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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 „Stress Shielding“, 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. LITERATURÜBERSICHT 

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 „Substantia compacta“, 

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

die Epiphyse an, die sich aus einer dünneren äußeren Knochenschicht, „Substantia 

corticalis“, und einer Schwammstruktur im Inneren, „Substantia spongiosa“, 

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 

„Remodeling“ und das „Modeling“. Bei dem „Remodeling“ 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 „Modeling“ 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 – 2 Wochen zu Granulationsgewebe mit vielen Makrophagen und 

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

verbunden. Nach etwa 4 – 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 „Stress Shielding“ führen 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: 

„bioinerte“, „bioaktive“ und „bioresorbierbare“ Keramiken (Vallet-Regí und 

Salinas 2019). Zu den „bioinerten“ Keramiken zählen 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 

„bioinerte“ 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 können „bioaktive“ 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 „bioaktiven“ 

Keramiken gehören Hydroxyapatit, bioaktive Gläser und Glaskeramiken, die unter 

anderem als knochengewebsaufbauendes Material, Knochenzement oder als 

Beschichtung von metallischen Implantaten klinische Anwendung finden. 

„Bioresorbierbare“ 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 Großteil der „bioaktiven“ und 

„bioresorbierbaren“ Keramiken, die als Knochenersatzstoffe verwendet werden, 

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

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 
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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 – 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 

– 30 GPa) auf, wodurch die Gefahr von „Stress shielding“ 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 → 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 – 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 

μm und 400 μm 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 
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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 Übersichtsaufnahme dem sogenannten „Scoutview“, 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 – 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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Biocompatibility and degradation of the open-pored magnesium scaffolds 

LAE442 and La2 

N. Kleer-Reiter1, S. Julmi2, F. Feichtner1, A.-C. Waselau1, C. Klose2, P. Wriggers3, 

H.J. Maier2, A. Meyer-Lindenberg1 

1 Clinic of Small Animal Surgery and Reproduction, Ludwig-Maximilians-Universität, München, Germany 

2 Institut für Werkstoffkunde (Materials Science), Leibniz Universität Hannover, Garbsen, Germany 

3 Institute of Continuum Mechanics, Leibniz Universität Hannover, Hannover, Germany 

Abstract 

Porous magnesium implants are of particular interest for application as resorbable 

bone substitutes, due to their mechanical strength and a Young's modulus similar to 

bone. The objective of the present study was to compare the biocompatibility, bone 

and tissue ingrowth, and the degradation behaviour of scaffolds made from the 

magnesium alloys LAE442 (n = 40) and Mg-La2 (n = 40) in vivo. For this purpose, 

cylindrical magnesium scaffolds (diameter 4 mm, length 5 mm) with defined, 

interconnecting pores were produced by investment casting and coated with MgF2. 

The scaffolds were inserted into the cancellous part of the greater trochanter ossis 

femoris of rabbits. After implantation periods of 6, 12, 24 and 36 weeks, the bone-

scaffold compounds were evaluated using ex vivo µCT80 images, histological 

examinations and EDX analysis. The La2 scaffolds showed inhomogeneous and 

rapid degradation, with inferior osseointegration as compared to LAE442. For the 

early observation times, no bone and tissue could be observed in the pores of La2. 

Furthermore, the excessive amount of foreign body cells (FBCs) and fibrous 

capsule formation indicates insufficient biocompatibility of the La2 scaffolds. In 

contrast, the LAE442 scaffolds showed slow degradation and better 

osseointegration. Good vascularization, a moderate cellular response, bone and 

osteoid-like bone matrix at all implantation periods were observed in the pores of 

LAE442. In summary, porous LAE442 showed promise as a degradable scaffold 

for bone defect repair, based on its degradation behaviour and biocompatibility. 
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However, further studies are needed to show it would have the necessary 

mechanical properties required over time for weight-bearing bone defects. 

Keywords: magnesium alloy, porous scaffold, µCT, biocompatibility, 

osseointegration 

1. Introduction 

Currently, the treatment of large bone defects caused by trauma, infection or tumour 

constitute a serious medical problem, especially when defects of critical size lack 

the ability to heal and impaired bone healing occurs [1, 2]. Although autografts are 

the gold standard for the treatment of these defects, they are associated with the 

problems of limited availability, additional surgery and postoperative 

complications [3, 4]. For this reason, there is a great demand in orthopaedic surgery 

for alternatives to bone grafts for bone defects. Although the use of porous ceramics 

and polymers as degradable bone substitutes were some of the first implantable 

biomaterials, the use of degradable porous metals has become a focus of research 

in recent years [5-7]. 

Degradable bone substitutes should preferably have an osteoinductive and 

osteoconductive effect, as well as a good long-term biocompatibility and a 

degradation rate adapted to the formation of new bone [4, 5]. For successful 

osseointegration of scaffolds, certain structural properties such as high porosity, 

suitable pore size, and interconnecting pores are of particular importance [4, 8, 9]. 

The pores have a great influence on the immigration and ingrowth of cells and blood 

vessels, as well as for ensuring the nutritive supply to the ingrowing tissue. 

Scaffolds with macropores between 150 and 500 µm proved to be particularly 

advantageous [5, 10, 11]. 

In addition, although it depends on the application and the stabilization technique, 

the bone substitutes should have similar mechanical properties to bone, both in the 

area of the defect and at the attachment to the surrounding bone. Current porous 

bone substitutes made of polymers or ceramics, such as ß-tricalcium phosphate, can 

show good biocompatibility and osseointegration, but have low mechanical 

stability, so they are mainly used to fill smaller defects or are applied as coatings 

[12, 13]. For effective treatment of long tubular bone defects, cylindrical titanium 

mesh cages combined with a bone graft have been used to repair critical size bone 

defects [14, 15]. However, removal of the inserted titanium mesh cage is not 
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possible after it has been surrounded by bone. Therefore, leaving the titanium mesh 

cages in the bone may result in stress shielding, secondary bone absorption and 

fracture [14, 16]. 

The resorbable metal magnesium and its alloys have been investigated in numerous 

studies for orthopaedic use due to the positive properties in context with biomedical 

application [13, 17, 18]. Among these positive properties are a Young's modulus 

similar to bone [16, 17] and a significantly higher mechanical stability compared to 

polymers and ceramics [13]. Furthermore, magnesium is an essential element in the 

body and is involved in many metabolic and enzymatic reactions [19]. However, 

the comparatively rapid degradation and the associated accumulation of hydrogen 

and corrosion products in aqueous solution are the main disadvantages of 

magnesium-based implants [13, 20, 21]. 

So far, most magnesium alloys have only been investigated as solid implants with 

a comparably small surface area available for corrosion. Thus, the interaction with 

the host tissue and the bone to scaffold interface could only be assessed to a limited 

extent. In contrast, open porous implants provide a larger surface area that can 

enhance osseointegration, but also increase the degradation rate. Therefore, these 

scaffolds should consist of slowly degrading magnesium alloys to ensure sufficient 

mechanical stability when used as a bone substitute [7]. In order to control and 

reduce the rapid degradation, the resistance of magnesium alloys can be tailored by 

selecting appropriate alloying elements. Alloys containing the elements aluminium 

(Al), lithium (Li), zinc and rare earths (RE) have proven to be particularly resistant 

[22, 23]. Screws made of the magnesium alloy MgYREZr (MAGNEZIX®) are 

already used in human medicine [24, 25]. 

The magnesium alloy LAE442 contains Li, Al and RE as alloying elements and has 

proven to be very resistant and biocompatible in many in vitro and in vivo studies 

in the form of intramedullary pins, cylindrical solid bodies and screw-plate systems 

[26-31]. The binary alloy Mg-La2 with lanthanum, on the other hand, has only been 

tested in vitro so far and has demonstrated an improved reproducibility by using 

fewer alloy components [32]. In the study by Weizbauer et al., the alloy showed 

good cell compatibility and good material properties for in vivo evaluation [32]. 

In addition, many studies have shown that coatings or surface treatments of 

magnesium implants have a corrosion retarding effect [33, 34]. Coating with MgF2 

showed a significant reduction in magnesium degradation in the initial phase, and 

direct contact to the surrounding bone [35, 36]. Furthermore, better attachment and 



III. Publikationen     33 

 

proliferation of cells could be achieved on MgF2-coated magnesium implants 

compared to uncoated ones [37]. Compared to microarc oxidation and other surface 

treatments, MgF2 coating is a simple and cost-effective method suitable for 

industrial production [38]. 

The production of reproducible, porous magnesium scaffolds can be a challenge, 

since most manufacturing techniques, such as powder metallurgy technology, only 

achieve undefined pore structures [6, 7, 39, 40]. However, with the investment 

casting process it is possible to obtain defined interconnecting pore structures of 

Mg-based scaffolds with a high design flexibility [41]. 

Using this method, porous scaffolds made of the alloys LAE442 and Mg-La2 were 

produced and investigated by Julmi et al. [42]. The in vitro tests showed sufficient 

strength of the scaffolds to withstand the forces in rabbit bone with a compression 

weight-bearing capacity 3.4 times (La2) and 5.6 times (LAE442) higher than the 

expected load [41, 42]. In the in vivo study by Kleer et al. the two magnesium 

scaffolds LAE442 and La2 with defined interconnecting pores and MgF2 coating 

were evaluated using regular radiological and in vivo µCT images over a period of 

36 weeks [43]. In this study, slow degradation behaviour for the LAE442 scaffolds 

and comparatively fast degradation of the La2 scaffolds with higher gas production 

could already be observed. 

The objective of this study was to compare the biocompatibility and the degradation 

mechanisms of the porous magnesium scaffolds made of the alloys LAE442 and 

Mg-La2 using high-resolution µCT80 images, histological examinations and 

SEM/EDX analyses after an implantation period of up to 36 weeks. 

2. Materials and methods 

2.1 Scaffolds 

For the present study, 80 cylindrical scaffolds (ø 4 mm, length 5 mm), each with 

interconnecting pores (max. pore size 500 µm, porosity 41.4%), were produced 

from the magnesium alloys La2 (n = 40; 2 wt.% La) and LAE442 (n = 40; 4 wt.% 

Li, 4 wt.% Al, 2 wt.% rare earths) by investment casting [41]. The scaffolds were 

coated with MgF2 using the conversion coating method (thickness between 450 and 

1250 nm) and sterilized by gamma radiation (> 25 kGy, BBF Sterilisation Service 

GmbH, Kernen, Germany). The production process and the MgF2 coating of the 

scaffolds is described in more detail in the literature [41]. A total of 40 

commercially available, porous ß-tricalcium phosphate implants (Cerasorb® M, 
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Curasan AG, Kleinostheim, Germany; TCP) with the same dimensions (ø 4 mm, 

length 5 mm, total porosity 65%) served as a control group. 

