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I. EINLEITUNG  

Knochendefekte treten relativ häufig auf und können durch traumatische, 

metabolische oder tumoröse Veränderungen hervorgerufen werden (Nuss und von 

Rechenberg 2008, Pawelec 2019, Rey-Vinolas et al. 2019). Dabei stellen vor allem 

Critical Size Defekte das Gesundheitssystem auf die Probe, da diese immer einer 

Behandlung mittels autologem Knochenmaterial und/oder einer Stabilisation 

mittels Osteosynthese bedürfen (Dadsetan et al. 2015, Schemitsch 2017). Bisweilen 

gibt es keine allgemeingültige Definition von Critical Size Defekten, jedoch 

scheinen Defekte mit einer Größe von 2,5 cm oder mehr einen schlechten 

natürlichen Heilungsverlauf zu haben (Schemitsch 2017). 

Autologes Knochenmaterial ist bisweilen der Goldstandard zur Auffüllung und 

Behandlung solcher Defekte. Dabei ist jedoch die Verfügbarkeit beschränkt und es 

besteht die Notwendigkeit eines zusätzlichen Eingriffs zur Gewinnung des 

Knochengewebes (Pawelec 2019). Bei der Verwendung von konventionellen 

Implantaten aus Stahl und Titan zur Defektstabilisierung sollten diese nach der 

Defektheilung meist in einem zweiten operativen Eingriff entfernt werden, da es 

sonst zu Infektionen oder zu einem Knochenabbau kommen kann (Hofmann 1995, 

Merolli 2019, Pawelec 2019). Zudem kommt es häufig bei der Verwendung von 

Implantaten aus Titan und Stahl zu dem sogenannten ĂStress Shieldingñ, welches 

durch unterschiedliche Elastizitätsmodule (Steifigkeit) des Implantatmaterials und 

des Knochens hervorgerufen wird und zu einem Implantatversagen oder einer 

Refrakturierung führen kann (Nagels et al. 2003, Merolli 2019). Um die genannten 

Risiken und die Belastungen für den Patienten sowie die Kosten, die durch die 

zusätzlichen Eingriffe entstehen, zu verringern, wird seit vielen Jahren an 

geeigneten, resorbierbaren Knochenersatzstoffen und -implantaten geforscht 

(Pawelec 2019). 

Hierbei werden Keramiken, Polymere und resorbierbare Metalle, wie Magnesium, 

aufgrund ihrer jeweiligen Eigenschaften auf verschiedene Einsatzmöglichkeiten 

hin untersucht. Einige Polymere und Keramiken finden bereits als 

Knochenersatzstoff für auffüllende Zwecke Anwendung. Jedoch sind die 

mechanischen Eigenschaften dieser Materialien nicht ausreichend, um sie in 

belasteten Knochendefekten einzusetzen (Merolli 2019). 

Resorbierbare Knochenersatzstoffe zur Behandlung von großen, belasteten 
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Knochendefekten sollten eine der Knochenheilung angepasste 

Degradationsgeschwindigkeit aufweisen und während des gesamten 

Umbauprozesses über eine ausreichende Stabilität verfügen (van der Elst et al. 

2000, Merolli 2019). Essentielle Eigenschaften sind auch eine hohe 

Biokompatibilität mit einem komplikationslosen Abbau und einer guten 

Ausscheidung der Abbauprodukte aus dem Körper (Hofmann 1995, van der Elst et 

al. 2000, Nuss und von Rechenberg 2008). 

Um die Osseointegration von Implantaten zu erhöhen und das Einwachsen von 

Knochen zu ermöglichen, werden vermehrt poröse Strukturen untersucht 

(Karageorgiou und Kaplan 2005, Yazdimamaghani et al. 2017). Dabei sind 

bestimmte strukturelle Eigenschaften wie eine hohe Porosität, eine geeignete 

Porengröße und interkonnektierende Poren von besonderer Wichtigkeit (Klenke et 

al. 2008, Mavrogenis et al. 2009). Die Poren haben einen großen Einfluss auf das 

Einwandern und Einwachsen von Zellen und Blutgefäßen sowie auf die 

Sicherstellung einer nutritiven Versorgung des einwachsenden Gewebes. Im 

Hinblick auf eine erfolgreiche Osseointegration erwiesen sich Makroporen mit 

einer Größe zwischen 150 und 500 µm als besonders vorteilhaft (Karageorgiou und 

Kaplan 2005, von Doernberg et al. 2006). 

Das resorbierbare Metall Magnesium zeichnet sich durch seine positiven, 

mechanischen Eigenschaften für die Anwendung als Knochenersatzstoff aus. Dazu 

zählen eine günstige Zug- und Druckfestigkeit sowie ein ähnliches 

Elastizitätsmodul im Vergleich zu Knochen (Nagels et al. 2003, Staiger et al. 2006). 

In wässriger Lösung weist Magnesium allerdings eine schnelle Korrosion mit 

Verlust seiner mechanischen Eigenschaften auf und es kommt zur Bildung von 

Wasserstoffgas (Song und Atrens 2003, Witte et al. 2005). 

Um diese Nachteile auszugleichen, wird die Widerstandfähigkeit von Magnesium 

durch die Herstellung von Legierungen verbessert. Vor allem die Elemente 

Aluminium (Al), Lithium (Li) und die Verwendung von seltene Erden (SE) weisen 

dabei in vielen Studien einen korrosionsverzögernden Effekt auf (Witte et al. 2008, 

Willbold et al. 2015, Angrisani et al. 2016). Durch Beschichtungen oder 

Oberflächenbehandlungen der Magnesiumimplantate kann ein zusätzlicher 

Korrosionsschutz erreicht werden (Fischerauer et al. 2013, Lalk et al. 2013). 

Abhängig von der jeweiligen Behandlung kann dabei auch eine Verbesserung der 

Biokompatibilität und der Integration in das umliegende Gewebe erreicht werden 

(Wang et al. 2012). 
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Die Magnesiumlegierung LAE442 mit den Legierungselementen Li, Al und SE hat 

sich in vielen in vivo Studien in Form von intramedullären Pins, zylindrischen 

Vollkörpern und Schrauben-Plattensystemen als widerstandsfähig und 

biokompatibel erwiesen (Krause et al. 2010, Rossig et al. 2015, Wolters et al. 2015, 

Angrisani et al. 2016). Die binäre Legierung Mg-La2 hingegen wurde bisher nur in 

vitro getestet und weist mit nur zwei Komponenten (Magnesium und Lanthan [La]) 

eine verbesserte Reproduzierbarkeit auf. Zusätzlich zeigte die Legierung Mg-La2 

eine gute Zellverträglichkeit und gute Materialeigenschaften für eine Untersuchung 

in vivo (Weizbauer et al. 2014). 

