogen 

wurden sie auf einen Glasobjektträger mit anschließender 

histologischer Färbung (Liu et al. 2017b). Auch die Darstellung 

von Knochengewebe ohne eine vorherige Dekalzifizierung ist 

möglich. Ein Vorteil dieser Methodik ist die Darstellung der 

mineralisierten Komponenten des Knochengewebes, welche 

bei einer vorherigen Dekalzifizierung nicht dargestellt werden 

(Goldschlager et al. 2010). Jedoch sollte die Probe ein bis zwei 

Wochen in Formaldehyd und anschließend insgesamt fünf 

Wochen in einer aufsteigenden Alkoholreihe aus Ethanol und 

Butanol lagern (Goldschlager et al. 2010).  

Goldschlager et al. (2010) protokollierten die allgemeine 

Einbettung und Färbung von Knochenpräparaten in Technovit 

7100, 3040 und 9100. Technovit ist ein Harz auf 

Methacrylatbasis mit ähnlicher Dichte und Härte wie 
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Knochengewebe, welches als Einbettungsmedium fungierte. 

Mittels eines Makrotoms mit Diamantblatt erfolgte ein 

Schleifen der Schliffbilder nach der Einbettung. Durch ein 

Schlittenmikrotom oder ein angetriebenes Rotationsmikroton 

konnten auch dünnere Schnitte für eine lichtmikroskopische 

Darstellung hergestellt werden, da das Schleifen nur dickere 

Schliffbilder von 20-50 µm erzeugte (Goldschlager et al. 2010). 

Der Unterschied zu einer Einbettung in Paraffin lag darin, dass 

eine Einbettung in Technovit irreversibel war (Goldschlager et 

al. 2010).  

Eine mögliche histologische Färbung ist beispielweise die von 

Kossa Färbung, bei welcher eine Silbernitrat-Lösung an die 

Anionen der Ca-Salze des Knochengewebes bindet und diese 

schwarz färbt (Wang et al. 2006). Koob et al. (2011) 

verwendeten eine Einbettung der Konstrukte aus Tutobone®, 

HUVECs, MSCs, Fibrin oder Matrigel in Technovit 9100 und 

führten anschließend zum Nachweis des mineralisierten 

Knochengewebes eine von Kossa Färbung durch. Die 

mineralisierten Bereiche waren im histologischen Schnittbild 

schwarz dargestellt. 

Ein histologisches Standardverfahren ist die Hämatoxylin-

Eosin-(HE) Färbung (Weyrauch et al. 2009). Hämatoxylin ist 

basisch, entwickelt sich erst während der Färbung durch 

Oxidation und reagiert mit den sauren Zellbestandteilen, wie 
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zum Beispiel den Nukleinsäuren des Zellkernes. Mit der 

Interzellularsubstanz und den basischen Zellbestandteilen 

reagiert der saure Farbstoff Eosin (Weyrauch et al. 2009). Die 

Zellkerne werden in der HE-Färbung blau, das Zytoplasma 

blassrot, elastische Fasern rosa, Kollagenfasern rot und 

Knochen rot dargestellt (Sinowatz & Rodler, 2019).  

Die Trichromfärbung nach Masson-Goldner ist eine Färbung 

bei welcher das fibrovaskuläre Gewebe, Muskel- und 

Kollagenfasern sowie Knochengewebe dargestellt werden 

können. Es dient als Trichromfärbung der Unterscheidung von 

den Geweben, welche in der HE-Färbung mit dem sauren 

Farbstoff Eosin angefärbt werden. Durch Eisenhämatoxylin 

werden die Zellkerne schwarz-braun gefärbt, das Zytoplasma 

färbt sich durch den Farbstoff Säurefuchsin-Ponceau rot und die 

Kollagenfasern werden lichtgrün-türkis dargestellt (Sinowatz & 

Rodler, 2019). Die Knochenmatrix wird ebenfalls lichtgrün 

dargestellt (Lang, 2012). Zur Darstellung von Makrophagen 

kann eine Färbung mit dem Antikörper ED1 erfolgen, welcher 

an Makrophagen bindet. Diese werden im histologischen 

Schnittbild rot dargestellt (Steiner et al. 2018). 

Bei der Immunhistochemie wurden die histologischen Schnitte 

eines Femurs der Ratte durch Liu et al. (2017b) in den 

Dekalzifizierungslösungen 8 % Salzsäure/Ameisensäure, 10 % 

EDTA und 3 % sowie 5 % Salpetersäure inkubiert. Dargestellt 
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werden sollte das Knochenantigen des Wachstumsfaktors 

Insulin-like growth factor 1. Nach der Dekalzifizierung wurden 

die Schnitte mit einem für den Insulin-like-growth factor 1 

positiven, primären Antikörper und einem zugehörigen 

sekundären Antikörper inkubiert, mit Hämatoxylin und 3,3′-

Diaminobenzidin gefärbt und histologisch ausgewertet. Ein 

wichtiger Punkt für eine Immunhistochemie war, dass bei einer 

Dekalzifizierung der Gewebeproben die Antigenität des 

Gewebes erhalten bleibt (Liu et al. 2017b).  

Liu et al. (2017b) verglichen die Lösungen und fanden heraus, 

dass die Antigenität des Knochengewebes in der 10 %igen 

EDTA-Lösung und der 5 %igen Salpetersäure am besten 

erhalten blieb. Für die Darstellung von neu entstandenen 

Gefäßstrukturen im histologischen Schnitt konnte eine alpha-

Smooth-Muscle-Actin Färbung genutzt werden. Die Färbung 

stellt die glatten Muskelzellen in der Gefäßwand dar (Steiner et 

al. 2018). Hierbei wurden die Schnitte deparaffiniert, mit einem 

primären anti-alpha-Smooth-Muscle-Actin Antikörper und 

anschließend mit einem zweiten Antikörper gekoppelt 

(Arkudas et al. 2009a). 

Gefäßähnliche Strukturen konnten auch nach einer in vitro 

Kultivierung von HUVECs mit MSCs auf einer Ca-Phosphat-

Zement-Matrix durch Liu et al. (2017a) nachgewiesen werden. 

Hierfür wurden die HUVECs mit einem anti-humanen CD31 
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Antikörper nach 21 Tagen gefärbt und anschließend mit dem 

fluoreszierenden, sekundären Antikörper Alexa Fluor 488 

inkubiert. In der Immunfluoreszenz konnten gefäßähnliche 

Strukturen in der Kokultur sowie die HUVECs als 

Kontrollgruppe in der Monokultur nach 21 Tagen 

nachgewiesen werden (Liu et al. 2017a).  

Eine Immunfluoreszenz von ADSCs aus dem Fettgewebe von 

Mäusen wurde auch durch Yamamoto et al. (2007) 

durchgeführt. Hierbei wurden unter anderem allgemeine 

Stammzellmarker wie CD90 und CD105 verwendet, welche die 

ADSCs erfolgreich anfärbten. 
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3 Publikationen 

3.1 Publikation 1 
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4 Diskussion 

AV-Loop-Operation 

Die chirurgische Durchführung der AV-Loop-Operationen der 

eigenen und zweiten durchgeführten Arbeit orientierte sich an 

dem Protokoll von Weigand et al. (2016a) auf Grundlage der 

ersten Beschreibung des AV-Loop-Modells nach Erol und 

Spira (1979).  