2.2 Animal model 

The animal experiment was approved by the government of Upper Bavaria 

according to the Animal Welfare Act (approval number: 55.2-1-54-2532-181-

2015). A total of 60 mature female Zika rabbits (Asamhof, Kissing, Germany; Ø 

weight: 3.96 ± 0.27 kg, age: > 6 months) were allocated to time groups of 6, 12, 24 

and 36 weeks. For each time group, 10 scaffolds of both magnesium alloys and the 

TCP control group were randomly inserted into the cancellous part of the trochanter 

major ossis femoris of the rabbits. Using a 4 mm drill, an approximately 6 mm deep 

hole was drilled into the cancellous part of the greater trochanter and the scaffolds 

were inserted. The exact course of the surgical procedure, as well as anaesthesia 

and postoperative care, are described elsewhere [43]. After the respective 

implantation periods, the animals were sedated with ketamine (15 mg/kg, 

Anesektin®, Albrecht GmbH, Aulendorf, Germany) and medetomidine (0.25 

mg/kg, Dorbene vet®, Zoetis Deutschland GmbH, Berlin, Germany), and 

euthanized by intravenous application of pentobarbital (182.3 mg/kg, Narkodorm®, 

CP-Pharma GmbH, Burgdorf, Germany) for the ex vivo examinations. 

2.3 Ex vivo µCT 

Both femora were explanted, and all soft tissue was removed to harvest the 

implantation sites with a diamond band saw (Cut-grinder, patho-service GmbH, 

Oststeinbek, Germany). For the following investigations, the bone-scaffold 

compounds were fixed in a 4% formaldehyde solution for at least 14 days and 

positioned upright in plastic tubes fixed with foam sponges. Subsequently, ex vivo 

µCT scans of the bone-scaffold compounds were performed with a µCT80 (Scanco 

Medical AG, Brüttisellen, Switzerland). The scan settings were: 600 ms, 70 kVp 

and 114 µA with a resolution of 10 µm. The scaffolds were manually contoured in 

the original scans and reoriented (Software µCT Evaluation Program V6.6, Scanco 

Medical, Zurich, Switzerland) to improve the comparability as the cross-sections 

allowed better assessment of the scaffolds with their immediate surroundings. In 

order to determine the degradation of the magnesium scaffolds, scans were 

performed before implantation with the same scan settings and compared with the 

ex vivo scans. 
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2.3.1 Semi-quantitative analysis 

A semi-quantitative scoring system modified according to Lalk et al. was used to 

evaluate the µCT80 images of all scaffolds [44]. The parameters scaffold 

degradation and scaffold shape, as well as the parameters gas within and in the 

direct surroundings of the scaffolds were evaluated. In addition, the structure of the 

surrounding cancellous bone was assessed in two areas of the scaffolds (upper and 

lower half of the scaffold). The integration of scaffold into bone (bone-to-scaffold 

contact) was evaluated on 10 cross-sections (5 pore and 5 strut levels each; cf. Fig. 

1a). Based on these cross-sections, the bone within the scaffolds was evaluated in 

an outer and an inner ring (Fig. 1b). For the TCP control group, the parameters 

degradation and scaffold shape were not examined due to different material 

properties. Score values ranged from 0 for physiological/original to 4 for clearly 

altered (Table 1). 

 

Fig.1 (a) geometry of the scaffolds featuring 5 pores and 5 struts and (b) cross 

section with outer and inner ring for semi-quantitative analysis; (c) basic contour 

and (d) extended contour for quantitative analysis of µCT80 scans 
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2.3.2 Quantitative analysis 

A threshold (LAE442 160, La2 186, TCP 360) was determined for each material 

group and applied for the subsequent evaluations. In order to calculate the volume, 

density and surface area of the scaffolds after the respective implantation period of 

6, 12, 24 or 36 weeks, the residual scaffolds in the reoriented scans were manually 

contoured by excluding the ingrown bone (basic contour; Fig. 1c). This analysis 

was also performed for the magnesium scaffolds before implantation to obtain the 

baseline values. 

In order to determine the amount of bone inside the scaffolds, an extended contour 

was created based on the exact scaffold rims (Fig. 1d). Therefore, the difference 

between the extended and the basic contour was defined as ingrown bone. 

A total of seven scaffolds per material and time group were quantitatively 

investigated. The analyses were performed using µCT80 scans if scaffold material 

could be detected and contoured. Otherwise, the scans were assessed descriptively. 

2.4 Histological examination 

The bone-scaffold compounds were removed from the 4% buffered formaldehyde 

solution and were dehydrated in a series of increasingly concentrated alcohol 

solutions, ending in 100%. Subsequently, xylene served as the intermedium before 

the samples were embedded in a plastic resin based on methyl methacrylate 

(Technovit® 9100, Heraeus Kulzer, Wehrheim, Germany). Using the cutting and 

grinding technique according to Donath, cross-sections of 70 µm thickness were 

produced [45]. A central cross-section (level with pores not struts) of each bone-

scaffold compound was then stained with toluidine blue O (Waldeck, Münster, 

Germany) [46]. The histological examinations were performed using a Zeiss Axio 

Imager 2 microscope (Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, Germany) and Zeiss 

ZEN2 software (Carl Zeiss Microscopy, Jena, Germany). The samples were 

assessed semi-quantitatively using a scoring system, whereby score values between 

0 and 3 were assigned for all parameters (Table 2). 
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Table 2 

Scoring system for the histological evaluation of the bone-scaffold compound cross-sections 

Parameters Score 0 Score 1 Score 2 Score 3 

Scaffold material 0% 1 - 25% 26 - 50% > 50% 

Cracks 

Gas within/adjacent 

Bone resorption 

Bone 0% 1 - 10% 11 - 25% > 25% 

Non-mineralized bone matrix 

Granulation tissue 

Fibrous capsule none mild moderate severe 

Fibrous cells (tissue) none few moderate many 

Vascularization (blood vessels) 

Macrophages none few moderate many 

FBCs 

Lymphocytes 

Neutrophil granulocytes 

 

At 25x magnification, a circle with a 4 mm diameter was placed around the 

scaffolds and the amount of scaffold material (total/cracked), bone, non-

mineralized bone matrix, granulation tissue and gas were examined (Fig. 2). 

Furthermore, the parameters resorption of bone and fibrous capsule formation in 

the immediate vicinity of the scaffolds were assessed. For the evaluation of gas 

bubbles, the presence of thin fibrocyte borders was investigated to distinguish 

between bubbles formed in vivo by degradation and those formed by the preparation 

process. 

Blood vessels and cells (fibrocytes, macrophages, FBCs, neutrophil granulocytes 

and lymphocytes) were examined at 100x magnification in four areas: within a 

central, medial and peripheral ring in the scaffold, and direct scaffold vicinity (Fig. 

2). 
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Fig. 2 Histological image of scaffold 

cross-section; evaluation at 25x 

magnification, subdivided in two areas: 

inside and outside black circle (4 mm); 

evaluation at 100x magnification, 

subdivided in four areas: central ring 

(I), medial ring (II) and peripheral ring 

(III), and direct scaffold vicinity (IV) 

 

 

 

2.5 SEM/EDX 

The in vitro and ex vivo degradation behaviour of the two scaffolds LAE442 and 

La2 was already comparatively investigated using scanning electron microscopy 

(SEM) and energy dispersive X-ray spectroscopy analysis (EDX) in an earlier study 

[2]. Based on these results and the histological results from the present study, 

selected SEM and EDX analyses were performed with a SUPRA 55 VP (Carl Zeiss 

AG, Oberkochen, Germany) to investigate areas of special interest (degradation 

layer, MgF2 coating, bone-to-scaffold contact, cell clusters). An acceleration 

voltage of 15 kV and a working distance of 20 - 25 mm for the overview images 

and 7.8 - 9.8 mm for the close-up images were used. Carbon and oxygen were 

excluded, as it is difficult to quantify their amount by EDX analysis. 

 

2.6 Statistics 

The data were statistically evaluated using SPSS Statistics 25.0. Since the data were 

not normally distributed, Kruskal-Wallis tests were used for the evaluation and a 

pairwise comparison was performed with subsequent single-functional ANOVA. 

Subsequently, adjustments were made using the Bonferroni correction. Quantitative 

data on the degradation of the magnesium scaffolds were investigated using the 

Mann-Whitney U-Test. In all analyses, a value of p < 0.05 was considered 

significant. 
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3. Results 

3.1 Ex vivo µCT 

3.1.1 Semi-quantitative µCT80 evaluations 

Using µCT80 images, the exact degradation behaviour of the scaffolds as well as 

the ingrowth of bone into the scaffolds were assessed (Fig. 3). 

The LAE442 scaffolds showed an overall very slow and homogeneous degradation. 

After 6 and 12 weeks, only a thin degradation layer (score 1) was detected at the 

edge of the scaffolds. The scaffold shape remained unchanged (score 1) after 6 

weeks and only slight surface changes (score 1) occurred after 12 weeks of 

implantation. After 24 and 36 weeks, all LAE442 (with one exception, week 24, 

score 1) showed a clearly recognizable degradation layer with small, detached parts 

of the scaffolds (score 2).  

 

 
Fig. 3 μCT80 images of cross-sections; progression of degradation of the scaffolds 

after implantation periods of 6, 12, 24 or 36 weeks; (a – d) LAE442, (e – h) La2 

and (i – l) TCP 
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Bright inhomogeneous areas could be observed after 6 weeks on the LAE442 

scaffolds (Fig. 4a), which increased strongly in size and number until week 36. In 

contrast, the La2 scaffolds showed rapid and inhomogeneous degradation. After 6 

weeks, a clear degradation layer (score 2) was visible with detachment of increased 

small and occasionally large scaffold particles (score 2 and 3). A single La2 scaffold 

was already completely degraded (score 4). More than 50% of the La2 scaffolds 

were degraded after 12 weeks (score 3; with one exception, score 2), and large 

portions of the scaffolds were separated (score 3). From 24 weeks onwards, all La2 

scaffolds (with one exception, week 24, score 3) were completely degraded and the 

shape of the scaffold was no longer recognizable (score 4). Overall, the La2 

scaffolds showed significantly faster degradation and loss of shape in all week 

groups compared to the LAE442 scaffolds (p < 0.001). 

In contrast to the TCP control group, accumulation of gas could be detected in the 

scaffolds made from the two magnesium alloys. The highest accumulation of gas 

was found in La2 after 12 weeks. More than 50% of the internal space (pores) was 

filled with gas and more than 50% of the direct surface was surrounded by gas. 

Subsequently, at week 24 only small amounts of gas were observed and at week 36 

no gas was found. In contrast, LAE442 showed a relatively constant gas 

accumulation directly around the scaffolds, which covered at least 25% and 

sometimes more than 50% of the surface, over all observation times. Within the 

LAE442 scaffolds, more than 25% and up to 50% of the interstices were filled at 

the early implantation points, and mainly small gas bubbles were observed at the 

later implantation points. 

 

Fig. 4 µCT80 images: (a) LAE442 scaffold 36 weeks after implantation, arrow: 

bright appearing deposits (Ca/P) on scaffold surface; (b) La2 scaffold 6 weeks after 

implantation, star: narrow-meshed bone trabeculae 
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In all time groups, bone in the vicinity of the LAE442 scaffolds mainly showed a 

mixture of thick and thin trabeculae, which was more pronounced in the upper half 

of the scaffolds near the drill hole (Fig. 5a). In the lower part near the medullary 

canal, thin, narrow-meshed bone trabeculae and occasionally only small bone 

particles could be observed around the LAE442 scaffolds. The structure of the 

cancellous bone around the La2 scaffolds was very inhomogeneous. In all week 

groups, often only very small bone fragments and in some cases a mixture of mostly 

thin and thick trabeculae occurred (Fig. 5a). In some cases of the 6 - and 36 - weeks 

group, no bone was found in the vicinity of the La2 scaffolds. An increased 

occurrence of thin, narrow-meshed bone trabeculae was observed after 12 and 24 

weeks (Fig. 5b). The TCP control group showed mainly a widely cross-linked, 

spongy bone and occasionally a mixture of thick and thin trabeculae in all time 

groups (Fig. 5a). 