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, das Degradationsverhalten, die 

Osseointegration und die Biokompatibilität von MgF2-beschichteten Scaffolds aus 

den Magnesiumlegierungen LAE442 und La2 mit definierten, 

interkonnektierenden Poren im Kaninchenmodell vergleichend zu untersuchen. Ein 

weiteres Ziel war es anhand der Ergebnisse dieser Arbeit eine geeignete 

Magnesiumlegierung für weitere Untersuchungen im gewichtstragenden Knochen 

auszuwählen, um das Problem von belasteten Critical Size Defekten zu adressieren. 
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II.  L ITERATURÜBERSICHT  

1. Knochen 

Knochen gehören zum Skelettsystem und stellen gemeinsam mit Knorpel, Bändern 

und Gelenken den passiven Bewegungsapparat dar (Nickel et al. 2004). Als 

Ansatzstelle für die Sehnen der Muskulatur ermöglichen sie eine aktive 

Bewegungsfunktion. Zusätzlich kommt dem Knochengewebe eine Schutzfunktion 

von inneren Organen, Weichteilgewebe und blutbildendem Knochenmark zu. 

Zudem reguliert der Knochen als Speicherorgan den Mineralhaushalts von Calcium 

und Phosphat (König und Liebich 2019). 

1.1. Aufbau und Physiologie von Röhrenknochen 

Der Röhrenknochen setzt sich zum einen aus dem Mittelstück, der Diaphyse 

zusammen, welche aus einem dichten Knochenmantel, der ĂSubstantia compactañ, 

besteht und die Markhöhle einschließt. Zum anderen schließt sich an beiden Enden 

die Epiphyse an, die sich aus einer d¿nneren ªuÇeren Knochenschicht, ĂSubstantia 

corticalisñ, und einer Schwammstruktur im Inneren, ĂSubstantia spongiosañ, 

zusammensetzt (Nickel et al. 2004). Die innere und äußere Oberfläche des 

Knochens wird durch eine bindegewebsartige Schicht ausgekleidet, dem Endost 

bzw. Periost (König und Liebich 2019). 

Der Knochen besteht aus Zellen und einer mineralisierten Interzellularsubstanz, 

wobei er aus etwa 8% Wasser und 92% Trockensubstanz besteht (von Engelhardt 

et al. 2015). Die Knochentrockenmasse enthält etwa ein Drittel organische 

Grundsubstanz, die aus Kollagen Typ 1 (90%) und Lipiden aufgebaut ist (Welsch 

et al. 2018). Anorganisches Material macht die restlichen zwei Drittel der 

Trockenmasse aus und setzt sich aus etwa 85% Calciumphosphat, 10% 

Calciumkarbonat, Magnesiumphosphat und Spurenelementen zusammen 

(Sinowatz und Hees 2012). 

1.2. Knochenbildung und -umbau 

Die Knochenbildung, auch Ossifikation genannt, erfolgt im Rahmen des 

Knochenwachstums oder aufgrund von Frakturen und anderen pathologischen 

Prozessen (von Engelhardt et al. 2015). Dabei lässt sich die Ossifikation in zwei 

Formen unterteilen: die desmale/direkte und die chondrale/indirekte Ossifikation. 
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Bei der desmalen Ossifikation differenzieren sich knochenbildende Osteoblasten 

direkt aus Mesenchymalzellen und produzieren eine organische, unverkalkte 

Knochengrundsubstanz, das sogenannte Osteoid. In diese Knochengrundsubstanz, 

die überwiegend aus Kollagen Typ I besteht, bauen sich die Osteoblasten ein und 

wandeln sich während der Mineralisation zu Osteozyten um. Bei der Mineralisation 

kommt es zur Einlagerung von Calcium-Phosphat-Verbindungen in das Osteoid, 

wodurch das verkalkte Ossein entsteht (König und Liebich 2019). Bei der 

chondralen Ossifikation dient hyaliner Knorpel als Platzhalter und wird durch 

Knochengewebe ersetzt (König und Liebich 2019). 

Der Knochenumbau lässt sich in zwei verschiedene Mechanismen unterteilen: das 

ĂRemodelingñ und das ĂModelingñ. Bei dem ĂRemodelingñ handelt es sich um 

einen zyklischen, koordinierten Prozess, bei dem Knochen an einer bestimmten 

Stelle durch Osteoklasten abgebaut und anschließend durch Osteoblasten wieder 

aufgebaut wird (von Engelhardt et al. 2015). Dadurch kommt es zu einem 

Materialaustausch bzw. -erneuerung, der im Idealfall ausgeglichen ist. Im 

Gegensatz dazu handelt es sich beim ĂModelingñ um einen dynamischen 

Adaptionsvorgang, bei dem es zum Umbau von Knochen kommt (von Engelhardt 

et al. 2015). Dabei kann es zum Wachstum des Knochens durch Zunahme von 

Knochenmasse oder zur Anpassung der Knochenstruktur an veränderte, 

mechanische Belastungen kommen. Auch bei der natürlichen Frakturheilung 

kommt es zu Umbauprozessen, bis die ursprüngliche Kontur des Knochens 

wiederhergestellt ist (Lüllmann-Rauch und Asan 2015). 

1.3. Frakturheilung  

Nach einer Fraktur des Knochens kommt es durch einen komplexen 

Reparaturvorgang zur Überbrückung der Bruchspalte (Salomon et al. 2015). Die 

Art der Frakturheilung ist dabei vor allem von der Größe der Bruchspalte, der 

Stellung der Frakturenden zueinander und der mechanischen Stabilität abhängig 

(Welsch et al. 2018). Durch Osteosynthese kann eine primäre Frakturheilung 

erreicht werden. Hierbei werden die Frakturenden direkt adaptiert (< 0,5 mm) und 

stabil miteinander fixiert. Über Kontakt- oder Spaltheilung kann umgehend 

Lamellenknochen entstehen (Salomon et al. 2015). Im Gegensatz dazu kommt es 

bei der natürlichen, sekundären Frakturheilung zu einem Frakturhämatom, welches 

sich nach 1 ï 2 Wochen zu Granulationsgewebe mit vielen Makrophagen und 

Fibroblasten organisiert. Anschließend werden die Frakturenden durch den 
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sogenannten ĂKnorpelkallusñ, bestehend aus Bindegewebe und Knorpel, 

verbunden. Nach etwa 4 ï 6 Wochen wird dieser durch Geflechtknochen 

(Knochenkallus) ersetzt, welcher sich anschließend über Monate hinweg zu 

Lamellenknochen umbaut (Salomon et al. 2015, Welsch et al. 2018). 