Nach der Implantation wurde den Ratten in der eigenen und 

zweiten durchgeführten Arbeit Enoxaparin (Clexane 

Multidose®) als antikoagulierende Therapie für zwei Tage 

verabreicht. Weigand et al. (2016a) beschrieben in den AV-

Loop-Operationen im Rattenmodell seit 2007 ebenfalls eine 

kurzzeitige, postoperative Antikoagulation durch Heparin. Die 

eigene Arbeit erzielte eine Rate durchgängiger AV-Loops von 

insgesamt 84 %. In der zweiten Arbeit wurde in der Gruppe mit 

der nassgesponnenen Spinnenseide eine Durchgängigkeitsrate 

der AV-Loop-Gefäße von 25 % und in der Gruppe der 

elektrogesponnenen Spinnenseide von 67 % erreicht. Dies stand 

im Gegensatz zu den Ergebnissen von Lovett et al. (2010) die 

herausfanden, dass das Seidenfibroin bei der Implantation von 

Gefäßtransplantaten aus Spinnenseiden in die Bauchaorta von 

Ratten einen antithrombotischen Effekt erzielte. Arkudas et al. 

(2009b) beschrieben die gleiche zweitägige, postoperative 
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Antikoagulationstherapie wie in den beiden durchgeführten 

Arbeiten, erzielten jedoch eine Durchgängigkeitsrate von 90 %. 

Auch verabreichten Steiner et al. (2018) den Ratten im AV-

Loop-Modell zwei Tage postoperativ Enoxaparin und 

erreichten in einer Gruppe mit ADA-GEL-Kapseln und MSCs 

eine Rate durchgängiger AV-Loops von 71 % und in einer 

zweiten Gruppe mit ausschließlich ADA-GEL Kapseln eine 

Rate von 62,5 %. Insgesamt beschrieben Weigand et al. 

(2016a), dass die Rate durchgängiger AV-Loops im 

Rattenmodell seit 2007 zwischen 80 % und 100 % lag, womit 

die Durchgängigkeitsrate der eigenen Studie innerhalb dieses 

Wertes liegt.  

Die Ursachen einer Thrombose sind vielfältig und reichen von 

einer Infektion über eine Endothelläsion bis hin zu einer 

Immunreaktion oder Gefäßwandquetschung (McGavin & 

Zachary, 2009). Polykandriotis et al. (2011) beschrieben die 

Abhängigkeit einer erfolgreichen AV-Loop-Operation von den 

Erfahrungswerten und Fähigkeiten des Operateurs. In der 

Studie von Polykandriotis et al. (2011) wurde die Erfolgsrate 

von 612 AV-Loop-Operationen bei Lewis-Ratten ausgewertet 

und weniger ein Zusammenhang zwischen dem implantierten 

Biomaterial oder der Implantationsdauer festgestellt, sondern 

hauptsächlich zwischen der praktischen Übung und den 

mikrochirurgischen Fähigkeiten des Operateurs. Inwiefern sich 
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die Operateure der durch Polykandriotis et al. (2011) 

ausgewerteten AV-Loop-Operationen anhand ihrer 

Erfahrungswerte vom Operateur der zweiten durchgeführten 

Studie unterscheiden, kann hier jedoch nicht beurteilt werden.  

Auswertung der Knochenbildung und Konstruktvaskularisation 

In beiden durchgeführten Arbeiten erfolgte eine Auswertung 

der Gewebeneubildung ex vivo nach der Explantation. Eine 

Beurteilung der Konstruktvaskularisation konnte durch 

Gniesmer et al. (2019) im Femurkammermodell durch die 

Implantation einer Metallkammer mit Deckel jedoch auch in 

vivo erfolgen. Hierdurch wurde eine Beurteilung der 

mikrohämodynamischen Parameter auch während der 

Implantation möglich. Jedoch beschrieben Lehr et al. (1993) 

anhand des dorsalen Hautfaltenmodells im Laufe der 

Implantation eine Abnahme der Sichtbarkeit durch die 

Fenestrierung.  

In der eigenen Arbeit und der zweiten durchgeführten Studie 

wurden die Kammern s.c. ohne eine Fenestrierung implantiert. 

Microfil® ist eine Perfusionslösung, die in den histologischen 

Schnittbildern im Gefäßlumen als schwarze Bereiche sichtbar 

blieb (Steiner et al. 2018). Die Perfusion konnte durch Steiner 

et al. (2018) mit einer Menge von 20 ml Microfil® unter 

Beimengung eines Härters von 0,6 ml durchgeführt werden. Die 
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gleichen Konzentrationen wurden in der zweiten 

durchgeführten Studie verwendet, wohingegen in der eigenen 

Arbeit der Härter in einer Menge von 1 ml verwendet wurde. 

Steiner et al. (2018) führten anschließend ein ex vivo µCT 

durch. In der zweiten Arbeit erfolgte auch eine ex vivo µCT-

Analyse der Konstruktvaskularisation.  

Ehling et al. (2014) beschrieben eine in vivo µCT-Darstellung 

in welcher die Tumorangiogenese in Mäusen analysiert werden 

konnte. Auch untersuchten Huehnerschulte et al. (2011) die 

Degeneration von Magnesiumlegierungen in Knochendefekten 

der Kaninchentibia anhand eines in vivo µCT-Scans. Für 

zukünftige AV-Loop-Studien stellt die in vivo µCT-Analyse 

daher eine interessante Diagnostik für den Verlauf der 

Konstruktvaskularisation und der Matrixdegeneration dar.  

In der eigenen Arbeit konnten die Aufnahmen eines ex vivo 

µCTs nach einer Entkalkung in EDTA nicht ausgewertet 

werden und wurden daher nicht in die Auswertung integriert. 

Buehrer et al. (2015) dekalzifizierten ebenfalls die explantierten 

Konstrukte aus HA/ β-TCP, Fibrin und MSCs in EDTA und 

konnten erfolgreich ex vivo µCT-Aufnahmen anfertigen. 

Hierbei erfolgte die Dekalzifizierung durch Buehrer et al. 

(2015) für drei Wochen und die Dekalzifizierung in der eigenen 

Arbeit für bis zu 14 Wochen. Die Konstrukte der zweiten 

durchgeführten Studie wurden nicht dekalzifiziert.  



 Diskussion  103 

Auch Arkudas et al. (2012) dekalzifizierten die Konstrukte aus 

HA/β-TCP und Fibrin nach der Microfil® Perfusion für drei 

Wochen und fertigten erfolgreich ex vivo µCT-Aufnahmen an. 

Eine Ursache für eine unzureichende Perfusion mit Microfil® 

konnten Weigand et al. (2015) bei einer porösen Titankammer 

im Vergleich zu einer Teflonkammer zeigen. Hierbei 

akkumulierte das Microfil® im Gewebe innerhalb der 

Teflonkammer, im Falle der Titankammer jedoch hauptsächlich 

in den Gefäßen außerhalb der Kammer, wodurch die 

Verwendung der Teflonkammer zu einer besseren µCT-

Darstellung führte.  

Buehrer et al. (2015) konnten für die ex vivo µCT-

Darstellungen auch Konstrukte aus einer explantierten 

Titankammer verwenden, um die Konstruktvaskularisation 

darzustellen. Möglicherweise ist die Konzentration des Härters 

von 1 ml im Gegensatz zu den durch Buehrer et al. (2015) 

verwendeten 0,6 ml eine Ursache der nicht umsetzbaren µCT-

Analyse in der eigenen Arbeit.  