For the parameter “integration of scaffold into bone”, LAE442 showed an average 

of one direct contact per cross-section at all observation times, with a slight increase 

after 36 weeks. Although several bone trabeculae and in some cases large bone 

bridges occurred around most of the LAE442 scaffolds, these did not have direct 

contact to the scaffold but were separated by narrow gaps. However, isolated 

LAE442 scaffold areas also showed larger distances to the surrounding cancellous 

bone (Fig. 5b). The La2 scaffolds also showed on average one direct contact per 

cross-section after 6 and 12 weeks. Compared to LAE442, the distances between 

the surrounding cancellous bone and the La2 scaffolds were considerably larger. In 

the La2 week group 24 and 36, increased contact between a few bone trabeculae 

and the degraded scaffold residues could be detected (Fig. 5b). The TCP implants 

showed close contact to the cancellous bone through several bone trabeculae 

punctuated with isolated gaps at all observation times (Fig. 5b). 

For the parameter “bone in the scaffold”, about 2 - 5% bone was observed in the 

LAE442 scaffolds after 6 weeks in 5/10 scaffolds in the outer ring and about 1% 

bone in 3/10 scaffolds in the inner ring (Fig. 5c and d). In the remaining LAE442 

scaffolds, no bone could be found after 6 weeks. At the subsequent implantation 

points, bone ingrowth in the pores became increasingly inhomogeneous, with the 

majority showing no bone or isolated small bone fragments in the outer area. 

However, in a few samples up to 10% bone within the pores of the LAE442 

scaffolds could be observed. In comparison, no bone within the pores could be 

detected after 6 and 12 weeks in the La2 scaffolds. After 24 and 36 weeks, about 2 
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- 5% bone in the outer area between the degraded scaffold residues could be 

observed. In the inner area, small bone trabeculae occurred only in single cases after 

24 weeks of implantation. After 36 weeks, no bone was visible in the centre (Fig. 

5c and d). The TCP implants showed the best values within the pores after 6 and 12 

weeks, with an average of about 6 - 10% bone in the outer ring and 2 - 5% in the 

inner ring. After 24 and 36 weeks, TCP had over 10% bone in the outer ring and 

about 6 - 10% in the inner ring (Fig. 5c and d). Within the TCP implants, 

significantly more bone was found at all observation times than in the magnesium 

scaffolds (p < 0.001). LAE442 showed significantly more bone in the outer ring 

after 6 and 12 weeks (p < 0.001) in comparison to La2. At the original implantation 

site of La2, significantly more bone was observed after 24 and 36 weeks (p < 0.001) 

as compared to LAE442. 

 

Fig. 5 Semi-quantitative analysis of the µCT80 scans showing the parameters after 

the implantation periods of 6, 12, 24 and 36 weeks: (a) structure of surrounding 

bone, (b) scaffold integration into bone, (c) bone in outer ring and (d) bone in inner 

ring; score values ranged from 0 for physiological/original to 4 for clearly altered 

(Table1) 
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2.1.2 Quantitative µCT80 evaluation 

Due to the almost complete degradation of the La2 scaffolds after 24 and 36 weeks, 

the quantitative evaluations for these scaffolds could only be performed for the 

observation times 6 and 12 weeks. 

Continuous and slow degradation of the scaffolds was observed in the LAE442 

group, which was accompanied by a volume loss of 7.46% (2.7 mm3) by week 36. 

In comparison, a volume loss of 62.72% (22 mm3) with inhomogeneous 

degradation behaviour could already be observed in the La2 scaffolds after 12 

weeks. The LAE442 scaffolds showed significantly more volume (p = 0.001) as 

compared to La2 at week 6 and 12. In terms of density, the LAE442 scaffolds 

showed a slight increase at all observation times as compared to their original 

density. A similar increase in density was observed in the La2 scaffolds after 6 and 

12 weeks (Fig. 6a and b). 

Analysis of the ingrown bone of LAE442 after 6 weeks revealed an average of 0.55 

mm3 bone-like fractions in the pores of the scaffolds. After 12 and 24 weeks, the 

proportion of bone in the pores decreased, and at 36 weeks an average of 0.36 mm3 

bone-like fractions within the pores could be observed (Fig. 6c). In the La2 scaffold, 

bone-like fractions averaging 0.05 mm3 after 6 weeks and small bone fragments 

averaging 0.19 mm3 after 12 weeks were observed in the outermost region of the 

already severely degraded scaffold sections (Fig. 6c). In the TCP control group, 

many small bone trabeculae between the implant residues (average 24.29 mm3 

bone) could be detected after 6 weeks. At all subsequent observation times, fewer 

but thicker bone trabeculae (average 18.64 mm3 bone) occurred, which enclosed 

the remaining implant parts. 
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Fig. 6 Quantitative µCT80 

evaluation of magnesium 

scaffolds LAE442 and La2: 

(a) scaffold volume; (b) 

scaffold density, (c) bone 

within the scaffold pores; 

(La2 scaffolds after 24 and 

36 weeks were non-

evaluable) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

3.2 Histological examination 

In the evaluation of the central cross-section, the La2 scaffolds showed rapid 

degradation with significantly less scaffold material (p < 0.001) after 24 and 36 

weeks as compared to LAE442 (Fig. 7a - h). In contrast, the LAE442 scaffolds 

remained relatively constant with respect to the amount of material and only 

showed an increasing amount of "cracked" degradation layer until week 36. 
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Fig. 7 Histological cross sections of LAE442, La2 and TCP, toluidine blue: (a – d) 

LAE442, (e – h) La2 and (i – l) TCP; B = bone, G = gas, O = osteoid-like non-

mineralized bone matrix, S = scaffold material (magnesium), I = implant material 

(TCP), FC = fibrous capsule, D = debris, C = cell cluster 

 

Until week 12, LAE442 showed more bone within the scaffolds in the central cross-

section as compared to La2. After 24 weeks, more bone in the form of thin bone 

trabecula between the La2 residues was observed as compared to LAE442. These 

bone trabeculae decreased again after 36 weeks in the area of the original scaffold 

localization of La2 (Fig. 8b). 

LAE442 in particular showed an increasing amount of poorly mineralized, osteoid-

like bone matrix within the scaffold pores of more than 25% by week 24, with an 

increasing number of empty osteocyte lacunae over time. Between the remains of 

the La2 scaffolds, poorly mineralized bone matrix was also observed after 24 and 

36 weeks (Fig. 8c). 

After 6 and 12 weeks, granulation tissue was rarely present in La2 and only in the 

peripheral area of these scaffolds. The La2 scaffolds showed a strong accumulation 

of gas within the scaffolds. From week 24 onwards, a small accumulation of gas 

and more granulation tissue between the scaffold residues of La2 were observed. 

No gas could be detected in La2 after 36 weeks (Fig. 8a and d). Within the LAE442 

scaffolds, the low to moderate gas accumulation as well as the amount of 
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granulation tissue (< 10%), which was also found in the scaffold centre, decreased 

slightly over the observation period (Fig. 8a and d). After 24 and 36 weeks, LAE442 

showed significantly less granulation tissue (p < 0.001) and after 36 weeks 

significantly more gas (p < 0.001) compared to the La2 scaffolds. In the TCP 

control group, no gas in and around the scaffolds and more than 25% granulation 

tissue within the implants could be observed at all time groups (Fig. 8a and d). 

 

Fig. 8 Results of the histological evaluation (25x magnification) within the scaffold 

(4 mm diameter circle): (a) gas, (b) bone, (c) non-mineralized bone matrix, (d) 

granulation tissue 

 

After 6 and 12 weeks, half of the La2 cross sections were surrounded by up to 50% 

by gas and in the other half over 50% of the implant surface was surrounded by gas. 

In two cases, after 24 weeks up to 25% of the remaining scaffold material was still 

covered by gas and after 36 weeks no gas was found around the La2 residues. In 

the LAE442 scaffolds, the gas accumulation in the direct vicinity of the scaffold 

remained relatively constant at all observation times between 25% - 50% (score 2) 

and over 50% (score 3) with a maximum after 24 weeks. 

Direct bone-to-scaffold contact was observed only in single LAE442 cross-sections 

at several sites. In the majority of the LAE442 scaffolds, a connection between the 

scaffold material and the surrounding bone could be demonstrated via a poorly 

mineralized bone matrix (Fig 9a). The proportion of the poorly mineralized bone 
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substance surrounding the scaffold surface increased significantly over time. In 

La2, direct contact between the scaffold and the surrounding bone by isolated bone 

trabeculae was observed in individual cases after 6 and 12 weeks. Otherwise, strong 

resorption of the surrounding cancellous bone was visible. After 24 and 36 weeks, 

the remaining La2 scaffold residues were directly enclosed by bone. 

 

Fig. 9 Histological images, toluidine blue: (a, b) LAE442 after 6 weeks, (c) LAE442 

after 24 weeks, (d, e) La2 after 12 weeks and (f) La2 after 36 weeks; S = scaffold, 

SD = scaffold debris, DL = degradation layer with cracks, B = bone, TB = trabecular 

bone, G = gas, GT = granulation tissue, OLB = osteoid-like bone matrix, FC = 

fibrous capsule, FT = fibrous tissue, C = cell cluster (macrophages and FBCs; 

marked with white dotted line), MΦ = macrophages (marked with black brace), 

black arrows = blood vessels 

 

A fibrous capsule formation around the scaffolds was observed in La2 in varying 

degrees after 6 and 12 weeks (Fig. 9d and 10a). In addition, a strong network of thin 

trabeculae formed behind and between the fibrous tissue at some distance from the 

scaffolds (Fig. 9e). In comparison, only a moderate number of fibrocytes in the 

granulation tissue could be detected in LAE442 (Fig. 10a). 

In the LAE442 scaffolds, a moderate number of blood vessels was found after 6 

and 12 weeks (Fig. 9b and 10b), with slightly fewer blood vessels in the centre of 

the scaffolds as compared to the peripheral area. Subsequently, after 24 and 36 

weeks, the number of blood vessels decreased and only a few were present within 

the scaffolds (Fig. 9c and 10b). In the La2 scaffolds, no or only isolated blood 

vessels could be observed in the marginal area of the scaffolds after 6 and 12 weeks 

of implantation. After 24 and 36 weeks, few blood vessels appeared between the 
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La2 residues. TCP showed a moderate number of blood vessels within the implant 

residues in all time groups (Fig. 10b). 

LAE442 demonstrated an overall increasing but moderate number of macrophages 

and a few FBCs in and around the scaffolds over the entire observation period. In 

La2, no macrophages and FBCs were observed in the central or middle area of the 

scaffolds after 6 and 12 weeks. However, an increasing number of macrophages 

and FBCs occurred in the immediate vicinity of the La2 scaffolds (Fig. 10c and d). 