Bei starker Instabilität und Einwirkung von Schubkräften kann es zu einer Störung 

der Knochenbildung kommen, sodass eine knöcherne Überbrückung verhindert 

wird. Anstelle von Knochen bildet sich straffes Bindegewebe und es entstehen 

Pseudathrosen (Lüllmann-Rauch und Asan 2015, Welsch et al. 2018). Diese 

sogenannten Nonunions können nicht nur durch eine biomechanische Instabilität 

ausgelöst werden, sondern entstehen auch bei einer Beeinträchtigung der zellulären 

und molekularen Signalübertragung. Dabei treten diese im Vergleich zu Critical 

Size Defekten oft auch ohne Knochenspalt auf. Im Gegensatz dazu liegt bei Critical 

Size Defekten meist eine adäquate Biologie zur Knochenheilung vor. Es besteht 

jedoch eine Unfähigkeit, den substanziellen Knochenverlust zu überbrücken, 

sodass sich wiederum Nonunions entwickeln können (Gómez-Barrena et al. 2015, 

Schemitsch 2017). 

2. Knochenimplantate und Knochenersatzstoffe 

Implantatmaterialien, die am oder im Knochen Einsatz finden, benötigen bestimmte 

und kontrollierbare Eigenschaften, die optimal an die jeweilige Anwendung 

angepasst sein müssen. Dabei steht für Materialien, welche in stark lasttragenden 

Bereichen eingesetzt werden sollen, die mechanische Stabilität besonders im 

Vordergrund. Wohingegen in kleinen Knochendefekten, in erster Linie die 

Zusammensetzung und die Struktur des Knochenimplantates zur Induktion von 

Knochenneubildung von Bedeutung sind. Die richtige Auswahl eines 

Knochenimplantates ist von vielen Faktoren abhängig, die zum Teil im 

Widerspruch zueinander stehen können und somit einer Kompromissfindung 

unterliegen (Pawelec et al. 2019). 

2.1. Mechanische und physiologische Eigenschaften 

Die Eigenschaften von Knochenimplantaten werden hauptsächlich durch das 

Grundmaterial bestimmt und können durch Änderungen in der Zusammensetzung, 

der Mikrostruktur und im Herstellungsprozess angepasst werden. Besonders die 

Interaktion von mechanischen, mikrostrukturellen und physiologischen 

Eigenschaften ist ausschlaggebend für die jeweiligen Anwendungen. Zu den 
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mechanischen Eigenschaften zählen Zug-, Biege- und Druckfestigkeit sowie 

Elastizitätsmodul (Young´s modulus), Duktilität und Härte eines Materials 

(Pawelec et al. 2019). Der Aufbau und die Mikrostruktur eines Materials können 

die mechanischen Eigenschaften sowie die Interaktion des Materials mit dem 

Wirtsgewebe stark beeinflussen. Dabei haben vor allem die Porosität, die 

Porengröße, die Korngröße und die Phasenverteilung einen Einfluss auf die 

Materialeigenschaften (Pawelec et al. 2019). Des Weiteren sind 

Knochenersatzstoffe verschiedenen, physiologischen Einflüssen ausgesetzt. 

Darunter zählen beispielsweise die Interaktion mit Körperflüssigkeiten, Zellen und 

Gewebe sowie Änderungen im pH-Wert und Einwirkung des Immunsystems. 

Aufgrund dieser Einflüsse kommt es zu verschiedenen Reaktionen des Materials, 

wie Korrosion, Auflösung und Degradation (Pawelec et al. 2019). Somit bedingt 

eine Veränderung in der Mechanik, der Zusammensetzung oder des Aufbaues eines 

Materials meist auch eine Änderung in einer der anderen Kategorien. 

3. Implantatmaterialien  

3.1. Nicht resorbierbare Materialien 

Bei der chirurgischen Versorgung von Knochenfrakturen kommen vor allem 

rostfreier Stahl und Titan als metallische, nicht resorbierbare 

Osteosynthesematerialien zum Einsatz (Gonzalez-Carrasco et al. 2019). Aufgrund 

ihrer hohen mechanischen Stabilität und ihrer Bruchfestigkeit, eignen sie sich 

optimal für die Anwendung bei lasttragenden Knochendefekten und zur 

Frakturversorgung. Jedoch ist als negativer Effekt der hohe Elastizitätsmodul dieser 

Metalle (Stahl ca. 190 - 200 GPa, Titan ca. 105 GPa) im Vergleich zum Knochen 

zu nennen, der zu dem sogenannten ĂStress Shieldingñ f¿hren kann (Gonzalez-

Carrasco et al. 2019). Daraus folgend kann es zu einer Schwächung des Knochens, 

einer Lockerung der Implantate und einer Verzögerung der Knochenheilung 

kommen (Nagels et al. 2003). Des Weiteren sind die Risiken und Kosten, die mit 

einer Zweitoperation zur Entfernung der nicht resorbierbaren Implantate verbunden 

sind, nicht unerheblich (Pawelec 2019). 

3.1.1. Stahl 

Rostfreier Stahl findet seit 1930 Anwendung und macht etwa 90% der 

Osteosyntheseimplantate in der Humanmedizin aus (Gonzalez-Carrasco et al. 
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2019). Mit seiner guten mechanischen Stabilität, seiner angemessenen 

Biokompatibilität und seiner vergleichsweise günstigen Herstellung findet Stahl 

auch im Bereich der Veterinärmedizin Anwendung (Bonath und Prieur 1998). 

3.1.2. Titan und Titanverbindungen 

Titanverbindungen werden erst seit den 60er Jahren als Implantatmaterialien 

eingesetzt und finden vor allem als humanmedizinische Implantate ihre 

Anwendung (Gonzalez-Carrasco et al. 2019). Im Gegensatz zu rostfreiem Stahl ist 

Titan zwar kostenintensiver, weist jedoch ein reduziertes allergenes Potential und 

ein geringes Gewicht auf (Hayes und Richards 2010, Gonzalez-Carrasco et al. 

2019). Des Weiteren zeigt es eine sehr gute Kombination aus Korrosionsresistenz, 

exzellenter Biokompatibilität und Osseointegration (Heyland et al. 2017). 

3.1.3. Kobaltverbindungen 

Implantate aus Kobaltverbindungen werden aufgrund ihrer außerordentlichen 

mechanischen Festigkeit und ihrer Verschleißbeständigkeit vor allem in schwer 

gewichtstragenden Gelenken eingesetzt. Über viele Jahrzehnte fanden sie auch 

Anwendung im Bereich der Zahnmedizin (Gonzalez-Carrasco et al. 2019). 

