
 

 

Offenporige Scaffolds der Magnesiumlegierung LAE442: Einflussnahme der 

Porengröße auf Degradations- und Osseointegrationsverhalten 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

von Julia Maria Bettina Augustin 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

Inaugural-Dissertation zur Erlangung der Doktorwürde 

der Tierärztlichen Fakultät der Ludwig-Maximilians-Universität 

München 

 

 

 

 

 

 

 

 

Offenporige Scaffolds der Magnesiumlegierung LAE442: Einflussnahme 

der Porengröße auf Degradations- und Osseointegrationsverhalten 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

von Julia Maria Bettina Augustin 

aus Kronach 

 

München 2022 

 



 

 

Aus dem Zentrum für Klinische Tiermedizin der Tierärztlichen Fakultät 

der Ludwig-Maximilians-Universität München 

 

 

Lehrstuhl für Chirurgie der Kleintiere 

 

 

Arbeit angefertigt unter der Leitung von: 

Univ.-Prof. Dr. Andrea Meyer-Lindenberg 

 

 

Mitbetreuung durch: 

Dr. Anja-Christina Waselau 

  



 

Gedruckt mit Genehmigung der Tierärztlichen Fakultät                                                   

der Ludwig-Maximilians-Universität München 

 

 

 

 

 

 

 

Dekan:  Univ.-Prof. Dr. Reinhard K. Straubinger, Ph.D. 

Berichterstatter:  Univ.-Prof. Dr. Andrea Meyer-Lindenberg 

Korreferent/en:  Priv.-Doz. Dr. Rebecca A.-M. Kenngott 

 Univ.-Prof. Dr. Cornelia A. Deeg 

 Univ.-Prof. Dr. Antonia R. Troillet 

 Univ.-Prof. Dr. Hartmut Gerhards 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tag der Promotion: 12. Februar 2022    



 

 

 

 

 

 

 

 

Für meine Eltern  

Dieter und Sabine Augustin 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

„Tu erst das Notwendige, dann das Mögliche und plötzlich schaffst du das 

Unmögliche“ 

Franz von Assisi 

 

 



 

Teilergebnisse dieser Dissertation wurden als Vortrag oder Posterbeitrag auf 

Fachkongressen präsentiert: 

 

• OSTEOLOGIE 2019 “Healthy Aging - Bone and Joint”  

28.03 - 29.03.2019 Frankfurt am Main, Deutschland 

 

Vortrag und Posterbeitrag: 

„In vivo Vergleich der Degradation und Osseointegration von LAE442-

Magnesiumschwämmen mit zwei verschiedenen Porengrößen“ 

JMB Augustin, S Julmi, L Buchegger, C Klose, AC Waselau, A Meyer-Lindenberg 

DOI: 10.1055/s-0039-1680000 

 

• ESB2019 - 30th Annual Conference of the European Society for 

Biomaterials together with the 26th Annual Conference of the German 

Society for Biomaterials (DGBM) 

09.09. - 13.09. 2019 Dresden, Deutschland 

 

Vortrag: 

“Histological comparison of degradation and biocompatibility of two different pore 

sizes within LAE442 scaffolds in a long-term rabbit model” 

Julia Augustin, Stefan Julmi, Lisa Wurm, Christian Klose, Anja-Christina Waselau, 

Andrea Meyer-Lindenberg 

 



INHALTSVERZEICHNIS    VII 

INHALTSVERZEICHNIS 

I. EINLEITUNG ......................................................................................... 1 

II. LITERATURÜBERSICHT ................................................................... 3 

1. Knochenaufbau und physiologische Prozesse .................................................. 3 

1.1. Makroskopische Bauweise ........................................................................ 3 

1.2. Mikroskopische Bauweise......................................................................... 3 

2. Knöcherne Umbau- und Heilungsvorgänge ..................................................... 4 

2.1. Umbauprozesse ......................................................................................... 4 

2.2. Heilung von knöchernen Defekten ............................................................ 6 

3. Angewandte Biomaterialien in der Knochenchirurgie .................................... 7 

3.1. Eigenschaften und Anwendungsgebiete nicht resorbierbarer Implantate 

und Knochenersatzstoffe ...................................................................................... 7 