From week 24 onwards, a strong accumulation of macrophages and FBCs was 

observed in the centre of the original scaffold localization (Fig 9f). The TCP control 

group showed no foreign body reaction (macrophages and FBCs) and had sporadic 

neutrophil granulocytes. Overall, no signs of an inflammatory reaction could be 

observed in any material group. 

 

Fig. 10 Results of the histological evaluation (100x magnification) within the 

scaffold: (a) fibrous cells, (b) blood vessels, (c) macrophages, (d) FBCs in the 

scaffold 

 

3.3 SEM/EDX 

The SEM images of LAE442 revealed a darker degradation layer with increasing 

extent over time with an accumulation of calcium and phosphorus [2]. In some 

places the degradation layer had a double-layered structure with a bright outer and 
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a darker underlying part (Fig. 11a and b). Comparing these two layers, the darker 

layer had a higher magnesium content and the brighter layer had a higher calcium 

and phosphorus content (Table 3). On the scaffold surface of LAE442, fluorine, a 

component of the MgF2 coating, could be detected to varying extents depending on 

localization and implantation period. A general decrease could be observed to 0.8 

wt.% fluorine after 36 weeks. Furthermore, the contact between the scaffold 

material of LAE442 and the surrounding bone was often observed via an 

intermediate matrix with calcium and phosphorus as the main components (Table 

3). This scaffold-matrix-bone connection was increasingly observed in the 

implantation periods of 24 and 36 weeks (Fig. 11 c and d). 

 

 

Fig. 11 SEM and histological images: (a, b) SEM images of LAE442 after 24 

weeks, degradation layer, double-layered structure with bright outer (1) and darker 

underlying (2) part; (c) LAE442 after 36 weeks (d) magnification: intermediate 

matrix (4) as contact between bone (3) and scaffold (5); (e) La2 after 36 weeks: 

large cell clusters (macrophages and FBCs), (f) magnification: roundish structures 

with bright particles; positions (1 – 6) marked in (b), (b) and (f) indicate the 

locations of the EDX analyses presented in Table 3  
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In the La2 scaffolds, the scaffold material and the strongly increasing degradation 

layer could be identified in the SEM images only until 12 weeks after implantation. 

Thereby fluorine was detected on the scaffold surface with 22.8 wt.% after 6 weeks 

and 1.6 wt.% after 12 weeks. From week 24 on, small degraded scaffold particles, 

as well as bone and clusters of small, roundish structures (identified on the 

histological sections as cell clusters of macrophages and FBCs) could be observed 

in the original implantation area using SEM images (Fig. 11e and f). Within the 

described cell clusters, the EDX analysis of a La2 cross-section after 36 weeks 

showed a strong accumulation of lanthanum of up to 67.3 wt.% (Table 3). 

Table 3 

EDX data for LAE442 and La2 scaffolds: LAE442 after 24 weeks, degradation 

layer, dark part (position 1) and bright part (position 2); LAE442 after 36 weeks, 

bone-to-scaffold contact, bone (position 3), intermediate matrix (position 4), 

scaffold (position 5); La2 after 36 weeks, cell clusters, within a cell (position 6); 

Positions 1 to 6 are marked in Fig. 10 
 

 Concentration in wt.% 

 LAE442 24 weeks LAE442 36 weeks La2 36 weeks 

Element 1 2 3 4 5 6 

Mg 72.7 32.0 7.8 23.1 89.2 1.0 

Al 12.9 4.5 0.7 2.6 3.4 1.6 

La 0.2    0.6 67.3 

Ce 1.3 2.0   1.1  

Si 0.3 0.2 0.8 0.2 0.5  

P 3.8 17.7 26.3 17.6 1.6 18.7 

Ca 6.8 41.4 62.4 53.9 3.0 9.2 

Na 1.1 2.2 1.6 2.5   

S 0.1  0.4  0.6 1.1 

K      0.2 

Fe      1.0 

Mn 0.4      

Cl 0.4   0.2   
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4. Discussion 

The objective of the present study was to compare the biocompatibility, the 

ingrowth of the surrounding tissue and the degradation behaviour of the magnesium 

scaffolds La2 and LAE442 with defined interconnecting pores in vivo. 

Commercially available porous ß-tricalcium phosphate (TCP) implants of the same 

dimensions served as a control group. So far, the alloy LAE442 has been 

investigated in many in vivo studies only as solid implants, such as intramedullary 

pins or screws [27-29]. The binary alloy Mg-La2 exhibited good properties in vitro, 

allowing the investigation of this alloy in vivo [32]. Previous investigations focused 

mainly on magnesium scaffolds with a random and irregular pore distribution [7, 

33, 40, 44, 47]. In order to increase the reproducibility and stability of the implants, 

magnesium scaffolds with defined pore structures were developed for this study. In 

vitro investigations by Julmi et al. showed sufficient stability of the open-pored 

magnesium scaffolds LAE442 and La2 to withstand the forces occurring in the 

rabbit bone [41]. In the study by Kleer et al., these two alloys LAE442 and Mg-La2 

were examined in vivo in the form of open-pored magnesium scaffolds in the rabbit 

model by means of clinical, radiological and µCT analyses, and LAE442 in 

particular showed a slow and homogenous degradation [43]. In the present in vivo 

study, each bone-scaffold compound was examined in more detail after the 

respective observation time of 6, 12, 24 or 36 weeks using high-resolution µCT80 

scans. In addition, histological examinations were conducted to assess 

biocompatibility and EDX analyses were performed on cross-sections to evaluate 

the distribution of elements in areas of special interest. 

Using ex vivo µCT80 scans, the degradation of the scaffolds could be assessed in 

higher resolution compared to the in vivo µCT images of the study by Kleer et al. 

[43]. The ex vivo scans revealed the degradation layer and bright deposits on the 

scaffolds. These bright deposits were probably the accumulation of calcium and 

phosphorus, as verified in the EDX analyses of the LAE442 scaffolds. In the µCT80 

images of LAE442 fine gaps were often visible between the surrounding bone 

trabeculae and the scaffold, which could not be detected in the in vivo investigations 

by Kleer et al. [43]. Using the histological sections these apparent gaps could be 

determined as an osteoid-like bone matrix. As described in other studies, this was a 

poorly mineralized bone matrix and therefore did not appear bone dense in the 

µCT80 images [33, 48]. As a result, less frequent direct bone-to-scaffold contacts 
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were evaluated for LAE442 in the present study compared to the study by Kleer et 

al. [43]. As in the in vivo study [43], one direct bone-to-scaffold contact per cross-

section was observed on average for the La2 scaffolds. In most cases, one thick 

bone trabecula grew from the periphery directly to the La2 scaffolds with otherwise 

large gaps to the surrounding cancellous bone. This observation of inhomogeneous 

integration also occurred in the study by Lalk et al. on porous AX30 magnesium 

scaffolds with CaP-coating. Many of the scaffolds had completely lost contact with 

the surrounding cancellous bone and exhibited wide gaps [33]. 

In the µCT80 images, isolated bone dense islands within the pores of the LAE442 

scaffolds were observed, most of which had no direct contact to the scaffold 

material. This phenomenon of isolated bone islands was also observed by Lalk et 

al. within the pores of the MgF2-coated AX30 scaffolds. These bony islands were 

surrounded by poorly mineralized bone matrix which did not appear bone dense in 

µCT80 [33]. The presence of poorly mineralized bone matrix could be confirmed 

in the present study using the histological sections. 

In assessing the structure of the surrounding bone, TCP mainly showed a 

physiological wide-meshed bone structure, as also observed in the control group 

"empty drill holes" after 12 and 24 weeks in the study by Lalk et al. [33]. This wide-

meshed bone could only be observed after 24 weeks around the AX30 MgF2-coated 

scaffolds and only in half of the CaP-coated scaffolds [33]. The remaining CaP-

coated scaffolds showed only a narrow-meshed bone structure at 24 weeks [33], 

which could also be observed within a certain range around the La2 scaffolds after 

6 and 12 weeks. In comparison, the LAE442 scaffolds in the present study exhibited 

a better bone structure in the immediate vicinity with mostly a mixture of thin and 

thick trabeculae and only a few large gaps. 

µCT80 images of the bone-scaffold compounds showed, accumulation of gas 

within and directly around the magnesium scaffolds, but not in the TCP control 

group. During the degradation of magnesium, hydrogen is formed, which 

accumulates if it cannot be sufficiently absorbed or removed by the surrounding 

tissue and blood vessels [13, 20]. However, in the in vivo study by Kleer et al. and 

in other studies, the accumulation of gas inside the bone had no clinical effects such 

as lameness or signs of pain on the animals [43, 49, 50]. 

The histological evaluation of implants is one of the most important methods for 

assessing their biocompatibility [51]. In the present study, as well as in many other 

studies [44, 52, 53], parameters such as newly formed bone and osteoid, the amount 
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of blood vessels and fibrous tissue, as well as inflammatory reactions and foreign 

body reactions (particularly evident in the presence of macrophages and FBCs) 

were examined. 

In addition, the evaluation of the scaffold material in the present histological 

examination revealed "cracks" in the degradation layer of the LAE442 scaffolds to 

an increasing extent over the implantation periods. Ullmann et al. microscopically 

observed cracks on the implant surface of LAE442 pins after an implantation period 

of 6 months [30]. In the study by Rössig et al., cracks in the degradation layer of 

the LAE442 implants in the sheep model were visible in the histological sections 

after 24 weeks [54]. As early as 1900, while investigating Mg implants for vascular 

surgery, Payr reported a rough surface on the implants after 24 hours and many 

furrows and cracks in the implants after 3 to 4 days up to the complete dissolution 

of the metal [55]. However, the "cracks" in the present study could also be artefacts 

formed in the more unstable degradation layer during the preparation of the 

histological samples. In the study by Kraus et al., cracks in the oxide layer of Fe-

based implants were attributed to dehydration during sample preparation [56]. 

Subsequent investigations are necessary to clarify this phenomenon and the 

possible impact on the stability of the scaffolds. 

More bone within the scaffolds was found in LAE442 compared to La2 by week 

12. Small, thin bone trabeculae were detected after 24 weeks in the original scaffold 

localization of La2, after only residuals of the scaffolds and hardly any gas 

remained. This phenomenon of regeneration of the surrounding bone was also 

observed in the study by Kraus et al. after almost complete degradation of ZX50 

implants and thus decreasing gas formation [57]. 

In the present study, an increasing amount of poorly mineralized, osteoid-like bone 

matrix was found over the implantation periods, especially within the pores of the 

LAE442 scaffolds. A few pores of LAE442 were completely filled with this poorly 

mineralized bone matrix. The study by Lalk et al. also revealed unusually wide 

osteoid formations of up to 220 µm in the area of porous AX30 magnesium 

scaffolds [33]. To a lesser extent, this was also observed in the original scaffold 

localization of the La2 scaffolds after 24 and 36 weeks in the form of thin, poorly 

mineralized trabeculae. Significantly more osteoid compared to the control group 

was also found in the study by Witte et al. in the peri-implant area around the porous 

AZ91D scaffolds [40]. Besides other factors, the fluoride in the coating could lead 

to increased osteoid formation by stimulating osteoblastic activity and delay the 
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mineralisation of new bone. This mechanism was described by Mousny et al. after 

oral application of fluoride in a mouse model [48]. Furthermore, there is a 

controversial discussion in the literature about whether aluminium, which is a 

component of the LAE442 alloy, has a negative influence on mineralisation and 

delays this process [58-60]. The exact mechanisms of incomplete mineralization 

could not be conclusively clarified in this study. However, it appears to be a 

multifactorial process, since the osteoid-like bone matrix was present in both 

magnesium alloys to a different extent. 