Die µCT-Analyse der zweiten durchgeführten Studie ergab eine 

höhere Gefäßlänge bei der nassgesponnenen eADF4(C16) 

Spinnenseide als bei der elektrogesponnenen eADF4(C16) 

Spinnenseide, welche jedoch nicht signifikant war. Die 

histologische Auswertung resultierte in einer höheren 

Gefäßzahl in der Gruppe der elektrogesponnenen Spinnenseide. 
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Laut Arkudas et al. (2010) ist eine alleinige histologische 

Analyse unzureichend, da sie nur Teilschnitte des Konstrukts 

abbildet und ein µCT die Darstellung der gesamten Gefäßlänge 

ermöglicht, was die Divergenz der Ergebnisse der zweiten 

Studie erklären könnte. Das Microfil® stellte sich in den 

histologischen Schnittbildern beider durchgeführter Arbeiten 

im Gefäßlumen als schwarze Bereiche dar, was den 

Ergebnissen von Steiner et al. (2018) und Polykandriotis et al. 

(2007) entsprach.  

Weis et al. (2015) nutzten diese schwarzen Bereiche für die 

Detektion der Gefäße mittels eines Algorithmus und 

ermöglichten somit eine automatische Quantifizierung der 

Konstruktvaskularisation. In der eigenen Arbeit und der 

zweiten vorliegenden Studie erfolgte die Auswertung der 

Gefäßanzahl und -verteilung auf der gleichen Grundlage wie in 

dem von Weis et al. (2015) entwickelten Algorithmus. 

Die schwarzen Microfil® Bereiche im Gefäßlumen wurden in 

der eigenen Arbeit als „positive Ergebnisse“ mittels des 

Farberkennungstools in der Software Gnu Image Manipulation 

Program (GIMP) ausgewählt, durch das Tool von den 

umliegenden „negativen“, nicht schwarzen, Farbbereichen 

separat markiert und anschließend mit der Software ImageJ 

gezählt. Hierdurch konnten auch die Abstände der Gefäße 

gemessen werden. Durch die Erweiterungssoftware Fiji war 
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auch eine Stapelverarbeitung und dadurch Analyse mehrerer 

histologischer Schnittbilder zur gleichen Zeit möglich. Für die 

Auswertung der Knochenfläche konnte zusätzlich das 

Programm Paint3D in der eigenen Arbeit genutzt werden. Die 

Protokolle zur Analyse der Vaskularisation und der 

Knochenfläche wurden in der eigenen Arbeit neu etabliert. 

Nachteilig war jedoch, dass bei einer ungenügenden Füllung der 

Gefäßlumina mit dem Microfil® zum Teil eine manuelle 

Kennzeichnung der Gefäße notwendig war, was jedoch auch im 

von Weis et al. (2015) entwickelten Programm notwendig war. 

Beide neu etablierten Protokolle erzielten eine Zeitersparnis 

und objektivere Auswertung histologischer Schnittbilder, was 

auch durch das Programm von Weis et al. (2015) möglich war. 

Die Explantate beider durchgeführter Studien wurden in 

Paraffin eingebettet. In der eigenen Arbeit erfolgte eine 

vorherige Dekalzifizierung. Für die Detektion der 

Mineralisierung der Knochenmatrix beschrieben Goldschlager 

et al. (2010) eine Einbettung von Knochengewebe in das Harz 

Technovit ohne eine vorherige Dekalzifizierung. Jedoch war 

dieser Prozess im Gegensatz zu einer Paraffineinbettung 

irreversibel.  

Durch eine von Kossa Färbung stellten Koob et al. (2011) die 

Mineralisierung einer Knochenmatrix im histologischen 

Schnittbild schwarz dar. Hierbei wurden die Ca-Salze in der 
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Knochenmatrix, wie in der Studie von Wang et al. (2006) 

beschrieben, schwarz dargestellt. Dies war in der eigenen 

Arbeit durch eine vorherige Dekalzifizierung nicht mehr 

möglich, stellt jedoch eine interessante histologische Färbung 

für nachfolgende Studien dar.  

In den beiden durchgeführten Arbeiten erfolgte eine HE-

Färbung, welche das neu gebildete fibrovaskuläre Gewebe 

sowie das Knochengewebe darstellte. Die HE-Färbung ist eine 

Standardfärbung welche die Zellkerne blau, das Zytoplasma 

blassrosa und Knochengewebe rot dargestellt (Sinowatz & 

Rodler, 2019), was mit der Darstellung in den eigenen 

durchgeführten Studien übereinstimmte.  

Auch wurde eine Trichromfärbung nach Masson-Goldner in 

beiden Studien durchgeführt. Diese stellte das Gewebe 

entsprechend der Beschreibung durch Sinnowatz & Rodler 

(2019) dar und die Knochenmatrix in der eigenen Arbeit ließ 

sich lichtgrün darstellen, entsprechend der Beschreibung durch 

Lang et al. (2012).  

Die alpha-Smooth-Muscle-Actin Färbung stellte in den 

histologischen Schnitten von Steiner et al. (2018) die glatten 

Muskelzellen in den Gefäßwänden dar, was mit den 

Ergebnissen der eigenen und der zweiten durchgeführten Arbeit 

übereinstimmte. 
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Die Biokompatibilität der implantierten Biomaterialien 

In der eigenen Arbeit wurden humane ADSCs und HUVECs in 

Ratten implantiert. Hierbei wurden RNU-Ratten verwendet. 

Die RNU-Ratten besaßen eine Mutation des FOXN1 Gens und 

eine kongenitale Aplasie des Thymus. Romano et al. (2013) 

beschrieben, dass diese Mutation aufgrund des Ausbleibens der 

embryonalen Thymusentwicklung zu einer schweren T-Zell-

Immundefizienz führte, da FOXN1 der Hauptregulator für die 

Entwicklung des Thymusepithels ist.  

Nach Souza-Offtermatt et al. (2004) sind T-Zellen 

hauptsächlich an einer Abstoßungsreaktion nach einer 

Transplantation von Organen beteiligt. Die Abstoßungsreaktion 

erfolgt sobald transplantierte Organe oder Gewebe von 

genetisch differenten Spendern und Empfängern stammen 

(Souza-Offtermatt et al. 2004). Die genetische Differenz 

besteht in der eigenen Arbeit zwischen den implantierten, 

humanen Zellen und den Empfängerratten. 

Arkudas et al. (2007a) verwendeten für die Implantation von 

Osteoblasten aus Spenderratten und einer Matrix aus 

Rinderknochen im AV-Loop-Modell Lewis-Ratten als 

Empfängerratten. Lewis-Ratten sind in den 1950er Jahre 

gezüchtete Albinoratten und zählen zu den häufig verwendeten 

Versuchsratten (Modlinska & Pisula, 2020). Nach vier und acht 

Wochen Implantationszeit zeigte sich in der Histologie eine 
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deutliche Immunreaktion der Empfängerratten mit dem 

Vorhandensein von mehrkernigen Riesenzellen und 

Makrophagen (Arkudas et al. 2007a). Das Vorhandensein 

beider Zellarten lässt auf eine starke Immunreaktion auf das 

implantierte Biomaterial schließen (Noli et al. 2014). 

Mehrkernige Riesenzellen entwickeln sich bei einer Reaktion 

auf einen Fremdkörper aus Makrophagen. Sie stimulieren über 

eine Antigenpräsentation Lymphozyten für eine spezifische 

Immunantwort (Noli et al. 2014). 

Koob et al. (2011) verwendeten im Gegensatz zu Arkudas et al. 

(2007a) immundefiziente Mäuse für die Implantation von 

humanen MSCs und HUVECs in einen Defekt des 

Schädelknochens. Obwohl die Mäuse zusätzlich zum T-Zell-

Defekt einen B-Zell-Defekt auswiesen wurde aufgrund der 

Immundefizienz keine negative Beeinträchtigung der 

Knochenbildung festgestellt.  