3.2. Biokeramiken 

Keramiken stellen eine große anorganische/nichtmetallische Materialgruppe mit 

einer Kombination aus ionischen und kovalenten Bindungen dar, welche als 

vielseitiges Biomaterial in der biomedizinischen Technik eingesetzt wird (Nuss et 

al. 2006, Rahaman et al. 2007). Biokeramiken weisen aufgrund ihrer 

Zusammensetzungen und verwendeten Herstellungsmethode ein breites Spektrum 

an Eigenschaften auf. Anhand dieser Merkmale und je nach Interaktion mit dem 

lebenden Organismus lassen sich Biokeramiken in drei Kategorien einteilen: 

Ăbioinerteñ, Ăbioaktiveñ und Ăbioresorbierbareñ Keramiken (Vallet-Regí und 

Salinas 2019). Zu den Ăbioinertenñ Keramiken zªhlen Aluminiumoxide und 

Zirconiumoxide, die hauptsächlich in der Orthopädie und der Zahnmedizin für 

spezielle klinische Anwendungen wie totale Hüftarthroplastiken eingesetzt werden 

(Kaur et al. 2019, Vallet-Regí und Salinas 2019). Dabei zeigen diese beiden 

Keramiken eine gute Verschleißbeständigkeit, eine hohe Festigkeit und eine 

ausgezeichnete Korrosionsbeständigkeit (Kaur et al. 2019). Allerdings interagieren 

Ăbioinerteñ Keramiken nahezu nicht mit dem umliegend Gewebe, sodass es zu einer 
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fortschreitenden Entwicklung einer nicht anhaftenden faserigen Kapsel kommt 

(Hench 1991). Im Gegensatz dazu kºnnen Ăbioaktiveñ Keramiken eine 

Apatitschicht ausbilden, die sich als anhaftende Grenzflächenverbindung zum 

umliegenden Gewebe darstellt und erheblichen mechanischen Belastungen 

widerstehen kann (Hench 1991, Vallet-Regí und Salinas 2019). Zu Ăbioaktivenñ 

Keramiken gehören Hydroxyapatit, bioaktive Gläser und Glaskeramiken, die unter 

anderem als knochengewebsaufbauendes Material, Knochenzement oder als 

Beschichtung von metallischen Implantaten klinische Anwendung finden. 

ĂBioresorbierbareñ Keramiken haben die Aufgabe bestimmte Funktionen im 

Gewebe für einen gewissen Zeitraum zu übernehmen, um sich anschließend 

vollständig abzubauen. Dies stellt jedoch meistens eine Herausforderung dar, da 

sich das Material meist schneller resorbiert, als sich neues Gewebe aufbauen kann 

(Vallet-Regí und Salinas 2019). Ein GroÇteil der Ăbioaktivenñ und 

Ăbioresorbierbarenñ Keramiken, die als Knochenersatzstoffe verwendet werden, 

basieren auf Calciumphosphaten wie Hydroxyapatit, beta (ß)- und Ŭlpha- 

Tricalciumphosphat (Dorozhkin 2010, Vallet-Regí und Salinas 2019). Dabei 

weisen Calciumphosphate chemische Ähnlichkeit mit der mineralischen 

Komponente von Knochen und eine gute Biokompatibilität auf. Zudem wirken 

Calciumphosphate als Gerüst für die Knochenneubildung osteokonduktiv und 

unterstützen die Adhäsion und Proliferation von Osteoblasten (Anselme 2000, 

Dorozhkin 2010). Jedoch besitzen Calciumphosphate ungeeignete mechanische 

Eigenschaften, um als gewichtstragende Knochenersatzstoffe eingesetzt zu werden, 

sodass diese hauptsächlich zur Auffüllung von kleineren Defekten oder als 

Beschichtung eingesetzt werden (Dorozhkin 2010, Gruber 2017). In diversen 

klinischen Studien findet ß-Tricalciumphosphat bereits Anwendung in der Dental-

, Kiefer- und Gesichtschirurgie sowie der orthopädischen Chirurgie (Zijderveld et 

al. 2005, Horch et al. 2006, Gruber 2017). 

3.3. Resorbierbare Materialien 

Um die Risiken und Kosten einer Zweitoperation zu verringern, wird seit vielen 

Jahren an geeigneten resorbierbaren Knochenersatzstoffen und -implantaten 

geforscht (Kraus et al. 2014, Merolli 2019). Dabei sollten diese über eine hohe 

Biokompatibilität verfügen und eine der Knochenheilung angepasste 

Degradationsgeschwindigkeit aufweisen. Bei belasteten Knochendefekten müssen 

resorbierbare Materialien über eine ausreichende und angepasste Stabilität 
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verfügen, um eine allmähliche Belastungsübertragung auf das heilende 

Knochengewebe zu ermöglichen (van der Elst et al. 2000). Zusätzlich ist eine 

komplikationslose Ausscheidung von Abbauprodukten aus dem Körper notwendig. 

Materialien wie Polymere, geeignete Keramiken und Magnesiumverbindungen 

werden für die Anwendung als resorbierbare Implantate auf diese Eigenschaften 

hin untersucht (Merolli 2019). 

3.3.1. Polymere 

Polymere stellen die größte Klasse von Biomaterialien dar und weisen ein weites 

Anwendungsgebiet auf. Bei Polymeren handelt es sich um langkettige Moleküle, 

die aus vielen kleinen, sich wiederholenden Einheiten zusammengesetzt sind. Sie 

lassen sich in resorbierbare und nicht resorbierbare Polymere einteilen (Nuss und 

von Rechenberg 2008). 

Polymethylmethacrylat ist derzeit das wichtigste Polymer in der Orthopädie und 

wird als nicht abbaubarer Knochenzement zur Verankerung von Gelenkprothesen 

verwendet (Nuss und von Rechenberg 2008, Rey-Vinolas et al. 2019). 

Resorbierbare Polymere können vom Körper abgebaut werden, nachdem ihre 

Funktion erfüllt ist. Um Probleme wie das Austreten toxischer Substanzen aus dem 

Implantat oder potentielle Toxizität der Abbauprodukte zu vermeiden, ist daher eine 

besonders gute Biokompatibilität notwendig (Rey-Vinolas et al. 2019). Zu den 

synthetischen Polymeren zählen Polyglykolsäure, Poly-L-Lactidsäure und deren 

Copolymer, die aus aliphatischen Polyestern bestehen. Sie finden vor allem als 

resorbierbares Nahtmaterial Anwendung und wurden mit einigem Erfolg auch als 

selbstverstärkende Schrauben, Stäbe und Abstandshalter eingesetzt (Sutherland und 

Bostrom 2005, Rey-Vinolas et al. 2019). 

Natürliche Polymere werden seit einigen Jahren vermehrt für den Einsatz als 

bioaktive und resorbierbare Biomaterialen untersucht, da diese auf zellulärer Ebene 

die Regeneration des Gewebes induzieren (Nair und Laurencin 2007). Aus 

natürlichen Polymeren wie Kollagen, Gelatine, Seide, Alginate und Cellulose 

können Hydrogele, Scaffolds und Mikro-/Nanosphären hergestellt werden. 