Within the pores of LAE442 scaffolds, a moderate number of blood vessels could 

be detected histologically in the early time groups (6 and 12 weeks), as well as 

within the TCP implants at all implantation times. In contrast, no blood vessels were 

found within the La2 scaffolds after 6 and 12 weeks and subsequently (24 and 36 

weeks), as with the LAE442 scaffolds, only a few blood vessels were observed. 

Vascularisation in the area of the bone graft substitutes is of critical importance for 

osseointegration [9]. In the study by Cheng et al., the 400-PMg scaffolds with the 

larger pores in a rabbit model showed higher vascularisation compared to the 

smaller pore size, which could be the reason for the increased bone formation [47]. 

Overall, the TCP control group showed the best vascularization and 

osseointegration in the present study, as well as the largest amount of ingrown bone 

compared to both magnesium scaffolds. However, the mechanical properties such 

as the stability of ß-TCP are not sufficient for the application in weight-bearing 

bone defects [12]. 

The presence of macrophages and FBCs, as well as the formation of granulation 

tissue, is considered to be a normal response to implanted degradable biomaterials 

[4]. In the long-term study by Angrisani et al., investigating intramedullary 

LAE442 pins in a rabbit model, the presence of macrophages and giant cells for 

removal of corrosion products of the LAE442 pins was assessed as good cellular 

compatibility [26]. Therefore, the mild to moderate presence of macrophages and 

FBCs in the LAE442 scaffolds is considered as a normal reaction to the biomaterial 

during the degradation process and indicates good biocompatibility. In comparison, 

no or hardly any granulation tissue and thus no cells were detected due to gas within 

the pores of the La2 scaffolds after 6 and 12 weeks. Subsequently, a very strong 

accumulation of macrophages and FBCs was observed in the original scaffold 

localization of the La2 scaffolds after 24 and 36 weeks, partially surrounded by 

fibrous tissue. Only a moderate number of fibrocytes occurred in the granulation 



III. Publikationen     56 

 

tissue of the LAE442 scaffolds, but there was no capsule formation. In comparison, 

the La2 scaffolds in the present study showed an overly rapid degradation, 

associated with a distinct fibrous capsule formation after 6 and 12 weeks. This 

formation of a fibrous capsule around a biomaterial is induced by the body to protect 

the surrounding host tissue [4]. Furthermore, in the present study, the increased 

accumulation of gas around the La2 scaffolds may also have influenced the extent 

of capsule formation. According to the study by Nuss et al., the combination of a 

thick fibrous capsule and a high number of macrophages and FBCs indicates 

insufficient biocompatibility [4], as can be assumed for the La2 scaffolds. 

In addition, the EDX analysis in the area of these cell clusters (macrophages and 

FBCs), which were observed in La2 scaffolds after 36 weeks, showed an increased 

concentration of lanthanum of up to 67.3 wt.%. Free lanthanides have an affinity to 

accumulate in the bone due to their similar physicochemical properties to calcium 

[61]. A progressive loss of membrane integrity in macrophages was observed in the 

in vitro study by Southwick et al. after exposure to lanthanum [62]. Feyerabend et 

al. reported a reduction in cell viability of the macrophage cell line RAW 264.7 

after a lanthanum exposure time of 24 h [63]. Thus, the large clusters of 

macrophages and FBCs in the original scaffold localization of La2 could probably 

be associated with apoptosis of these cells due to the lanthanum accumulation. 

Furthermore, the MgF2 coating was investigated by means of EDX analysis. In the 

present study, about 2/3 of the original fluoride disappeared from the scaffold 

surface after 6 weeks and hardly any fluoride could be detected after 12 weeks. In 

contrast, Witte et al. described less than 1 wt.% fluoride on the implant surface after 

only 4 weeks and thus a complete disappearance of the initial MgF2 coating 

(thickness 150 – 200 µm) on the LAE442 implants [29]. Despite the same alloy and 

coating manufacturing process, fluoride lasted longer in the present study than by 

Witte et al., although the initial coating was much thinner. Subsequent studies with 

more frequent investigation time points would be necessary to accurately evaluate 

the reduction of corrosion provided by the MgF2 coating. 

The EDX analysis of the LAE442 scaffolds showed both an accumulation of 

calcium and phosphorus in the degradation layer and a deposition of both elements 

on the scaffold surface, as already described earlier [2]. This fact could explain the 

increasing density of the LAE442 scaffolds observed in µCT80 over time. In many 

other in vivo studies, this accumulation of a mineralized phase of calcium and 

phosphorus in the degradation layer of magnesium implants has been observed [30, 



III. Publikationen     57 

 

35, 64]. In the present study, these deposits of calcium and phosphorus on the 

LAE442 scaffolds showed direct contact to the surrounding bone, also described by 

Witte et al. for porous AZ91D scaffolds in a rabbit model [13]. 

5. Conclusion 

In summary, the present study showed an inhomogeneous and fast degradation for 

La2. In addition, the La2 scaffolds exhibited an inadequate osseointegration with 

fibrous capsule formation in the early implantation periods and a foreign body 

reaction at later implantation periods. LAE442, on the other hand, showed direct 

bone-to scaffold contact, a homogeneous degradation behaviour and almost 

maintained its original shape up to 36 weeks. Within the pores of the LAE442 

scaffolds vascularization, moderate cellular response, as well as granulation tissue 

and bone were observed at all implantation periods. Furthermore, osteoid-like bone 

matrix was detected on the scaffold surface and within the pores of LAE442. Based 

on the results of this study, porous LAE442 showed promise as degradable scaffolds 

for bone defect repair in terms of degradation behaviour and biocompatibility. 

However, further studies are needed to show it would have the necessary 

mechanical properties required over time for weight-bearing bone defects. 

Moreover, additional coatings (for example CaP) could further delay the 

degradation rate and gas production and might have a positive effect on the 

mineralisation of the osteoid-like bone matrix. 
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IV. DISKUSSION 

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, die beiden Magnesiumlegierungen Mg-

La2 und LAE442 in Form von zylindrischen Scaffolds mit definierten, 

interkonnektierenden Poren hinsichtlich ihres Degradationsverhaltens, ihrer 

Biokompatibilität und ihrer Osseointegration vergleichend zu untersucht. Hierfür 

wurden die Scaffolds LAE442 und La2 sowie die Kontrollgruppe ß-

Tricalciumphosphat (TCP) in einem Kaninchenmodell über einen Zeitraum von 6, 

12, 24 oder 36 Wochen evaluiert. Die Scaffolds wurden beidseitig in den nicht-

lasttragenden, spongiösen Anteil des Trochanter major ossis femoris von 

Kaninchen implantiert. In vivo Untersuchungen erfolgten mittels regelmäßiger 

klinischer, radiologischer und in vivo µCT-Kontrollen. Anschließend wurden 

hochauflösende ex vivo µCT-Aufnahmen und histologische Untersuchungen sowie 

REM- und EDX-Analysen des Knochen-Scaffold-Verbundes durchgeführt. Ein 

weiteres Ziel war es, anhand dieser Ergebnisse eine geeignete Magnesiumlegierung 

für weitere Untersuchungen im gewichtstragenden Knochen auszuwählen, um das 

Problem der Versorgung von belasteten Critical Size Defekten zu adressieren. 

Für die vorliegende Studie wurde das Kaninchen als Tiermodell gewählt, da es in 

der orthopädischen Forschung gut etabliert ist und im Vergleich zu 

Großtiermodellen früh die skelettale Reife erreicht (Wancket 2015). Die Eignung 

der Implantationsstelle im spongiösen Bereich des Trochanter major ossis femoris 

zur Prüfung von porösen Implantaten auf Mg-Basis wurde bereits in zwei Studien 

von Lalk et al. (2010, 2013) bestätigt. Poröse TCP-Zylinder mit den gleichen 

Abmessungen wie die zu untersuchenden Scaffolds wurden aufgrund ihrer guten 

Osseointegration bei vielen klinischen Untersuchungen als Kontrollgruppe 

verwendet (Zijderveld et al. 2005, Horch et al. 2006, Gruber 2017). Allerdings war 

es in der vorliegenden Arbeit nicht möglich, TCP-Zylinder mit der gleichen 

Porenstruktur wie die der Magnesiumscaffolds herzustellen, sodass kommerziell 

erhältliche Scaffolds zum Einsatz kamen. Der Knochenersatzstoff TCP gehört zur 

Gruppe der Biokeramiken und wird bereits seit über 10 Jahren erfolgreich in der 

Zahnmedizin und orthopädischen Chirurgie eingesetzt (Gruber 2017, Vallet-Regí 

und Salinas 2019). Indikationen zur klinischen Anwendung sind dabei häufig die 

Behandlung von Knochendefekten, die durch Tumore, Rheuma oder Traumata nach 

Unfällen entstanden sind. TCP stellt aufgrund seiner guten Osseointegration und 
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angepassten Resorption eine geeignete Alternative zur Behandlung von 

Knochendefekten mit autologem Knochen dar. Der Nachteil von TCP ist, dass es 

eine geringe mechanische Belastbarkeit aufweist und somit nur im unbelasteten 

Knochen eingesetzt werden kann (Gruber 2017).  

Insgesamt wiesen beide Magnesiumscaffolds LAE442 und La2 in der vorliegenden 

Arbeit eine gute klinische Verträglichkeit auf - wie sie bereits auch für andere Mg-

Legierungen beschrieben wurde (Thomann et al. 2010, Bobe et al. 2013, Angrisani 

et al. 2016). Bei allen Tieren konnte postoperativ eine leichte Schwellung und 

geringgradige Rötungen im Bereich der Wunde festgestellt werden, die spätestens 

nach dem Ziehen der Fäden zurückgingen und damit auf den operativen Eingriff 

zurückzuführen waren. Bei den weiteren klinischen Kontrollen traten während des 

gesamten Untersuchungszeitraumes weder Lahmheit noch Anzeichen für 

Schmerzen bei den Tieren auf. Im Gegensatz zu einer anderen in vivo Studie mit 

porösen Magnesiumschwämmen der Legierung AX30 (Lalk et al. 2013) konnten 

in der vorliegenden Arbeit keine Gasblasen unter der Haut oder in der Muskulatur 

palpiert werden. In der Literatur wird kontrovers diskutiert, ob die Gasblasen, 

welche bei der Degradation von Mg entstehen, tatsächlich aus Wasserstoff bestehen 

(Lambotte 1932, McBride 1938, Song und Atrens 2003), da sich der Nachweis des 

hochflüchtigen Gases schwierig gestaltet (Angrisani et al. 2012). Die Gasbildung 

steht jedoch unbestritten im Zusammenhang mit dem Abbau von 

Magnesiumimplantaten, da schnell-abbauende Legierungen größere Mengen an 

Gas produzieren (Angrisani et al. 2012). In der vorliegenden Arbeit zeigten die La2 

Scaffolds eine höhere Gasbildung in den ersten 12 Wochen im Vergleich zu den 

LAE442 Scaffolds, die mit einer schnelleren Scaffolddegradation von La2 

verbunden war. Bei der Kontrollgruppe TCP konnte materialbedingt keine 

Gasbildung beobachtet werden. Auch in anderen in vivo Studien konnte bei 

Magnesiumimplantaten abhängig von der Legierungszusammensetzung Gas in den 

radiologischen und µCT-Untersuchungen beobachtet werden (Reifenrath et al. 