Liu et al. (2017a) verwendeten Nacktratten mit einer FOXN1-

Genmutation, um humane MSCs und HUVECs in einen 

Schädeldefekt zu implantieren. Das Ergebnis konnte zeigen, 

dass die Zellimplantation zu einer Steigerung der 

Knochenbildung führte, was den Ergebnissen der eigenen 

Studie nach einer Verwendung von RNU-Ratten mit einer 

FOXN1-Genmutation entsprach. Jedoch fehlte in der Studie 

von Liu et al. (2017a) ebenso wie in der eigenen Arbeit eine 
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histologische Färbung zur Detektion vorhandener 

Makrophagen oder mehrkerniger Riesenzellen, beispielsweise 

durch eine ED1 Färbung (Steiner et al. 2018).  

In der zweiten durchgeführten Studie wurde eine ED1 Färbung 

durchgeführt, welche die Anwesenheit von Makrophagen im 

neu gebildeten Bindegewebe und der implantierten 

Spinnenseidenmatrix eADF4(C16) nach einer vierwöchigen 

Implantation in Lewis-Ratten aufzeigte. Jedoch ohne einen 

Nachweis mehrkerniger Riesenzellen. Für den Nachweis einer 

Fremdkörperreaktion ist nicht nur das Vorhandensein von 

Makrophagen, mehrkernigen Riesenzellen und Leukozyten 

entscheidend sondern auch eine klinische Symptomatik. Souza-

Offtermatt et al. (2004) beschreiben hierbei ein akutes 

Auftreten von Fieber, Schwellung, Schmerzen und 

Funktionsverlust welche innerhalb von vier bis fünf Tagen nach 

der Operation auftreten, sich aber auch verzögert nach bis zu 

drei Monaten zeigen können.  

In der eigenen Studie konnten bis zum Zeitpunkt der 

Explantation nach sechs Wochen keine Zeichen einer 

Abstoßungsreaktion detektiert werden, was mit den 

Ergebnissen nach einer Implantation von HA und Fibrin durch 

Buehrer et al. (2015) übereinstimmte.  

In der zweiten Studie traten bei zwei Ratten der 

nassgesponnenen Spinnenseide Wundheilungsstörungen und 
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eine Konstruktverschiebung auf, welche jedoch von der 

Auswertung exkludiert wurden und daher kein Zusammenhang 

zwischen der klinischen Symptomatik und der Implantation der 

Spinnenseidenmatrix festgestellt werden konnte. Die restlichen 

Ratten zeigten keine klinische Symptomatik und tolerierten die 

AV-Loop-Operation gut. Bei der Implantation einer 

Spinnenseidenmatrix mit dem Protein 4RepCT stellten 

Fredriksson et al. (2009) nach einer Woche Implantation in das 

Rückenkammermodell der Ratte Erytheme bei fünf 

Konstrukten fest. Die Vergleichbarkeit mit der zweiten Studie 

ist jedoch aufgrund der kurzen Implantationszeit von nur einer 

Woche (Fredriksson et al. 2019) und der verschiedenen 

Spinnenseidenproteine begrenzt.  

Zeplin et al. (2014) beschichteten Silikonimplantate mit 

eADF4(C16) Spinnenseide und konnten nach drei, sechs und 

zwölfmonatiger Implantation in das Rückenhautkammermodell 

der Ratte auch langfristig eine gute Biokompatibilität der 

Spinnenseide, aufgrund der Abwesenheit von 

Entzündungszeichen oder eine Fibrose, nachweisen. 

Die Korrelation zwischen der Biodegeneration der Materialien 

und der Gewebeneubildung 

In der eigenen Arbeit wurde das Biomaterial Fibrin mit und 

ohne eine Applikation von Zellen in Kombination mit Granulen 
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aus HA implantiert. Das HA ist als Biokeramik aufgrund seiner 

osteokonduktiven Eigenschaften für eine Implantation im 

Knochen Tissue Engineering geeignet, konnte jedoch nur 

geringfügig abgebaut werden (Holmes et al. 1987).  

Nach der Implantation von HA in einen Radiusdefekt von 

Hunden zeigten Holmes et al. (1987), dass auch nach 48 

Monaten keine Anzeichen einer Degeneration des HA 

Konstruktes zu verzeichnen waren. Jedoch fand eine 

Knochenbildung, bezogen auf die Konstruktfläche, von bis zu 

73 % statt.  

Auch Buehrer et al. (2015) konnten weder nach sechs, noch 

nach 12 Wochen Anzeichen einer Biodegeneration der 

implantierten HA-Matrix detektieren. Auch Weigand et al. 

(2015) zeigten, dass die Implantation des kommerziell 

verfügbaren NanoBones® in das AV-Loop-Modell des Schafes 

nach 18 Wochen nur eine Degeneration von 80 % erreichte. 

Diese Ergebnisse decken sich mit dem Ergebnis der eigenen 

Arbeit, in welcher sich nach sechs Wochen nur an den äußeren 

Randbereichen der HA-Granulen Anzeichen einer 

Degeneration zeigten. Für die Fibrinmatrix ist bezogen auf eine 

Biodegeneration die Fibrinogen- und Thrombinkonzentration 

von Bedeutung, da sich Konzentrationen von 33,7 mg/ml 

Fibrinogen und 25 I.U. /ml Thrombin negativ auf die 

Konstruktvaskularisation ausgewirkt haben (Polykandriotis et 
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al. 2008). Arkudas et al. (2007b) verwendeten daher 

Konzentrationen von 10 mg/ml Fibrinogen und 2 I.U. /ml 

Thrombin. Außerdem wurde Aprotinin als Proteaseinhibitor in 

einer Konzentration von 1500 K.I.U. /ml hinzugefügt, um die 

Fibrinolyse zu verzögern. Durch eine Verwendung der Matrix 

mit den Wachstumsfaktoren VEGF und bFGF wurde eine 

Konstruktschrumpfung zusätzlich beschleunigt und es kam 

bereits nach zwei und vier Wochen zu einer Fibrinolyse. Diese 

Konzentrationen wurden ebenfalls in der eigenen Arbeit 

verwendet, mit dem Ergebnis einer vollständigen Fibrinolyse 

und Geweberegeneration nach einer Implantationszeit von 

sechs Wochen.  

Arkudas et al. (2009b) implantierten eine Gruppe mit 40 mg/ml 

Fibrinogen im Vergleich zu einer Gruppe mit 10 mg/ml 

Fibrinogen, konnten jedoch keinen Einfluss der Konzentration 

auf die Degeneration verzeichnen, da das Fibrin nach wie vor 

nach zwei Wochen nahezu vollständig abgebaut war. Jedoch 

stellten Arkudas et al. (2009b) fest, dass eine Verdünnung des 

Fibrinogens durch eine bessere Formgebung der koagulierten 

Matrix besser zu handhaben war, was mit den Erfahrungswerten 

über die Matriximplantation der eigenen Arbeit übereinstimmt.  

Bührer et al. (2015) verwendeten Fibrinogen in einer 

Konzentration von 10 mg/ml und 2 I.U. /ml Thrombin, was sich 

mit den Materialkonzentrationen der eigenen Arbeit deckt. Eine 
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vollständige Degeneration sowie einen Ersatz der Fibrinmatrix 

durch fibrovaskuläres Gewebe konnten sowohl bei Bührer et al. 

(2015), als auch in der eigenen Arbeit nach sechs Wochen 

nachgewiesen werden. Die implantierten Spinnenseiden der 

zweiten Studie wurden nur zu einem Teil nach vier Wochen 

abgebaut. Zeplin et al. (2014) konnten nachweisen, dass die 

rekombinant hergestellten Spinnenseidenproteine eADF4(C16) 

auch nach 12 Monaten noch auf den implantierten 

Silikonimplantaten nachweisbar waren. In der zweiten Arbeit 

wurden in den Randbereichen der histologischen Schnittbilder 

innerhalb der Spinnenseidenfasern keine Zellen oder Gefäße 

nachgewiesen.  