Hydrogele können in einen Defekt injiziert werden, nehmen dort große Mengen an 

Wasser auf und dienen der Auffüllung eines Defekts oder geben sukzessive 

Medikamente oder Wachstumsfaktoren ab (Rodríguez et al. 2019). Die Oberfläche 

von Scaffolds aus natürlichen Polymeren eignet sich hervorragend für das 

Zellwachstum, jedoch weisen diese Scaffolds nur schwache mechanische 



II. Literaturübersicht     11 

 

Eigenschaften auf. Scaffolds aus synthetischen Polymeren hingegen lassen sich gut 

zu belastbaren Scaffolds formen, wobei ihre Fähigkeit zur Interaktion mit dem 

umliegenden Gewebe reduziert ist (Chen und Kawazoe 2018). Aus diesem Grund 

wurden Hybridscaffolds entwickelt, die aus einem porösen synthetischen 

Polymergerüst bestehen, welches mit natürlich gewonnenen Polymeren an der 

Oberfläche versetzt wird. Dabei wird mit dem synthetischen Polymergerüst eine 

höhere Stabilität erreicht und das oberflächliche, natürliche Polymere interagiert 

mit dem umliegenden Gewebe (Dai et al. 2010). Zusätzlich können osteoinduktive 

Wachstumsfaktoren wie das knochenmorphogenetische Protein, welches die 

Knochenregeneration fördert, in diese Hybridscaffolds eingebracht werden (Lu et 

al. 2012). Jedoch kann vor allem bei natürlichen Polymeren aufgrund ihrer 

immunogenen Aktivität eine Fremdkörperreaktionen auslöst werden (Santavirta et 

al. 1990, Weiler et al. 1998). 

3.3.2. Magnesium und seine Legierungen 

Das resorbierbare Metall Magnesium (Mg) ist ein essentielles Element im Körper. 

Es ist an den meisten metabolischen und enzymatischen Reaktionen im Organismus 

beteiligt und dient als Cofaktor für etwa 300 Enzyme (Hartwig 2001, de Baaij et al. 

2015). Der Hauptanteil von Magnesium im Körper (etwa 60%) wird im Knochen 

eingelagert (Vormann 2003). Der restliche Anteil wird in verschiedenen Organen 

gespeichert - nur eine geringe Menge (etwa 1%) befindet sich im Blutplasma. Die 

Hauptausscheidung von Magnesium erfolgt über die Nieren (Van Laecke 2019). 

Als Werkstoff zeichnet sich Magnesium durch günstige Zug- und Druckfestigkeit 

aus und hat als Leichtmetall eine geringere Dichte (1,7 ï 2,0 g/cm3) im Vergleich 

zu anderen Metallen (Gonzalez-Carrasco et al. 2019). Des Weiteren weist 

Magnesium (45 GPa) einen ähnlichen Elastizitätsmodul wie kortikaler Knochen (7 

ï 30 GPa) auf, wodurch die Gefahr von ĂStress shieldingñ gesenkt wird (Gonzalez-

Carrasco et al. 2019). 

Allerdings zeigt reines Magnesium in wässriger Lösung eine schnelle Korrosion 

mit Verlust seiner mechanischen Eigenschaften auf. Bei diesem Korrosionsprozess 

kommt es zusätzlich zu einer Bildung von gasförmigem Wasserstoff, wodurch es 

zu einer subkutanen Ansammlung von Gas kommen kann. Dabei lautet die 

Gesamtreaktionsgleichung: Mg + 2H2O Ÿ Mg(OH)2 + H2 (Song und Atrens 2003) 

Durch die Herstellung von Magnesiumlegierungen, können diese Nachteile 

reduziert und die Widerstandsfähigkeit verbessert werden. Dabei finden als 
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Legierungselement vor allem Aluminium (Al), Lithium (Li), Zink, Calcium und 

seltene Erden (SE) Einsatz und wiesen bereits in vielen Studien einen 

korrosionsverzögernden Effekt im Vergleich zu Implantaten aus reinem 

Magnesium auf (Witte et al. 2005, Erdmann et al. 2010, Willbold et al. 2015, 

Angrisani et al. 2016). Aluminium wurde mit unterschiedlichem Gehalt (1 ï 9 Ma.-

%) in vielen Magnesiumlegierungen wie AZ31 (3 Ma.-% Aluminium, 1 Ma.-% 

Zink), AZ91 (9 Ma.-% Aluminium, 1 Ma.-% Zink), LAE442 (4 Ma.-% Lithium, 4 

Ma.-% Aluminium und 2 Ma.-% Seltenen Erden) untersucht (Witte et al. 2005) und 

kann die Festigkeit der Legierung, sowohl in Druck- als auch in Zugrichtung 

erhöhen (Friedrich und Mordike 2006). Durch den Zusatz von Lithium kann die 

Duktilität von Magnesiumlegierungen verbessert werden (Kaese 2002). Ähnlich 

wie Magnesium sind Calcium und Zink essentielle Elemente im menschlichen 

Körper und haben zusätzlich eine festigende Wirkung als Legierungselement (Song 

2007). Häufig werden seltene Erden in Legierungen eingesetzt, wodurch eine 

erhöhte Implantatstabilität erreicht wird (Willbold et al. 2015). Als Mischmetall 

variieren SE je nach ihrer Herkunft in ihrer Zusammensetzung, wobei sie 

gewöhnlich reich an Cerium, Lanthan und Neodym sind (Witte et al. 2007). Die 

Wirkung und Toxizität von seltenen Erden auf den Knochen ist noch nicht 

abschließend geklärt und wird kontrovers diskutiert (Willbold et al. 2015). Sie 

scheinen jedoch in geringen Mengen für den menschlichen Körper tolerierbar zu 

sein (Song 2007). Die Magnesiumlegierung LAE442 mit Li, Al und SE zeigte in 

vielen in vivo Studien eine gute Biokompatibilität mit langsamem und homogenem 

Abbau (Krause et al. 2010, Witte et al. 2010, Angrisani et al. 2016). Um die 

Reproduzierbarkeit zu erhöhen, wurde bei der Legierung LANd442 das Gemisch 

aus seltenen Erden durch reines Neodym ersetzt. Damit konnte jedoch weder die 

Biokompatibilität noch das Degradationsverhalten der Legierungen positiv 

beeinflusst werden. Es stellte sich im Gegenteil eine reduzierte klinische Toleranz 

und eine ungleichmäßige Korrosion der Legierung in den in vivo Untersuchungen 

dar (Angrisani et al. 2012). Legierungspartner beeinflussen damit nicht nur die 

Korrosion in unterschiedlichem Maße, sondern können auch die Festigkeit und 

Biokompatibilität von Magnesiumlegierungen stark verändern (Witte et al. 2005). 

4. In vivo Studien zu Magnesiumimplantaten 

Bereits zu Beginn des 20. Jahrhunderts wurden Magnesiumimplantate auf ihre 

klinische Anwendbarkeit hin untersucht (Rostock 1937). Im Jahre 1900 berichtete 
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Payr bei der Untersuchung von Magnesiumimplantaten für die Gefäßchirurgie über 

eine vollständige Auflösung des Metalls (Payr 1900). Lambotte (1932) setzte 

erstmals eine Magnesiumplatte mit Stahlnägeln zur Osteosynthese am Menschen 

ein. Durch die starke Kontaktkorrosion verloren diese jedoch schnell ihre Funktion. 