2010, Reifenrath et al. 2013, Rossig et al. 2015). Eine Akkumulation von Gas tritt 

dann auf, wenn der gebildete Wasserstoff nicht schnell genug durch das umliegende 

Gewebe und die darin liegenden Blutgefäße abtransportiert werden kann (Witte et 

al. 2005). Die Anwesenheit von Gas hatte jedoch in der vorliegenden Arbeit sowie 

in der Literatur keinen klinischen Effekt auf die Tiere (Erdmann et al. 2011, Hampp 

et al. 2012, Lalk et al. 2013). 

Bei den in vivo Untersuchungen der vorliegenden Arbeit kamen regelmäßige 
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radiologische und µCT-Untersuchungen zum Einsatz. Mit den regelmäßigen 

Röntgenuntersuchungen konnten größere Gasblasen, periostale Zubildungen im 

Bereich des Bohrlochs und knöcherne Strukturen in der Muskulatur beurteilt 

werden. Jedoch waren die Scaffolds aufgrund ihrer ähnlichen Dichte wie die des 

Knochens auf den Röntgenbildern nicht deutlich abgrenzbar, sodass die 

Degradation und Osseointegration nicht beurteilt werden konnte. Dies wurde auch 

in anderen Studien für Mg-Implantate beschrieben (von der Höh et al. 2009, Lalk 

et al. 2010). Knöcherne Veränderungen, wie periostale Zubildungen um das 

Bohrloch und knöcherne Strukturen in der Muskulatur traten in der vorliegenden 

Arbeit in gleichem Ausmaß bei beiden Magnesiumscaffolds und der 

Kontrollgruppe TCP auf. Auch in anderen Studien konnten knöcherne Zubildungen 

bei Leerbohrungen am Kaninchenknochen beobachtet werden (Huehnerschulte et 

al. 2012, Lalk et al. 2013) und stehen damit nicht mit den eingesetzten Implantaten 

in Verbindung. Es ist zu vermuten, dass sich die Zubildungen aufgrund einer 

Verletzung des Periosts bei der Bohrung oder verbliebenes Bohrmehl entwickelt 

haben (von der Höh et al. 2009, Lalk et al. 2013). 

Mit dem in vivo µCT war es möglich eine Beurteilung der Scaffolds anhand einer 

dreidimensionalen, überlagerungsfreien Bildgebung durchzuführen. Parameter wie 

die Positionierung der Scaffolds in der Spongiosa, die Integration der Scaffolds in 

den Knochen sowie der Schluss des Bohrloches konnten mit Hilfe eines semi-

quantitativen Scoringsystems untersucht werden. Die richtige Positionierung der 

Scaffolds in der Spongiosa wurde im ersten µCT-Scan nach dem operativen 

Eingriff kontrolliert. Eine einheitliche Scaffoldposition ist sehr wichtig, da die 

Lokalisation von Magnesiumimplantaten starke Auswirkungen auf das 

Degradationsverhalten hat (Reifenrath et al. 2013). In der Studie von Kraus et al. 

(2012) konnte bei den beiden Magnesiumpins ZX50 und WZ21 eine schnellere 

Degradation der intramedullären Bereiche im Vergleich zu den kortikal gelegenen 

Anteilen beobachtet werden. Bei Untersuchungen von Magnesiumzylindern 

MgCa0,8 zeigten Implantate, die vermehrten Kontakt zum Knochenmark hatten, 

einen deutlich stärkeren Strukturverlust, als diejenigen, die hauptsächlich im 

spongiösem Anteil des distalen Femurs positioniert waren (von der Höh et al. 

2009). Diese Unterschiede hinsichtlich der Degradationsgeschwindigkeit wurde auf 

die verstärkte Vaskularisation des Knochenmarks zurückgeführt, die unter anderem 

mit einem schnelleren Abtransport der Abbauprodukte und einer pH-Neutralisation 

zusammenhängen (Kraus et al. 2012). 
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Die Integration der Scaffolds in den umliegenden Knochen wurde in der 

vorliegenden Arbeit in regelmäßigen Abständen mittels in vivo µCT-

Untersuchungen über einen zeitlichen Verlauf von bis zu 36 Wochen durchgeführt. 

Dieser Parameter wurde auch anhand von hochauflösenden ex vivo µCT-Scans nach 

Erreichen der jeweiligen Zeitgruppe 6, 12, 24 oder 36 Wochen untersucht. Dabei 

stellte sich heraus, dass in den in vivo µCT-Aufnahmen vor allem bei den LAE442 

Scaffolds häufiger direkter Kontakt zwischen Scaffold und Knochentrabekel 

beurteilt wurde als mit den ex vivo µCT-Aufnahmen. Erst in den hochauflösenden 

Aufnahmen stellten sich feine Lücken zwischen den Scaffolds und den 

Knochentrabekeln dar, sodass im Durchschnitt nur mehr ein direkter Kontakt pro 

Querschnitt beurteilt wurde. Diese scheinbaren Lücken, die im ex vivo µCT 

auftraten, konnten anhand der histologischen Schliffe als osteoidähnliche 

Knochenmatrix identifiziert werden. Wie in anderen Studien beschrieben (Mousny 

et al. 2008, Lalk et al. 2013), handelte es sich dabei um eine schlecht mineralisierte 

Knochenmatrix, die in den ex vivo µCT-Aufnahmen nicht knochendicht erscheint. 

Somit sind die in vivo µCT-Aufnahmen aufgrund der niedrigeren Auflösung 

hinsichtlich der Bewertung einzelner Knochentrabekel und einer genauen 

Darstellung der Implantatstrukturen eingeschränkt, wie auch von Lalk et al. (2010) 

festgestellt wurde. 

Resorbierbare Knochenersatzstoffe müssen in belasteten Defekten über eine 

ausreichende Stabilität verfügen und eine der Knochenheilung angepasste 

Degradationsgeschwindigkeit aufweisen (Gonzalez-Carrasco et al. 2019, Merolli 

2019). In vorangegangenen in vitro Tests mit den porösen Scaffolds der 

vorliegenden Arbeit konnte eine ausreichende Festigkeit der Scaffolds gezeigt 

werden, um den Kräften in Kaninchenknochen mit einer 3,4-fach (La2) bzw. 5,6-

fach (LAE442) höheren Druckbelastbarkeit als der maximal zu erwartenden 

Belastung standzuhalten (Julmi et al. 2019). In verschiedenen in vivo Studien wurde 

die mechanischen Stabilität von Mg-Pins nach Entfernung aus dem Knochen 

mittels Dreipunkt-Biegetest beurteilt (Reifenrath et al. 2011, Angrisani et al. 2016). 

In der vorliegenden Arbeit wurden keine Untersuchungen zur Stabilität der Scaffold 

nach Explantation durchgeführt. Die zerstörungsfreie Präparation der verbliebenen 

Scaffolds aus dem Knochen-Scaffold-Verbund waren aufgrund der porösen 

Struktur der Scaffolds mit Einwachsen von Gewebe und Knochen nicht möglich. 

Daher ist die Etablierung eines geeigneten zerstörungsfreien und standardisierten 

Verfahren zur Untersuchung der Stabilität von osseointegrierten, porösen 
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Implantaten in zukünftigen Studien notwendig. 

In vielen Studien konnte bei der Untersuchung der Degradation von Mg-

Implantaten ein starker Unterschied zwischen in vitro und in vivo Korrosionsraten 

festgestellt werden, sodass eine Untersuchung im lebenden Organismus notwendig 

ist (Witte et al. 2006, Zhang et al. 2010, Ullmann et al. 2011). Um das 

Degradationsverhalten in der vorliegenden Arbeit genauer zu beurteilen, wurden 

die Dichte, das Volumen und die Oberfläche der beiden Magnesiumscaffolds in den 

in vivo und ex vivo µCT-Scans anhand eines materialspezifischen Threshold und 

einer sogenannte „Region of intrest“ (ROI) ermittelt. Basierend auf den 

Untersuchungen von Xu et al. (2018), wurden für die in vivo µCT-Scans 

zylindrische ROIs mit der Höhe von etwa 1,82 mm (entspricht ca. 30% der 

Scaffoldhöhe) im zentralen Bereich der Scaffolds gewählt. Aufgrund der 

geringeren Bildauflösung der in vivo µCT-Scans und der ähnlichen Grautöne von 

Scaffolds und Knochen konnte die Degradationsschicht und der eingewachsene 

Knochen in der vorliegenden Untersuchung nicht aus den Berechnungen exkludiert 

werden. Im Gegensatz zu den in vivo µCT-Analysen konnten die 

Magnesiumscaffolds der vorliegenden Arbeit in Anlehnung an die Literatur 

(Huehnerschulte et al. 2012, Lalk et al. 2013, Angrisani et al. 2016) in den 

hochauflösenden ex vivo µCT-Scans manuell konturiert werden. Somit konnte 

Knochen, der in die Scaffoldporen eingewachsen war, von den Berechnungen 

ausgeschlossen werden (Lalk et al. 2013). Auch war es in der vorliegenden Arbeit 

möglich, die Degradationsschicht von dem verbliebenen Scaffoldmaterial mittels 

der hochauflösenden ex vivo µCT-Aufnahmen und eines angepassten Thresholds 

zu unterscheiden. 

Bei der Berechnung der Scaffolddichte zeigten vor allem die La2 Scaffolds bis 12 

Wochen nach der Implantation Unterschiede zwischen den Werten, welche im in 

vivo und ex vivo µCT gemessen wurden. Die Dichte der La2 Scaffolds nahm dabei 

im in vivo Verlauf ab, wohingegen die Dichte, die im ex vivo µCT gemessen wurde, 

konstant blieb, da das degradierte Material nicht in die Berechnungen einbezogen 

wurden. Somit ist das hochauflösende ex vivo µCT im Gegensatz zum in vivo µCT 

zur Berechnung der Degradation und der Menge von mineralisiertem Knochen 

innerhalb der Scaffoldporen besser geeignet - wie bereits in der Studie von Lalk et 

al. (2010) beschrieben. Nachteile der hochauflösenden ex vivo µCT-

Untersuchungen sind jedoch eine längere Scandauer und limitierte Probengröße. 

Zudem ist eine Verlaufsuntersuchung nicht möglich, da diese hochauflösenden 
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Geräte nur ex vivo Untersuchungen zulassen. 