Johansson et al. (2019) modifizierten die 4RepCT Spinnenseide 

mit Fibronektin, was zu einer verbesserten Zelladhäsion und 

Zellverteilung innerhalb der Faserbündel führte. Auch wurde 

eine Modifikation der eADF4(C16) Spinnenseide mit RGD-

Sequenzen beschrieben, was die Adhäsionskapazität der Seide 

deutlich verbesserte (Salehi et al. 2020 zitiert nach Widhe et al. 

2013).  

Auch bei einem Schaum aus eADF4(C16) Spinnenseide konnte 

durch die Kombination mit einer RGD-Sequenz die 

Zelladhäsion und -verteilung in vitro gesteigert werden (Salehi 

et al. 2020 zitiert nach Schacht et al. 2016). Der Zusammenhang 

der Vaskularisation und Gewebeneubildung mit einer 
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Modifikation der eADF4(C16) Spinnenseidenmatrix könnte ein 

Bestandteil zukünftiger AV-Loop-Studien werden, um eine 

Konstruktvaskularisation zu verbessern. 

Integration in das umliegende Gewebe 

In der eigenen Arbeit wurde eine poröse Titankammer 

implantiert, welche eine direkte Verbindung zwischen dem 

umliegenden Gewebe und dem implantierten Biomaterial 

ermöglichte. Dies zeigte sich dadurch, dass das Gefäßnetzwerk 

im histologischen Schnittbild die gesamten Konstrukte bis in 

die Randbereiche durchzog und die Kammern makroskopisch 

in das umliegende Gewebe eingewachsen waren.  

Buehrer et al. (2015) zeigten, dass durch die Verwendung der 

porösen Titankammer im AV-Loop-Modell eine Verbindung 

zwischen dem extrinsischen und dem intrinsischen 

Gefäßnetzwerk ermöglicht wurde. Im Gegensatz dazu stand die 

Implantation der Kammer aus Teflon® in der zweiten Studie, in 

welcher die Vaskularisation auf die zentralen 

Konstruktbereiche begrenzt war. Im direkten Vergleich 

zwischen einer Titan- und Teflonkammer zeigten Weigand et 

al. (2015), dass die poröse Titankammer zu einer besseren 

Degeneration des implantierten Biomaterials führte als die 

Teflonkammer. Dies wurde mit der verbesserten Zellmigration 

aus dem umliegenden Gewebe durch die Poren der 
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Titankammer begründet. Eine Implantation der HA-Granulen, 

welche im Konstrukt von der Fibrinmatrix umgeben waren, 

führte in der eigenen Arbeit zu einer Gewebeneubildung 

zwischen den Graulen. Dies entsprach den Ergebnissen von 

Holmes et al. (1987) die zeigen konnten, dass eine Implantation 

von porösem HA ein Einwachsen von Gewebe in die poröse 

Struktur begünstigte und letztendlich in einer Knochenbildung 

resultierte.  

Ito et al. (2008) zeigten, dass die Verwendung von interporösem 

HA, als Zellträger für Chondrozyten, nach 12 Wochen in der 

Patellarrinne des Kaninchens zu einer Knochenbildung führte. 

Auch Kim et al. (2015) stellten eine verbesserte 

Knochenneubildung durch einen zentralen Bohrgang in einem 

HA-/Aluminiumoxid-Konstrukt, nach einer Implantation in 

einen Knochendefekt der Tibia von Hunden, fest.  

Der Erhalt der Zellvitalität von ADSCs und HUVECs in der 

Fibrin-/HA-Matrix 

Um in der eigenen Arbeit den Nachweis zu erbringen, dass die 

ADSCs und HUVECs nach der sechswöchigen Implantation 

noch in den Konstrukten vorhanden waren erfolgte eine 

Zelldetektion mittels spezifischer Antikörper in der 

Immunfluoreszenz. Die HUVECs wurden mit dem humanen 

CD31 Antikörper gefärbt und konnten in den explantierten 
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Konstrukten nachgewiesen werden. Eine Detektion von 

HUVECs in einer in vitro Kultivierung auf einer Ca-Phosphat-

Zement-Matrix konnten auch Liu et al. (2017a) erfolgreich 

durchführen. Da die in der eigenen Studie implantierten ADSCs 

vor der Implantation mittels FACS-Analyse zu 99,70 ± 0,1 % 

positiv auf den Oberflächenmarker CD105 getestet wurden, 

erfolgte nach der Explantation eine Immunfluoreszenz-Färbung 

mittels des humanen Antikörpers CD105, welcher die ADSCs 

in den Konstrukten markieren konnte. Auch Yamamoto et al. 

(2007) detektierten ADSCs von Mäusen durch den murinen 

Antikörper CD105 in der Immunfluoreszenz. Da das 

Zellüberleben über eine Sauerstoff- und Nährstoffversorgung 

per Diffusion nur über eine Distanz von etwa 150 – 200 µm 

sichergestellt werden kann (Folkman & Hochberg, 1973), 

konnten Arkudas et al. (2007a) zeigten, dass eine Implantation 

von Osteoblasten in das AV-Loop-Modell das Zellüberleben im 

Gegensatz zu einer Implantation ohne die chirurgische 

Angiogenese förderte (Steiner et al. 2018). Dies spricht für das 

Ergebnis der eigenen Arbeit, dass nach einer sechswöchigen 

Implantation im AV-Loop-Modell ADSCs und HUVECs in den 

Konstrukten nachgewiesen werden konnten.  

Auch zeigten Ausländer et al. (2012), dass Hydrogele für 

Nährstoffe und Sauerstoff durchlässig waren und Wilson et al. 

(2014), dass Hydrogele eine Schutzschicht vor mechanischen 
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Stressoren bildeten. Das Zellüberleben nach sechs Wochen 

spricht daher zusätzlich für das in der eigenen Studie 

verwendete Fibrin als Zellträger. 

Die Konstruktvaskularisation  

Neben der Verwendung von prävaskularisierten Konstrukten 

(Liu et al. 2017a) konnte auch eine chirurgisch induzierte 

Angiogenese zu einer Konstruktvaskularisation führen (Tanaka 

et al. 2003). In der eigenen Studie und der zweiten Publikation 

wurde das AV-Loop-Modell durchgeführt, welches durch Erol 

und Spira 1979 entwickelt wurde. Sie fanden heraus, dass eine 

Gefäßschleife zu einer gesteigerten Vaskularisation eines 

transplantierten Hautlappens führte.  

Tanaka et al. (2003) verglichen dieses Modell mit dem AV-

Bundle-Modell, bei welchem eine Ligatur der Gefäße ohne die 

Transplantation eines Veneninterponates erfolgte. Hierbei 

wurde festgestellt, dass das AV-Loop-Modell im Vergleich zu 

einer signifikant erhöhten Gewebeneubildung, einem deutlich 

gesteigerten Blutfluss sowie effizienterer Gefäßneubildung 

führte. Die Ratten der eigenen Studie zeigten nach der AV-

Loop-Operation keine klinische Symptomatik wie 

Wundheilungsstörungen, Dysfunktionalität, Hämatome oder 

Nahtdehiszenzen, was mit dem Ergebnis von Buehrer et al. 

(2015) und Arkudas et al. (2009b) nach der Implantation einer 
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Fibrinmatrix übereinstimmte. Das AV-Loop-Modell hat bereits 

in mehreren Studien zu einer gesteigerten 

Konstruktvaskularisation beigetragen (Weigand et al. 2015; 

Polykandriotis et al. 2008; Arkudas et al. 2010). In der eigenen 

Studie wurde eine Vaskularisation der Fibrin-/HA-Matrix 

erreicht, welche eine Gefäßverteilung über die gesamte 

Konstruktfläche aufwies.  