Insbesondere die starke Gasentwicklung von reinem Magnesium in seinen 

Untersuchungen sah er als kritisch an. McBride (1938) versuchte diese 

Korrosionsproblematik durch eine Magnesiumlegierung mit Anteilen von 

Aluminium (4 Ma.-%) und Mangan (0,3 Ma.-%) zu beheben. Dabei beschreib er 

im klinischen Einsatz von Mg-Platten und Mg-Schrauben zur Frakturstabilisierung 

ebenfalls eine schnelle Resorption und Gasentwicklung dieser Legierung sowie 

eine Stimulation der periostalen Proliferation (McBride 1938). Nebenwirkungen 

der Magnesiumimplantate auf systemischer Ebene konnten dabei nicht festgestellt 

werden (Lambotte 1932, McBride 1938). Aufgrund der Nachteile von Magnesium 

und der Entwicklung von Implantaten aus rostfreiem Stahl und Titan traten weitere 

Untersuchungen von Magnesiumimplantaten in den Hintergrund der Forschung. 

Anfang des 21. Jahrhunderts wurde die Forschung an Magnesiumlegierungen als 

Osteosynthesematerial wieder aufgenommen, um die Problematik von 

Revisionseingriffen zur Implantatentfernung zu adressieren. 

Witte et al. (2005) untersuchte hierfür die Magnesiumlegierungen AZ31, AZ91, 

WE43 (4 Ma.-% Yttrium, 3 Ma.-% Seltene Erden) und LAE442. Diese wurden als 

Probenstäbe (1,5 mm x 20 mm) intramedullär in den Oberschenkelknochen von 

Meerschweinchen implantiert. Dabei traten subkutane Gasansammlungen auf, die 

bei den Legierungen WE43 und LAE442 deutlich geringer ausgeprägt waren 

(Switzer 2005, Witte et al. 2005). In der Arbeit von Krause (2008) wurden die 

Magnesiumlegierungen MgCa0,8 (0,8 Ma.-% Calcium), WE43 und LAE442 als 

intramedulläre Pins in der Kaninchentibia hinsichtlich der Biokompatibilität, der 

mechanischen Eigenschaften und des Degradationsverhaltens über sechs Monate 

untersucht. Eine Gasbildung konnte dabei in geringem Ausmaß nur mittels 

histologischen und µCT-Untersuchungen nachgewiesen werden. Die schnellere 

Degradation der MgCa0,8- und WE43-Pins führte dabei zu stärkeren periostalen 

und endostalen Veränderungen in der Knochenstruktur. Die LAE442-Pins zeigten 

ein langsames und gleichmäßiges Abbauverhalten und wiesen damit eine bessere 

Biokompatibilität auf (Krause 2008, Krause et al. 2010). In einer zwölfmonatigen 

Studie von Thomann et al (2009) wurden Pins aus LAE442 und MgCa0,8 im 

Kaninchenmodel in Bezug auf ihre mechanischen Eigenschaften, Degradation und 
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Knochen-Implantat-Kontakte evaluiert. Auch über diesen Zeitraum konnten für 

beide Pins keine klinische Unverträglichkeit beobachtet werden. Jedoch zeigten 

sich hinsichtlich des Degradationsverhaltens auch hier die LAE442-Pins gegenüber 

den MgCa0,8-Pins überlegen (Thomann et al. 2009). Zhang et al. (2008) 

untersuchte Implantate aus einer Magnesium-Mangan-Zink-Legierung (1 Ma.-% 

Zink, 0,8 Ma.-% Mangan) über einen Untersuchungszeitraum von 6 Monaten im 

Femur von Ratten. Dabei stellte er eine von der Lokalisation abhängige 

Degradation fest, die im Knochenmark im Vergleich zum kortikalen Knochen 

starker ausgeprägt war (Zhang et al. 2008). Bei den Untersuchungen von Kraus et 

al. (2012) wurden die Knochenreaktion der Magnesiumpins ZX50 (5 Ma.-% Zink, 

0,25 Ma.-% Calcium, 0,15 Ma.-% Mangan) und WZ21 (2 Ma.-% Yttrium, 1 Ma.-

% Zink, 0,25 Ma.-% Calcium, 0,15 Ma.-% Mangan) im Femur von Ratten beurteilt. 

Die ZX50-Pins wiesen einen schnellen Abbau mit einer großen Gasentwicklung auf 

und führten zu einer erheblichen Kallusbildung. Diese schädigte die 

Knochenfunktion jedoch nicht, sodass es zu einer schnellen Knochenregeneration 

nach dem vollständigen Abbau der ZX50-Pins kam. Die langsam abbauenden 

WZ21-Pins behielten hingegen ihre Integrität für mehr als 4 Wochen und zeigten 

gute osteokonduktive Eigenschaften (Kraus et al. 2012). 

Lalk et al. (2013) untersuchte zylinderförmige AX30 Schwämme mit 

unterschiedlichen Beschichtungen auf deren Biokompatibilität, Degradation und 

Einwachsverhalten im Kaninchenmodel über einen Zeitraum von 24 Wochen. Die 

MgF2- und CaP-beschichteten Schwämme wurden in den Trochanter major der 

Tiere eingesetzt. Die MgF2-Schwämme zeigten eine deutlich bessere Integration in 

den Knochen. Insgesamt konnte ein deutlicher Einfluss der unterschiedlichen 

Beschichtungen auf die Degradation und die Biokompatibilität der AX30-

Schwämme beobachtet werden (Lalk et al. 2013). Cheng et al. (2016) setzte 

offenporige Magnesiumzylinder mit zwei unterschiedlichen Porengrößen von 250 

ɛm und 400 ɛm in den lateralen Epicondylus des Femurs von Kaninchen ein. Bei 

gleicher Porosität konnten die Scaffolds mit der größeren Porengröße die 

Vaskularisation und die Expression von Kollagen Typ 1 fördern, wodurch sich eine 

höhere Knochenmasse und mehr reifes Knochengewebe ausbildete (Cheng et al. 

2016). In einer Langzeitstudie von Angrisani et al. (2016) wurden LAE442 Pins 

bezüglich ihres Degradationsfortschritt im Zeitraum von neun Monaten bis 3,5 

Jahre nach der Implantation in die Kaninchentibia untersucht. Dabei zeigten die 

Pins eine gute Biokompatibilität und einen homogenen und langsamen Abbau über 
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den gesamten Untersuchungszeitraum. Eine Akkumulation von seltenen Erden in 

verschiedenen Organen konnte beobachtet werden, welche jedoch keine 

physiologischen oder toxikologischen Effekte zeigte (Angrisani et al. 2016). 

5. Beschichtung und Oberflächenbehandlung von Magnesium 

Mithilfe von Beschichtungen kann das Knochen-Implantat-Interface verändert und 

die Biokompatibilität verbessert werden (Castner und Ratner 2002, Agarwal et al. 