Anhand der ex vivo µCT-Aufnahmen konnten helle Auflagerungen auf den 

LAE442 Scaffolds dargestellt werden. Es handelte sich bei den hellen 

Auflagerungen vermutlich um die Anreicherung von Calcium und Phosphor, 

welche in den EDX-Analysen der LAE442 Scaffolds verifiziert wurden. Diese 

Auflagerungen führten bei den LAE442 Scaffolds zu einer ansteigenden Dichte. 

Zur Beurteilung der Biokompatibilität von Implantaten und der Knochenreaktion 

ist die histologische Untersuchung eine unerlässliche Methode (Jansen et al. 1994). 

In der vorliegenden Arbeit sowie auch in anderen in vivo Studien (Hofmann et al. 

2013, Lalk et al. 2013) wurden dazu Parameter wie neu gebildeter Knochen, 

Osteoid, fibröses Gewebe und die Menge an Blutgefäßen mittels Scoringsystem 

untersucht. Zusätzlich wurde das Auftreten von Entzündungs- und 

Fremdkörperreaktionen evaluiert. 

Die histologische Beurteilung von offenporigen Magnesiumscaffolds sollte an 

Dickschnitten durchgeführt werden, die mittels Trenn-Dünnschliff-Technik 

hergestellt werden. Mit dieser Technik ist es möglich unentkalkte Knochenproben 

zu beurteilen und den gesamten Knochen-Implantat-Verbund vollständig zu 

untersuchen (Donath und Breuner 1982). 

Histomorphometrische Untersuchungen zum Vergleich der beiden 

Magnesiumscaffolds waren aufgrund des ungleichmäßigen Degradationsverhaltens 

der La2 Scaffolds mit starken Farbvarianzen des Materials in der Toluidinblau-

Färbung nicht umsetzbar. Für eine noch bessere Einschätzung der Biokompatibilität 

und eine bessere Vergleichbarkeit mit anderen Mg-Scaffolds wäre es jedoch 

sinnvoll die LAE442 Scaffolds in nachfolgenden Arbeiten zusätzlich 

histomorphometrisch zu untersuchen. 

Bei der Beurteilung der Osseointegration konnte bei den La2 Scaffolds in Woche 6 

und 12 kein Knochen in den Poren festgestellt werden. Erst mit Woche 24 konnten 

kleine, dünne Knochentrabekel nach fast vollständiger Degradation von La2 und 

abnehmender Gasansammlung im ursprünglichen Implantationsort beobachtet 

werden. Dieses Phänomen einer schnellen Knochenregernation nach Degradation 

von ZX50-Pins und ausbleibender Gasbildung konnte auch in der Studie von Kraus 

et al. (2012) beschrieben werden. 

Innerhalb der Poren von den LAE442 Scaffolds stellte sich Knochen als isolierte 

Inseln dar, die von einer nicht mineralisierten Knochenmatrix umgeben waren. Das 

Phänomen von isolierten Knocheninseln konnte auch bei MgF2 beschichteten 
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AX30 Schwämmen am Kaninchenmodell beobachtet werden (Lalk et al. 2013). 

Die wenig mineralisierte, osteoid-ähnliche Knochenmatrix in den Poren der 

LAE442 Scaffolds nahm über den zeitlichen Verlauf zu. Dabei waren vereinzelte 

Poren vollständig mit der wenig mineralisierten Knochenmatrix gefüllt. Zudem 

konnte direkter Kontakt zwischen den LAE442 Scaffolds und dem neuen Knochen 

hauptsächlich über die Bildung von wenig mineralisierten Knochenmatrix an der 

Grenzfläche beobachtet werden. Auch bei den La2 Scaffolds traten nach 24 und 36 

Wochen im ursprünglichen Implantationsbereich feine, wenig mineralisierte 

Knochentrabekel auf. Es konnte bereits in vielen Studien mit 

Magnesiumimplantaten ein vermehrtes Auftreten von Osteoid gezeigt werden 

(Witte et al. 2007, Janning et al. 2010, Lalk et al. 2013). Signifikant mehr Osteoid 

im Vergleich zur Kontrollgruppe konnte auch im periimplantären Bereich um 

poröse AZ91 Scaffolds festgestellt werden (Witte et al. 2007). Bei MgF2 

beschichteten Magnesiumschwämmen AX30 konnte eine deutlich stärkere 

Osteoidproduktion mit bis zu 220 µm breiten Säumen im Vergleich zu den CaP 

beschichteten Schwämmen beobachtet werden (Lalk et al. 2013). Die normale 

Osteoidschicht auf dem Knochen beträgt bei Hunden und Menschen 

durchschnittlich eine Dicke von 10 µm und zeigt bei der physiologischen 

Knochenregeneration ein Maximum von 20 µm (Raina 1972). Ursächlich für das 

vermehrte Auftreten von Osteoid könnte unter anderem Fluorid sein, welches in der 

vorliegenden Arbeit Bestandteil der Beschichtung war. In einer in vivo Studie führte 

die orale Applikation von Fluorid zu einer erhöhten Osteoidbildung durch 

Stimulation der osteoblastischen Aktivität und verzögerte die Mineralisation von 

neuem Knochen (Mousny et al. 2008). Zudem verursachte Fluorid in einer in vitro 

Studie die Produktion von strukturell modifizierten Proteoglykanen, wodurch die 

Zusammensetzung der Knochenmatrix verändert wurde und somit die 

nachfolgende Mineralisation negativ beeinflusst wurde (Waddington und Langley 

2003). Des Weiteren wird in der Literatur kontrovers diskutiert, ob Aluminium, 

welches Bestandteil der LAE442-Legierung ist, einen negativen Einfluss auf die 

Mineralisation hat (Quarles et al. 1985, Talwar et al. 1986, Bellows et al. 1995). Es 

konnte in vitro gezeigt werden, dass das Vorhandensein von AI3+ sowohl die 

Initiations- als auch die Progressionsphase der Mineralisierung hemmt (Bellows et 

al. 1995). Bei hohen lokalen Al Konzentrationen in der demineralisierten 

Knochenmatrix konnten in einem in vivo Modell deutliche Auswirkungen auf alle 

Parameter, die mit dem Mineralisierungsprozess zusammenhängen, beobachtet 
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werden (Talwar et al. 1986). Im Gegensatz dazu beeinflusste in einer anderen 

Studie die Ablagerung von Aluminium im Vitamin D-defizienten osteomalakischen 

Knochen die Knochenmineralisierung nicht (Quarles et al. 1985). In der in vivo 

Studie von Witte et al. (2006) konnte kein Einfluss der beiden möglichen Faktoren 

Fluorid und Aluminium auf die Mineralisation beobachtet werden. Es traten direkte 

Kontakte zwischen dem mineralisierten Knochen und den MgF2-beschichteten 

LAE442 Zylindern ohne übermäßiges Auftreten von Osteoid und Gas auf (Witte et 

al. 2006). Da offenporige Implantate eine große Oberfläche für Korrosion bieten 

(Bobe et al. 2013), zeigten die porösen LAE442 Scaffolds in der vorliegenden 

Arbeit eine vermehrte Gasbildung im Vergleich zu LAE442 Vollkörperzylindern 

von Witte et al. (2010). Möglicherweise könnte diese Ansammlung von Gas zu 

einer schlechteren Versorgung des Gewebes und somit zu einer verzögerten 

Mineralisation in der vorliegenden Arbeit geführt haben. Insgesamt handelt es sich 

bei der verzögerten/unzureichenden Mineralisation wahrscheinlich um ein 

multifaktorielles Geschehen, da die osteoid-ähnliche Knochengrundsubstanz in 

unterschiedlichem Ausmaß bei beiden Magnesiumlegierungen auftrat. Weitere 

Untersuchungen sind jedoch notwendig, um zu beurteilen, ob es nach einer 

vollständigen Degradation der LAE442 Scaffolds zu einer Mineralisation der 

osteoid-ähnlichen Knochengrundsubstanz kommt. 

Insbesondere die Vaskularisation in der direkten Umgebung von 

Knochenersatzstoffen für den Prozess der Osseointegration von entscheidender 

Bedeutung (Mavrogenis et al. 2009). In der Studie von Cheng et al. (2016) wiesen 

poröse Magnesiumscaffold mit einer Porengröße von 400 µm im Kaninchenmodell 

eine höhere Vaskularisation im Vergleich zu der kleineren Porengröße (250 µm) 

auf, die für die verstärkte Knochenbildung, welche die Autoren in der Umgebung 

der größeren Porengröße beobachteten, mitverantwortlich sein könnten. In der 

vorliegenden Arbeit konnte in den Poren der LAE442 Scaffolds in Woche 6 und 12 

eine moderate Anzahl an Blutgefäßen und in Woche 24 und 36 eine abnehmende 

Anzahl an Gefäßen beobachtet werden. Diese Abnahme könnte möglicherweise mit 

dem reduzierten Granulationsgewebe und der anhaltenden Gasansammlung in 

Zusammenhang stehen. Im Gegensatz dazu konnten bei La2 in Woche 6 und 12 

keine Blutgefäße nachgewiesen werden, zu den späteren Zeitpunkten stiegen die 

Anzahl der Gefäße im ursprünglichen Implantationsbereich mit Ausbildung von 

Granulationsgewebe auf wenige an. 

Zur Beurteilung der Biokompatibilität wurden in der vorliegenden Arbeit 
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Makrophagen, Fremdkörperriesenzellen (FBC), neutrophile Granulozyten und 

Lymphozyten sowie das Auftreten von Fibrozyten untersucht. Das Vorhandensein 

von Makrophagen sowie die Entwicklung von Granulationsgewebe ist erforderlich, 

um resorbierbare Implantate abzubauen (Nuss und von Rechenberg 2008). Bei von 

der Höh et al. (2009) konnte im Zytoplasma von Makrophagen Magnesium-

implantatbestandteile aufgefunden werden. In einer Studie mit intramedulläre 

LAE442-Pins im Kaninchenmodell wurde das Vorhandensein von Makrophagen 

und Riesenzellen zum Abtransport von Korrosionsprodukten der LAE442-Pins als 

gute zelluläre Kompatibilität beurteilt (Angrisani et al. 2016). Daher ist auch in der 

vorliegenden Arbeit das milde bis moderate Auftreten von Makrophagen und FBCs 

sowie die moderate Anzahl an Fibrozyten ohne Kapselbildung, bei den LAE442 

Scaffolds als normale Reaktion auf das Biomaterial während des 

Degradationsprozesses einzustufen und spricht für eine gute Biokompatibilität von 

LAE442. 

Im Gegensatz dazu trat bei den La2 Scaffolds nach 6 und 12 Wochen eine teilweise 

stark ausgeprägte, fibröse Kapselbildung auf. Die Ausbildung einer fibrösen Kapsel 

um ein Biomaterial wird vom Körper zum Schutz des umliegenden Wirtsgewebes 

veranlasst und ist auf einen unzureichenden Abbau durch Makrophagen und FBCs 

zurückzuführen. Zusätzlich wird durch die Kapselbildung die Interaktion zwischen 

dem Implantat und dem Wirtsgewebe eingeschränkt (Nuss und von Rechenberg 

2008). Aufgrund der Gasbildung konnte für die Zeitgruppen 6 und 12 Wochen 

kaum Granulationsgewebe innerhalb der Poren von La2 festgestellt werden. In den 

Zeitgruppen 24 und 36 Wochen konnten im ursprünglichen Implantationsbereich 

der La2 Scaffolds sehr starke Ansammlungen von Makrophagen und FBCs 

beobachtet werden. Die Kombination aus Kapselbildung und starker Anhäufung 

von Makrophagen und FBCs spricht für eine schlechte Biokompatibilität (Nuss und 

von Rechenberg 2008), sodass von einer unzureichenden Biokompatibilität der La2 

Scaffolds auszugehen ist. 