Van Hinsbergh et al. (2001) konnten zeigen, dass eine 

Fibrinmatrix selbst einen Einfluss auf die Angiogenese hatte. 

Dies könnte zum Ergebnis der eigenen Arbeit beigetragen 

haben, dass eine Implantation der Fibrinmatrix ohne Zellen 

keine Verringerung der Gefäßanzahl nach sich zog.  

Auch Polykandriotis et al. (2008) konnten nach 10-14 Tagen 

die Neoangiogenese einer Fibrinmatrix ohne eine 

Zellimplantation im AV-Loop-Modell zeigen. Entgegen dem 

Ergebnis von Liu et al. (2017a) führte die Implantation von 

HUVECs und MSCs (in der eigenen Arbeit ADSCs) als 

Kokultur zu keiner vermehrten Konstruktvaskularisation in der 

eigenen Arbeit. Die implantierten eADF4(C16) Spinnenseiden 

führten zu einer Konstruktvaskularisation nach vier Wochen, 

jedoch war die Verteilung der Gefäße auf die zentralen Bereiche 

begrenzt. Weigand et al. (2015) beschrieben, dass die 

Implantation einer Teflonkammer im Gegensatz zu einer 

porösen Titankammer, nicht zu einem Einwachsen des 
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umliegenden Gewebes in die implantierten Konstrukte führte, 

was in der zweiten durchgeführten Arbeit ebenfalls der Fall 

war.  

Steiner et al. (2018) implantierten eine Teflonkammer mit 

ADA-GEL Kapseln, welche im Verhältnis zu Fibrin (Arkudas 

et al. 2007b) langsamer abgebaut wurden und fanden nach vier 

Wochen heraus, dass die Neoangiogenese zentral um den AV-

Loop lokalisiert war. Auch die eADF4(C16) Spinnenseiden-

matrizes waren in der zweiten durchgeführten Studie nach einer 

Implantationszeit von vier Wochen noch großflächig 

nachzuweisen, wohingegen die Gefäße und Zellen innerhalb 

der Konstrukte zentral lokalisiert waren.  

Die Konstruktfläche der elektrogesponnenen Spinnenseiden 

Präparate war geringgradig kleiner was womöglich mit einer 

geringgradig schnelleren Degeneration der dünneren, 

elektrogesponnenen Fasern einherging. Auch Steiner et al. 

(2018) beschrieben eine größere Konstruktfläche der langsam 

degenerierenden ADA-GEL Kapseln im Gegensatz zum schnell 

degenerierenden Fibrin aus der Studie von Arkudas et al. 

(2007b).  

Steiner et al. (2018) bestätigten die Aussage von Glass et al. 

(2016), dass ein umgekehrt proportionaler Zusammenhang 

zwischen der Geweberegeneration und der Biodegeneration 

bestand. Auch in der zweiten Studie waren die eADF4(C16) 
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Spinnenseidenmatrizes nach vier Wochen nicht vollständig 

degeneriert und konnten im Gegensatz zu einer Fibrinolyse 

(Arkudas et al. 2007b) zu keinem vollständigen Ersatz der 

Matrizes durch fibrovaskuläres Gewebe führen. 

Der Einfluss der Implantation von ADSCs und HUVECs auf die 

Knochenbildung 

In der eigenen Arbeit wurden ADSCs aus dem humanen 

Fettgewebe isoliert und in einem Zellkulturmedium für zwei 

Wochen in vitro osteogen prädifferenziert. Die Ergebnisse von 

Mutschall et al. (2020) zeigten, dass ADSCs aus dem 

Fettgewebe humaner Spender ein osteogenes Potenzial 

aufwiesen. Durch die Hochregulation der AP und einer 

Matrixmineralisierung in der osteogen prädifferenzierten 

Zellkultur in der eigenen Studie, konnte dieses Potenzial gezeigt 

werden. Durch eine FACS-Analyse konnten die ADSCs in der 

eigenen Arbeit positiv auf die Oberflächenmarker CD73, CD90 

und CD105 getestet werden, was den Merkmalen von MSCs 

laut Dominici et al. (2006) entsprach. Im Gegensatz zu MSCs 

aus dem Knochenmark zeigten die Ergebnisse von Noël et al. 

(2008) in vitro ein geringeres osteogenes Potenzial der ADSCs. 

Dennoch überzeugte die leichtere Gewinnung der ADSCs im 

Gegensatz zur Isolation der MSCs aus dem Knochenmark (Noël 

et al. 2008). Lin et al. (2010) gaben an, dass aus einem Gramm 
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Fettgewebe bis zu 5000 ADSCs gewonnen werden konnten, aus 

einem Milliliter Knochenmark jedoch nur 100-1000 MSCs. 

Auch in der eigenen Arbeit konnten pro Isolation aus dem 

subkutanen Fettgewebe zwischen 5 x 106 und 30 x 106 ADSCs 

gewonnen werden (nicht veröffentlichte Daten), je nach Menge 

des Spendergewebes.  

Die ADSCs als Monokultur führten nach einer Implantation mit 

Fibrin und HA in der eigenen Arbeit zu einer Knochenbildung, 

was sich mit den Ergebnissen von Streckbein et al. (2013) 

deckte, dass humane ADSCs in einer Fibrinmatrix zu einer 

Knochenbildung mit Defektüberbrückung im Kaninchen-

unterkiefer führten. In der eigenen Arbeit wurden zusätzlich zu 

ADSCs auch HUVECs verwendet, welche sowohl als Mono- 

als auch als Kokultur mit den ADSCs in der Fibrin-/HA-Matrix 

implantiert wurden.  

Rouwkema et al. (2006) zeigten in vitro, dass eine 

Kokultivierung von HUVECs und MSCs zu einer 

Hochregulation der AP und somit der osteogenen 

Differenzierung der MSCs führte. Dieses Ergebnis konnten 

Wang et al. (2011) und Mutschall et al. (2020) bei einer 

Kokultivierung von ADSCs mit HUVECs erzielen. Eine 

Kokultivierung im Verhältnis von 50 % HUVECs und 50 % 

ADSCs führte zu einer signifikanten Steigerung des angiogenen 

und osteogenen Potenzials der Zellen (Mutschall et al. 2020). 
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Dieses Ergebnis konnte auch in der eigenen Arbeit gezeigt 

werden. Eine Implantation von HUVECs und ADSCs in einem 

Verhältnis von 1:1 führte in der eigenen Arbeit zu einer 

signifikanten Steigerung der Knochenbildung im Gegensatz zu 

einer Implantation der ADSCs oder HUVECs als Monokultur. 

Dieses Ergebnis stand im Gegensatz zu einer Studie von 

Cornejo et al. (2012), in welcher eine Implantation von 

endothelial und osteogen differenzierten ADSCs im Verhältnis 

von 1:1 zu keiner signifikanten Steigerung der Knochenbildung 

führte, im Vergleich zu einem Knochenallotransplantat in einen 

Schädeldefekt der Ratte. Cornejo et al. (2012) verwendeten 

hierbei jedoch endothelial differenzierte ADSCs im Gegensatz 

zu den HUVECs in der eigenen Arbeit. Darüber hinaus birgt 

eine allogene Knochentransplantation das Risiko einer 

Transplantatabstoßung oder Entnahmemorbidität (Banwart et 

al. 1995; Keating et al. 2005), weshalb in der eigenen Studie 

eine Fibrin-/HA-Matrix verwendet wurde.  