2016). Weitaus wichtiger ist hingegen der korrosionsverzögernde Effekt, der durch 

Oberflächenbehandlung und Beschichtung von Magnesiumimplantaten erzielt 

werden kann (Julmi et al. 2019). Um einen möglichst hohen Korrosionsschutz zu 

erreichen, sollten die Beschichtungen dabei eine gleichmäßige und glatte 

Oberfläche ohne Poren aufweisen und dem Implantat gut anhaften (Zhang et al. 

2005). Es wurden bereits verschiedenste Methoden von Oberflächenveränderungen 

wie Kalziumphosphatabscheidung, Polymer-Beschichtung, Mikroarc-Oxidation 

(MAO) oder Fluoridbehandlung erfolgreich auf ihren Korrosionsschutz von 

Magnesiumimplantaten hin untersucht (Yu et al. 2017). 

Die MAO ist eine praktikable, elektrochemische Methode zur Herstellung einer 

Korrosionsschutzschicht mit metallurgischer Bindekraft auf Magnesium-

implantaten. Die Dicke und die Zusammensetzung der MAO- Beschichtungen kann 

durch die Geräteinstellung und das verwendete Elektrolytbad (z.B. Silikat oder 

Phosphat) bestimmt werden (Wu et al. 2019). In unterschiedlichen in vitro und in 

vivo Studien konnte mit dieser Methode eine Reduktion der Korrosion sowie eine 

verbesserte Biokompatibilität von Magnesiumimplantaten beobachtet werden (Gu 

et al. 2011, Chen et al. 2012, Wu et al. 2019). 

Beschichtungen mit Magnesiumfluorid (MgF2) zeigten in vivo eine gute klinische 

Toleranz und direkten Knochen-Implantat-Kontakt (Thomann et al. 2010, Lalk et 

al. 2013). Insbesondere in der initialen Phase des Abbaus von Magnesium-

implantaten kann eine MgF2-Beschichtung die schnelle Freisetzung von Mg2+ und 

H2 sowie den raschen Anstieg des pH-Wertes reduzieren. Dadurch entsteht ein 

günstigeres Milieu an der Implantatoberfläche, welches die Zellanheftung 

und -proliferation fördert (Li et al. 2017, Yu et al. 2017). Zur Herstellung einer 

MgF2-Beschichtung werden die Implantate in einer Natriumhydroxid (NaOH)-

Lösung gekocht, wodurch sich eine dichte und stabile Magnesiumhydroxidschicht 

auf der Oberfläche ausbildet (Julmi et al. 2019). Anschließend wird das Implantat 

mit Fluorwasserstoffsäure (HF) behandelt. Dabei kommt es zu einer 



II. Literaturübersicht     16 

 

Austauschreaktion, bei der die Hydroxidschicht durch eine Fluoridschicht ersetzt 

wird (Witte et al. 2006). Mit einer verlängerten Eintauschzeit in HF kann bei 

Magnesiumimplantaten eine dickere Beschichtung erzielt werden, welche zu einem 

erhöhten Korrosionswiderstand führt (Trinidad et al. 2013). Bei der MgF2-

Beschichtung handelt es sich im Vergleich zur Mikroarc-Oxidation und vielen 

anderen Oberflächenbehandlungen um eine einfache und kostengünstige Methode, 

die auch für die industrielle Fertigung geeignet ist (Li et al. 2017). 

6. Untersuchungsmethoden von Knochenimplantaten und 

Knochenersatzstoffen 

6.1. Mikrocomputertomographische Untersuchungen 

Die Mikrocomputertomographie (µCT) ist ein schnelles, präzises, zerstörungsfreies 

und dreidimensionales Bildgebungsverfahren, welches zur Beurteilung von 

Knochenstrukturen insbesondere von spongiösem Knochen eingesetzt wird 

(Rüegsegger et al. 1996, Müller et al. 1998). Die Verfügbarkeit der µCT-

Bildgebung hat in den letzten Jahrzehnten stark zugenommen, da kommerziell 

erhältliche Scanner für ex vivo oder in vivo Untersuchungen entwickelt wurden 

(Clark und Badea 2014). Mit einer hohen Auflösung von bis zu 5 µm können 

detaillierte Informationen über 3D-Konnektivität, Topologie und Mikroarchitektur 

von Knochenproben und von Knochen-Implantat-Verbunden erhoben werden, die 

der histologischen Untersuchung kaum mehr nachstehen (Delling et al. 1995, 

Holdsworth und Thornton 2002, Huehnerschulte et al. 2012). In diversen Studien 

konnte mittels µCT die Osseointegration und die Degradation verschiedener 

Implantatmaterialien erfolgreich im Tiermodell untersucht werden (Thomann et al. 

2009, Hampp et al. 2013, Angrisani et al. 2016). Allerdings limitiert die in vivo 

anwendbare Strahlendosis die µCT-Untersuchung am lebenden Kleintiermodell, da 

sie mit einer geringeren Auflösung im Vergleich zu in vitro µCT-Untersuchungen 

einhergeht (Holdsworth und Thornton 2002). Die Anfertigung eines µCT-Scans 

beginnt mit einer ¦bersichtsaufnahme dem sogenannten ĂScoutviewñ, in dem der 

Messbereich festgelegt wird. Anschließend wird die Messung nach automatischer 

Positionierung durchgeführt und die gemessenen Daten rekonstruiert (Rüegsegger 

et al. 1996). 

Zur Auswertung der µCT-Daten können quantitative Analysen durchgeführt 

werden, wobei die morphometrischen Parameter der Nomenklatur der 3D-
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Histomorphometrie entsprechen (Parfitt et al. 1987, Dempster et al. 2013). Hierzu 

zählen beispielsweise das Knochenvolumen, das Verhältnis von Knochenvolumen 

zu Gesamtvolumen und die Trabekelanzahl und -dicke (Xu et al. 2018). Die 

Berechnung dieser Parameter erfolgt anhand der Grauwerte der einzelnen Voxel 

(Gitterpunkte in einem dreidimensionalen Gitter), die unter Verwendung eines 

Schwellenwertes (Threshold) segmentiert werden (Hara et al. 2002). Mit einem 

geeigneten Threshold können auch Volumen und Dichte von Implantatmaterialien 

ermittelt werden (Xu et al. 2018). Zusätzlich können deskriptive Analysen zu 

Beschreibung des Knochen-Implantat-Kontakts und des Trabekelnetzwerks sowie 

zur Beurteilung der Gasbildung bei Magnesiumimplantaten herangezogen werden 

(Thomann et al. 2009, Lalk et al. 2010, Angrisani et al. 2016). 

Ein großer Vorteil der µCT-Untersuchung ist, dass die untersuchten Proben nach 

dem Scannen unverändert vorliegen, sodass sie für weiterführende histologische 

Untersuchungen oder andere Tests zur Verfügung stehen (Rüegsegger et al. 1996). 