Für eine ausführlichere Beurteilung der Biokompatibilität wäre eine immun-

histochemische Untersuchung der Makrophagen notwendig, um die verschiedenen 

Zelltypen von Makrophagen zu differenzieren. Es kann dabei zwischen dem 

proinflammatorischen Phänotyp (M1) und dem Reparatur-Phänotyp (M2) 

unterschieden werden (Yamane und Leung 2016). Diese Differenzierung war in der 

vorliegenden Arbeit mittels Toluidinblau-Färbung nicht möglich und bleibt 

weiteren Untersuchungen vorbehalten. 
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In der vorliegenden Arbeit konnte mit Hilfe der EDX-Analyse der histologischen 

Schliffe die Elementeverteilung von Magnesium untersucht werden. Dabei konnte 

Magnesium mit einem abnehmenden Gradienten (vom Scaffoldzentrum nach 

außen) von dem ursprünglichen Scaffoldmaterial, über die Degradationsschicht bis 

in den umliegenden Knochen nachgewiesen werden. Wie bereits in einer anderen 

Studie beschrieben (Krause et al. 2010), reicherte sich das Aluminium der 

vorliegenden Arbeit in der Degradationsschicht der LAE442 Scaffolds an und 

könnte im Hinblick auf die Langzeitbiokompatibilität kritisch sein (Maier et al. 

2020). Des Weiteren konnte eine Anreicherung von Calcium und Phosphor in der 

Degradationsschicht, als auch eine Auflagerung von beiden Elementen auf der 

Scaffoldoberfläche beobachtet werden. Wie bereits von Witte et al. (2005) bei 

Magnesiumstäben aus verschiedenen Legierungen im Meerschweinchen 

beschrieben, stellte diese Matrix aus Calcium und Phosphor in den untersuchten 

EDX-Schnitten dieser Arbeit hauptsächlich den Kontakt zwischen den LAE442 

Scaffolds und dem umliegenden Knochen her und ist daher als positiv zu bewerten. 

Bei den La2 Scaffolds zeigte die EDX-Analyse im Bereich von Zellansammlungen 

(Makrophagen und FBCs) eine erhöhte Konzentration an Lanthan von bis zu 67,3 

Ma.%. Insgesamt weisen freie Lanthanoide eine Affinität zu Knochen auf, da sie 

physikochemisch Kalzium ähneln (Li et al. 2001). In der in vitro Studie von 

Southwick et al. (2003) konnte ein progressiver Verlust der Membranintegrität bei 

Makrophagen nach Exposition von Lanthan beobachtet werden. Die großen 

Ansammlungen an Makrophagen und FBCs im ursprünglichen 

Implantationsbereich von den La2 Scaffolds könnten möglicherweise mit einer 

Apoptose der Zellen aufgrund der Lanthananreicherung erklärt werden. Weitere 

Untersuchungen sind jedoch notwendig, um diese Vermutung zu überprüfen. 

Allgemein wurden die beiden Magnesiumscaffolds klinisch gut vertragen. Für die 

neue binäre Magnesiumlegierung Mg-La2 konnte jedoch eine schlechtere 

Osseointegration und eine inhomogene, schnelle Degradation mit starker 

Gasbildung festgestellt werden. Zudem zeigten die La2 Scaffolds eine teilweise 

ausgeprägte Kapselbildung und eine starke Fremdkörperreaktion. Die LAE442 

Scaffolds zeigten hingegen eine bessere Osseointegration und eine langsame 

Degradation mit kontinuierlicher, geringerer Gasbildung. In den Poren der LAE442 

Scaffolds konnte eine gute Vaskularisation, eine moderate zelluläre Antwort sowie 

Granulationsgewebe und neugebildeter Knochen zu allen Implantationszeitpunkten 

festgestellt werden. Eine zunehmende Menge an osteoid-ähnlicher Knochenmatrix 
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konnte mit direktem Kontakt zur Scaffoldoberfläche sowie innerhalb der Poren 

beobachtet werden. All dies spricht für eine geeignete Biokompatibilität und ein 

gutes Degradationsverhalten der LAE442 Scaffolds, um diese in nachfolgenden 

Arbeiten in lasttragenden Knochendefekten zu untersuchen. Erfolgreiche 

biologisch abbaubare Magnesiumimplantate sollten jedoch mit möglichst geringer 

Ansammlung von Gas korrodieren. Dabei könnten möglicherweise zusätzliche 

Calciumphosphat- oder Polymerbeschichtungen, die Degradationsgeschwindigkeit 

von den porösen LAE442 Scaffolds weiter reduzieren und möglicherwiese einen 

positiven Effekt auf die Biokompatibilität haben. 
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V. ZUSAMMENFASSUNG 

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, die Biokompatibilität, die 

Osseointegration und das Degradationsverhalten der beiden Magnesiumscaffolds 

La2 und LAE442 mit definierten, interkonnektierenden Poren in vivo vergleichend 

zu untersuchen. 

Insgesamt wurden 60 weibliche Kaninchen in die Untersuchungen mit einbezogen. 

Von den beiden Magnesiumscaffolds sowie der Kontrollgruppe ß-

Tricalciumphosphat (TCP) wurden jeweils 40 Scaffolds randomisiert in die 

Hintergliedmaßen implantiert und die Tiere in vier Zeitgruppen von 6, 12, 24 und 

36 Wochen eingeteilt. Die zylinderförmigen Scaffolds (Durchmesser 4 mm, Länge 

5 mm; max. Porengröße 500 µm) wurde dabei beidseits in ein 6 mm tiefes Bohrloch 

im spongiösen Anteil des Trochanter major ossis femoris eingesetzt. Während der 

Versuchsdauer wurden regelmäßige klinische, radiologische und in vivo µCT-

Untersuchungen durchgeführt. Am Ende des Versuchs wurden die Tiere 

schmerzlos euthanasiert und der Knochen-Scaffold-Verbund explantiert. 

Hochauflösende ex vivo µCT-Untersuchungen wurden erstellt und die Proben 

anschließend histologisch und mittels EDX-Analysen untersucht. Die beiden 

Magnesiumscaffolds sowie die TCP-Implantate waren klinisch gut verträglich. Die 

radiologischen und in vivo µCT-Untersuchungen zeigten bei allen Materialgruppen 

periostale Knochenveränderungen mit ähnlichem Maße und eine 

degradationsbedingte Gasbildung bei den Magnesiumscaffolds. Anhand der in vivo 

µCT-Scans konnte eine inhomogene und sehr schnelle Degradation der La2 

Scaffolds mit einer starken Gasansammlung festgestellt werden. Die LAE442 

Scaffolds zeigten hingegen einen langsamen Abbau mit kontinuierlicher, geringerer 

Gasbildung. Mittels der hochauflösenden ex vivo µCT-Untersuchung konnte die 

Degradation und die Osseointegration sehr präzise beurteilt werden. Hinsichtlich 

der Osseointegration trat bei den La2 Scaffold eine Spaltbildung zur umliegenden 

Spongiosa auf mit nur wenigen direkten Knochen-Scaffold-Kontakten. Im 

Vergleich dazu konnte bei LAE442 eine bessere Osseointegration mit mehr 

Knochentrabekeln in der direkten Scaffoldumgebung und kleinen Knocheninseln 

in den Poren beobachtet werden. In den histologischen Untersuchungen zeigte sich 

um die La2 Scaffolds eine fibröse Kapselbildung und eine starke Ansammlung von 

Makrophagen und Fremdkörperriesenzellen nach fast vollständiger 
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Scaffolddegradation. In den Poren der LAE442 Scaffolds konnte eine gute 

Vaskularisation, eine moderate zelluläre Antwort sowie Granulationsgewebe und 

neugebildeter Knochen zu allen Implantationszeiten festgestellt werden. Eine 

zunehmende Menge an osteoid-ähnlicher Knochenmatrix konnte periimplantär und 

innerhalb der Poren beobachtet werden. 

Insgesamt konnten die vorliegenden Untersuchungen eine bessere 

Biokompatibilität und Osseointegration sowie eine langsamere Degradation bei den 

LAE442 Scaffolds zeigen. Anhand dieser Ergebnisse scheinen die LAE442 

Scaffolds als resorbierbarer Knochenersatzstoff vielversprechend. Die Eignung für 

den Einsatz in lasttragenden Knochendefekten muss in weiteren Studien geprüft 

werden. 
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VI. SUMMARY 

The aim of the present study was to compare the biocompatibility, osseointegration 

and degradation behaviour of the two magnesium scaffolds La2 and LAE442 with 

defined interconnecting pores in vivo. A total of 60 female rabbits were included in 

the investigations. From each material group (LAE442, La2 and TCP), 40 scaffolds 

were randomly implanted in both hind legs and the animals were divided into four 

time groups of 6, 12, 24 and 36 weeks. The cylindrical scaffolds (diameter 4 mm, 

length 5 mm; max. pore size 500 µm) were inserted in a 6 mm deep borehole in the 

cancellous part of the trochanter major ossis femoris. Regular clinical, radiological 

and in vivo µCT examinations were performed. At the end of the experiment the 

animals were euthanized and the bone-scaffold compounds were explanted. High-

resolution ex vivo µCT and histologically examinations were performed. In addition 

EDX analyses were conducted. The two magnesium scaffolds and TCP showed 

good clinical tolerability. The radiological and in vivo µCT examinations revealed 

similar periosteal bone changes for all material groups as well as degradation-

related gas formation for the magnesium scaffolds. Based on the in vivo µCT scans 

an inhomogeneous and fast degradation with a strong gas accumulation could be 

detected for the La2 scaffolds. In contrast, the LAE442 scaffolds showed a slow 

degradation behaviour with continuous gas formation. Using high-resolution ex 

vivo µCT the degradation and osseointegration could be assessed precisely. With 

regard to osseointegration, the La2 scaffolds demonstrated a gap to the surrounding 

cancellous bone with only few direct bone-scaffold-contacts. In comparison, 

LAE442 showed better osseointegration with more bone trabeculae in the 

immediate scaffold vicinity and small bone islands in the pores. Histological 

examinations showed a fibrous capsule formation around the La2 scaffolds and 

strong accumulation of macrophages and foreign body giant cells after almost 

complete scaffold degradation. Within the pores of the LAE442 scaffolds, good 

vascularization, moderate cellular response, as well as granulation tissue and bone 

were observed at all observation periods. Furthermore, an increasing amount of 

osteoid-like bone matrix was identified in the scaffold vicinity and within the pores 

of LAE442. Overall, the present investigations showed improved biocompatibility 

and osseointegration, as well as slower degradation for the LAE442 scaffolds 

compared to the La2 scaffolds. Based on these results, the LAE442 scaffolds appear 



VI. Summary      79 

 

promising as a resorbable bone substitute material. Their suitability for use in load-

bearing bone defects must be tested in further studies.
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