Eine in vivo Implantation von HUVECs mit humanen MSCs auf 

einer Ca-Phosphat-Zement-Matrix konnte im Schädeldefekt der 

Ratte durch Liu et al. (2017a) zu einer gesteigerte 

Knochenbildung führen. Das widerspricht den Ergebnissen von 

Koob et al. (2011), welche durch eine Koimplantation von 

HUVECs und humanen MSCs keine weitere Steigerung der 

Knochenbildung in einem Schädeldefekt erzielen konnten. Der 
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Unterschied zu Cornejo et al. (2012) und Koob et al. (2011) war 

jedoch, dass Liu et al. (2017a) die Matrix 21 Tage vor der 

Implantation mit HUVECs und MSCs prävaskularisieren 

ließen. Die zellhaltigen, prävaskularisierten Konstrukte führten 

zu einer signifikanten Steigerung der Knochenbildung im 

Gegensatz zu der gleichen, nicht prävaskularisierten Matrix. 

Eine Prävaskularisation der Konstrukte fand in der eigenen 

Arbeit nicht statt, jedoch wurde die chirurgisch induzierte 

Angiogenese mittels des AV-Loop-Modells durchgeführt. 

Das neu gebildete Knochengewebe war in der eigenen Studie 

im Zentrum der Konstrukte lokalisiert, was mit den Ergebnissen 

von Buehrer et al. (2015) übereinstimmte, welche hauptsächlich 

eine um den AV-Loop lokalisierte Knochenbildung nach einer 

Implantation von Fibrin, HA/β-TCP mit MSCs und BMP-2 

feststellen konnten.  

Jedoch verwendeten Buehrer et al. (2015), im Gegensatz zur 

eigenen Arbeit, MSCs und den Wachstumsfaktor BMP-2, 

welcher in humanen, klinischen Fallstudien bei einer 

Implantation im Halswirbelbereich vermehrt zu postoperativen 

Komplikationen wie Wunddehiszenzen (Cahill et al. 2009), 

Hämatomen und Entzündungen geführt hatte (Shields et al. 

2006; Tannoury & An, 2014). Die Knochenfläche in der 

eigenen Studie lag in der Kokulturgruppe nach sechs Wochen 

bei maximal 1,88 ± 0,43 mm2 und nach einer Implantation von 
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BMP-2 bei Buehrer et al. (2015) nach sechs Wochen bereits bei 

9.18 ± 5.3 mm2. Jedoch war die gebildete Knochenfläche durch 

die Implantation der Monokultur an ADSCs in der eigenen 

Arbeit (1,06 ± 0,62 mm2) höher als die Knochenfläche durch 

eine Implantation der Monokultur MSCs (0,03 ± 0,09 mm2) 

durch Buehrer et al. (2015). Eine weitere Steigerung der 

Knochenbildung konnte in einem Zeitraum von bis zu 12 

Wochen durch Buehrer et al. (2015) erzielt werden, was eine 

längere Implantationsdauer zur Steigerung der Knochenfläche 

in der eigenen Studie zu einer möglichen Option zukünftiger 

Studien werden lässt.  

Auch Weigand et al. (2015) stellten nur in der Hälfte der 

implantierten Konstrukte aus HA/β -TCP nach sechs Wochen 

eine Gewebeneubildung fest, wohingegen es nach 18 Wochen 

zu einer deutlichen Steigerung der Knochenbildung in den 

Konstrukten im AV-Loop-Modell des Schafes kam. Auch eine 

ausschließliche Implantation von HA in einen Radiusdefekt von 

Hunden durch Holmes et al. (1987) führte zu einer 

Knochenbildung von 73 %, jedoch erst nach bis zu 48 Monaten. 

Interessanterweise wurde durch eine Implantation von 

HUVECs als Monokultur in der eigenen Arbeit auch 

Knochengewebe gebildet. Dies könnte mit der Fähigkeit von 

Endothelzellen zusammenhängen osteogene Stammzellen zu 

stimulieren (Lampert et al. 2016; Villars et al. 2002). Da die 
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Poren der Titankammer in der Studie von Weigand et al. (2015) 

die Zellmigration aus dem umliegenden Gewebe begünstigten, 

wäre eine Stimulation der Osteoprogenitorzellen der Ratten in 

der eigenen Arbeit eine mögliche Erklärung für die 

Knochenbildung nach einer HUVEC-Implantation. Ohne die 

Implantation von ADSCs und HUVECs konnte in der eigenen 

Arbeit keine Knochenbildung detektiert werden.  

Auch Arkudas et al. (2010) konnten nach einer Implantation 

von Fibrin, HA und β-TCP im AV-Loop-Modell ohne MSCs 

keine Knochenbildung beobachten, was einen Zusammenhang 

zwischen der Knochenbildung und der Zellimplantation in einer 

Matrix aus Fibrin und HA oder Fibrin und β-TCP im AV-Loop-

Modell herstellt.  

Zusammenfassend stellen beide durchgeführten Arbeiten einen 

neuen Ansatz in der Etablierung eines klinisch einsetzbaren 

Biomateriales für das Knochen Tissue Engineering dar. Mit der 

Applizierung von HUVECs und osteogen prädifferenzierten 

ADSCs war die Bildung vaskularisierten Knochengewebes im 

Rattenmodell möglich. Auch der individuelle Heilversuch am 

Menschen durch Horch et al. (2014) vereinte die Implantation 

von unter anderem osteokonduktivem HA, autologen 

Stammzellen aus dem Knochenmarkspunktat, einer 

chirurgischen Anastomose und dem der Extrazellularmatrix 

ähnlichen Hydrogel Fibrin. Daher ist auch unter moralischer 
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Betrachtung eine Verwendung von humanen Stammzellen im 

Tierversuchsmodell ein Versuchsdesign, welches sich näher an 

der humanmedizinischen Klinik orientiert. Auch sollte eine in 

vitro Evaluation der zu implantierenden Biomaterialien und 

Zellen vor einer in vivo Implantation im Tierversuchsmodell 

erfolgen. Inwieweit sich tierartspezifische ADSCs und 

HUVECs in ihren Eigenschaften unterscheiden und 

therapeutisch auch im veterinärmedizinischen Bereich 

Anwendung finden können, unterliegt bisher noch der 

Durchführung zukünftiger Studien, entsprechend der 

Umsetzbarkeit in der veterinärmedizinischen Klinik. 
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5 Zusammenfassung 

Bei der Rekonstruktion größerer Knochendefekte ist die 

Auswahl eines geeigneten Biomaterials entscheidend, um die 

mechanische Stabilität und die Vaskularisation des Knochens 

wiederherzustellen. Ein geeignetes Biomaterial muss sowohl 

biokompatibel als auch biologisch abbaubar sein und als 

Zellträger die Vaskularisation und Knochenbildung 

unterstützen. 

In der eigenen Arbeit wurde eine Matrix aus Fibrin und HA-

Granulen verwendet, welche zusätzlich mit HUVECs und 

ADSCs, als Monokultur in einer Konzentration von 2 x 106 

Zellen pro Konstrukt und als Kokultur in einer jeweiligen 

Konzentration von 1 x 106 Zellen pro Konstrukt, im AV-Loop-

Modell implantiert wurde. Die HA-Granulen wurden aus einer 

3D-gedruckten Gussform mittels Spritzgussverfahren 

einheitlich hergestellt. Als Fibrinmatrix wurde das kommerziell 

verfügbare Tisseel® (Baxter Healthcare S.A.), welches aus den 

Komponenten Fibrinogen 10 mg/ml und Thrombin 2 I.U. /ml 

besteht und bei der Applikation koaguliert, verwendet.  