Zudem kann eine hohe Probenanzahl mit geringem Arbeitsaufwand im Vergleich 

zur Histologie untersucht werden, da die Proben nicht bearbeitete werden müssen 

(Wachter et al. 2001). Des Weiteren können mittels in vivo µCT-Untersuchungen 

Verlaufskontrollen an dem selben Tier durchgeführt werden, wodurch die Zahl 

eingesetzter Versuchstiere reduziert werden kann (Klinck et al. 2008). Bisher ist es 

dennoch nicht möglich, mittels µCT-Untersuchungen die Mikrostruktur von 

Knochen zu untersuchen oder Analysen auf zellulärer Ebene durchzuführen 

(Wachter et al. 2001), sodass eine histologische Evaluation von Implantaten 

weiterhin unerlässlich ist. 

6.2. Histologische Untersuchungen 

Die histologische Untersuchung gehört mit zu den wichtigsten Methoden für die 

Beurteilung der Biokompatibilität von Implantaten (Jansen et al. 1994). Dabei 

werden vor allem Parameter wie neu gebildeter Knochen und Osteoid, die 

Vaskularisation des einwachsenden Gewebes und die Ausbildung einer 

Bindegewebskapsel in die Beurteilung miteinbezogen. Darüber hinaus wird das 

Auftreten einer Entzündungsreaktion mit neutrophilen Granulozyten und 

Lymphozyten untersucht. Das Einsetzen von Knochenimplantaten kann mit einer 

Fremdkörperreaktion einhergehen, die sich insbesondere mit einer Ansammlung 

von Makrophagen und Fremdkörperriesenzellen (FBC) darstellt (Nuss und von 

Rechenberg 2008). Des Weiteren kann das Auftreten von nekrotischem Gewebe 
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untersucht werden (Erdmann et al. 2010, Lalk et al. 2013). Die Untersuchung von 

histologischen Proben kann mithilfe zweier Auswertungsverfahren erfolgen: der 

deskriptiven Histologie und der Histomorphometrie (An und Martin 2003). 

Bei der deskriptiven Histologie findet die Beurteilung meist unter Verwendung 

eines semiquantitativen Scoringsystems statt (Hofmann et al. 2013, Han et al. 

2018). Damit werden Parameter wie die Zellmorphologie und -struktur, die Struktur 

des Implantatmaterials sowie die Interaktion zwischen Implantat und Gewebe 

beurteilt. Bei der Evaluierung der Interaktion zwischen Implantat und Knochen 

steht besonders der Knochen-Implantat-Kontakt und die Art und Menge von nicht-

kalzifiziertem Gewebe im Vordergrund. Aber auch auftretende Knochenresorption 

oder -neubildung sind wichtige Parameter, die evaluiert werden (An und Martin 

2003). Als weiterer Parameter kann die Vaskularisation des einwachsenden 

Gewebes untersucht werden, da diese von entscheidender Bedeutung für den 

Prozess der Osseointegration ist (Mavrogenis et al. 2009, Hofmann et al. 2013). 

Bei der histomorphometrischen Auswertung werden vor allem Messungen von 

Flächen, Längen und Abständen sowie die Messung der Anzahl bestimmter 

Gewebekomponenten durchgeführt (Parfitt et al. 1987). Zu den am häufigsten 

verwendeten Parametern gehören die Bestimmung des Knochen- und 

Gewebevolumens sowie die Untersuchung der Knochen- und Osteoidoberfläche 

(Dempster et al. 2013). Des Weiteren können auch Messungen der 

Knochenimplantatkontakflächen durchgeführt werden (An und Martin 2003). 

Bei der Herstellung von histologischen Präparaten unterscheidet man zwischen 

entkalkten und unentkalkten Knochenproben. Bei der Entkalkung von 

Knochenproben werden zunächst die Minerale herausgelöst und die Proben 

anschließend in Paraffin eingebettet. Für die Untersuchung von 

Knochenimplantaten und deren Interaktion mit dem Knochengewebe sind jedoch 

unentkalkte Knochenproben notwendig, die aufwendigeren Herstellungstechniken 

bedürfen (Lang 2012). Eine dieser Techniken ist die Trenn-Dünnschliff-Technik 

nach Donath, welche die Herstellung von 5 ï 10 µm dünnen Schliffen ermöglicht . 

Damit können Knochenproben mit Keramik- oder Metallimplantaten und Zähne, 

die ansonsten nicht mit dem Mikrotom schneidbar wären, bearbeitet werden 

(Donath und Breuner 1982). 

Die Knochenproben werden bei dieser Technik nach der Fixation schrittweise in 

Methylmetacrylat (MMA), ein Kunstharz, eingebettet. Anschließend wird der 

auspolymerisierte Kunststoffblock auf einem Objektträger fixiert, mit einer 
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Diamantbandsäge abgetrennt und geschliffen (Lang 2012). 

Für die Färbung von Knochenproben stehen verschiedene Färbemethoden zur 

Verfügung: Hämatoxylin & Eosin, Masson-Goldner-Trichrom, von-Kossa, Giemsa 

oder Toluidinblau. Die Toluidinblau-Färbung ist einfach und standardisiert in der 

Durchführung und ermöglicht eine Differenzierung von Zellen und Gewebe durch 

metachromatische Farbeffekte in unterschiedlichen Blautönen (Lang 2012). 

6.3. REM/EDX -Analysen 

Die Rasterelektronenmikroskopie (REM) ist eine Methode zur hochauflösenden 

Abbildung von Probenoberflächen von medizinischen und biologischen Präparaten. 

Durch eine Elektronenquelle wird ein Primärelektronenstrahl erzeugt, der durch ein 

elektromagnetisches Linsensystem weiter verkleinert und auf der Probenoberfläche 

fokussiert wird (Schmidt 1994). Die dabei entstehenden Signale werden zur 

Bildentstehung genutzt und können von entsprechenden Detektoren registriert 

werden: Sekundärelektronen, Rückstreuelektronen und Röntgenstrahlung. 

Sekundärelektronen sind niederenergetische Elektronen, die aus der obersten 

Schicht der Probe stammen und damit die Topographie der Probe abbilden. 

Rückstreuelektronen sind höherenergetische Elektronen, wobei die Intensität des 

Signals von der Ordnungszahl der Elemente des untersuchten Probenbereichs 

abhängig ist und von Detektoren erkannt wird (Schmidt 1994). Dabei entsteht ein 

Bild aus Grautönen, bei dem sich schwere Elemente (z.B. Magnesium) heller und 

leichte Elemente (z.B. Kohlenstoff) hingegen dunkler darstellen. Die 

energiedispersive Röntgenspektroskopie (EDX) ist ein chemisches 

Analyseverfahren, welches verschiedene Elemente in einem bestimmten 

Probenbereich detektieren kann. Der Primärelektronenstrahl wirft beim Auftreffen 

auf ein Element charakteristische Röntgenstrahlung zurück, die von Detektoren 

registriert werden (Krefting 1994). 
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