Die Matrix wurde in einer porösen Titankammer implantiert in 

welche die Gefäßschleife, bestehend aus der A., V. saphena und 

einem venösen Interponat, eingebettet und für sechs Wochen 

am medialen Oberschenkel der Ratte s.c. platziert wurde.  

Für die Implantation wurden insgesamt 32 immundefiziente 
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RNU-Ratten verwendet, welche in die vier Materialgruppen mit 

jeweils acht Tieren aufgeteilt wurden. Vor der Implantation 

wurden die ADSCs aus humanem Fettgewebe isoliert und in 

einem Zellkulturmedium für zwei Wochen osteogen 

prädifferenziert. Bei der Explantation erfolgte eine Perfusion 

mit dem Kontrastmittel Microfil® und eine anschließende 

histologische Auswertung der Konstrukte mithilfe der 

Softwareprogramme Paint3D, GIMP und ImageJ.  

Die Konstrukte waren vollständig vaskularisiert. Die Matrix 

zeigte eine gute Biokompatibilität wenngleich die Fibrinmatrix 

vollständig abgebaut war, die HA-Granulen jedoch nur eine 

geringe Degeneration in den Randbereichen der Granulen 

aufwiesen. Die Fibrin- und HA-Matrix konnte ohne eine 

Zellimplantation zu keiner Knochenbildung führen. Jedoch 

führte eine Implantation der ADSCs und HUVECs zu einer 

Knochenbildung, wobei eine Koimplantation der ADSCs und 

HUVECs zu einer gesteigerten Bildung von Knochengewebe 

führte. 

In der zweiten durchgeführten Arbeit wurden für das AV-Loop-

Modell 19 Lewis-Ratten verwendet, welche in zwei Gruppen 

aufgeteilt wurden. Eine Matrix aus der elektrogesponnenen 

Spinnenseide eADF4(C16) wurde in neun Ratten und eine 

Matrix aus der nassgesponnenen Spinnenseide eADF4(C16) 

wurde in zehn Ratten implantiert. Die Matrizes wurden in einer 
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Teflonkammer um den AV-Loop herum am medialen 

Oberschenkel der Ratten s.c. für vier Wochen implantiert. Nach 

der Perfusion mit dem Kontrastmittel Microfil® wurde ein ex 

vivo µCT der Konstrukte angefertigt. Die histologische 

Auswertung der Vaskularisation der Konstrukte konnte mittels 

der Softwareprogramme ImageJ und GIMP erfolgen. Die 

Matrix war geringgradig abgebaut und zeigte eine gute 

Biokompatibilität. Innerhalb der Konstrukte erfolgte eine 

Bildung neuen fibrovaskulären Gewebes, wenngleich sich die 

Vaskularisation zentral um den AV-Loop lokalisierte. 

Das AV-Loop-Modell konnte in den vorliegenden Arbeiten zu 

einer Vaskularisation der implantierten Materialien führen. Die 

Fibrinmatrix zeigte eine schnellere Degeneration als die 

Spinnenseidenmatrizes und die HA-Granulen, mit einer 

Regeneration neu gebildeten Gewebes. Durch eine 

Implantation von HUVECs und ADSCs konnte eine Bildung 

vaskularisierten Knochengewebes nach sechs Wochen im AV-

Loop-Modell der Ratte erzielt werden.  

Die Verwendung von osteogen prädifferenzierten ADSCs und 

HUVECs ist im AV-Loop-Modell der Ratte eine 

vielversprechende Option für das Tissue Engineering. Eine 

längere Implantationszeit und eine Modifikation der HA-Matrix 

zur Steigerung der Degeneration könnte in zukünftigen Studien 

zu einer vermehrten Bildung des neu gebildeten 
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Knochengewebes führen. Auch eine Erweiterung der Methoden 

durch beispielsweise eine in vivo µCT-Analyse, zur Darstellung 

der Konstruktdegeneration und -vaskularisation während der 

Implantationszeit oder eine histologische Einbettung ohne eine 

Dekalzifizierung, zur erweiterten Darstellung des 

mineralisierten Knochengewebes in der Histologie, könnte 

weitere Ergebnisse für das Tissue Engineering im AV-Loop-

Modell erzielen.  
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6 Summary 

In the reconstruction of larger bone defects the selection of a 

suitable biomaterial is essential to regain the mechanical 

stability and vascularization of the bone. A suitable biomaterial 

must be both biocompatible and biodegradable and, as a cell 

carrier, support vascularization and bone formation. 

In my own work I used a matrix of fibrin and HA granules, 

which was additionally implanted with HUVECs and ADSCs, 

as monoculture in a concentration of 2 x 106 cells per construct 

and with a coculture in a respective concentration of 1 x 106 

cells per construct, in the AV-Loop model. The HA granules 

were uniformly produced from a 3D-printed mold by injection 

molding. The fibrin was the commercially available Tisseel® 

(Baxter Healthcare S.A.), which coagulated from the 

components fibrinogen 10 mg/ml and thrombin 2 I.U. /ml 

during application. The matrix was placed s.c. on the medial leg 

of the rat in a porous titanium chamber in which the vascular 

loop consisting of the A., V. saphena and a venous interponate 

was embedded for six weeks. A total of 32 immunodeficient 

RNU rats were used for implantation, which were divided into 

the four material groups with eight animals each. Prior to 

implantation, ADSCs were isolated from human fat tissue and 

growing under osteogenic conditions in a cell culture medium 

for two weeks. During explantation, perfusion with the contrast 
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agent Microfil® was performed and subsequent histological 

evaluation of the construct was performed using the software 

programs Paint3D, GIMP and ImageJ. The constructs were 

fully vascularized. The matrix showed good biocompatibility, 

although the fibrin matrix was completely degraded and the HA 

granules showed little degeneration in the peripheral areas of 

the granules. The fibrin and HA matrix could not lead to bone 

formation without cellular implantation. However, implantation 

of the ADSCs and HUVECs resulted in bone formation, with 

the ADSCs and HUVECs leading to increased bone tissue 

formation in coimplantation. 

The second study performed using 19 Lewis rats for the AV 

loop model which were divided into two groups. Nine rats were 

used for implantation of a matrix made of electro-spun spider 

silk eADF4(C16) and in ten rats a matrix made of wet-spun 

spider silk eADF4(C16) was implanted for four weeks. The 

matrices were implanted in a Teflon® chamber around the AV 

loop on the medial thigh of the rats. After perfusion with the 

contrast agent Microfil® an ex vivo µCT of the constructs was 

performed. Histological evaluation of the vascularization of the 

constructs was performed using the software programs ImageJ 

and GIMP. The matrices were only slightly degraded and 

showed good biocompatibility. New fibrovascular tissue was 

formed within the constructs, although vascularization was 
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centralized around the AV loop. The AV loop model showed 

that the implanted materials were successfully vascularized. 

The fibrin matrix showed faster degeneration than the spider 

silk matrices and HA granules, with regeneration of newly 

formed tissue. The implantation of HUVECs and ADSCs 

achieved the formation of vascularized bone tissue after six 

weeks in the rat AV loop model. 

The use of osteogenically differentiated ADSCs and HUVECs 

in the rat AV loop model is a promising model for the 

reconstruction of larger tissue defects in bone tissue 

engineering. A longer implantation time and a modification of 

the HA matrix to increase degeneration could lead to an 

increase in newly formed bone tissue in future studies. Further 

results for tissue engineering in the AV loop model could also 

be achieved by extending the methods to include, for example, 

in vivo µCT analysis to visualize construct degeneration and 

vascularization during implantation time or histological 

embedding without decalcification for advanced visualization 

of the mineralized bone in histology. 
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