3.1.1. Metalle ....................................................................................................... 7 

3.1.2. Aluminiumdioxid und Zirkoniumoxid ...................................................... 9 

3.2. Eigenschaften und Anwendungsgebiete resorbierbarer Implantate und 

Knochenersatzstoffe ........................................................................................... 10 

3.2.1. Keramiken und Komposite...................................................................... 10 

3.2.2. Bioresorbierbare Polymere ...................................................................... 12 

3.2.3. Magnesium als bioresorbierbares Metall ................................................ 13 

3.2.3.1. Erste Untersuchungen ........................................................................ 13 

3.2.3.2. Eigenschaften ..................................................................................... 14 

3.2.3.3. Mg-Legierungen als Implantat- und Knochenersatzmaterial ............. 14 

3.2.3.3.1. Mg-basierte Implantate .................................................................. 15 

3.2.3.3.2. Mg-basierter Knochenersatz .......................................................... 17 

3.2.3.4. Mg-Legierungen mit Seltenen Erden ................................................. 19 

3.2.3.5. LAE442 als potenzielles Knochenersatzmaterial............................... 21 

4. Untersuchungsmethoden von Implantaten und Knochenersatzmaterialien 23 

4.1. µ-Computertomographie ......................................................................... 23 

4.2. Histologische Untersuchung ................................................................... 25 

4.3. Analysen durch Rasterelektronenmikroskopie und energiedispersiver 

Röntgenspektroskopie ........................................................................................ 27 

III. PUBLIKATIONEN ............................................................................... 29 



INHALTSVERZEICHNIS    VIII 

1. Publikation Nr. 1 ............................................................................................... 29 

2. Publikation Nr. 2 ............................................................................................... 43 

IV. DISKUSSION ........................................................................................ 63 

V. ZUSAMMENFASSUNG ...................................................................... 79 

VI. SUMMARY............................................................................................ 81 

VII. LITERATURVERZEICHNIS ............................................................. 83 

VIII. DANKSAGUNG .................................................................................. 109 

 



ABKÜRZUNGSVERZEICHNIS    IX 

 

ABKÜRZUNGSVERZEICHNIS 

  

2D zweidimensional 

3D dreidimensional 

µCT µ-Computertomograph(ie) 

CaP Calciumphosphat  

EDX Energiedispersive Röntgenspektroskopie 

E-Modul Elastizitätsmodul 

GPa Gigapascal 

HA Hydroxylapatit 

mas% Massenprozent 

MgF2 Magnesiumfluorid 

OLT Osteoid-like tissue 

p400 Porengrößenmodell 400 µm 

p500 Porengrößenmodell 500 µm 

PGA Poly glycolic acid  (= Polyglycolsäure)  

PTH Parathormon 

REM Rasterelektronenmikroskopie 

ROI Region of interest (= Interessensbereich) 

SBF Simulated body fluid (= simulierte Körperflüssigkeit) 

TCP Tricalciumphosphat 

Ti-6Al-4V Titanlegierung aus 6 mas% Aluminium und 4 mas% Vanadium 

TRAP Tartrate resistant acid phosphatase (= Tartrat-resistente saure 
Phosphatase) 

 

 



 

 

 

  



I. EINLEITUNG    - 1 - 

 

I. EINLEITUNG 

Das Skelett gewährleistet durch das Zusammenspiel von Knochen und Muskeln die 

körpereigene Mobilität und fungiert als Schutz für innere Strukturen und Organe 

gegenüber äußeren Einwirkungen. Ein sich laufend anpassender Mineralienhaushalt 

sowie die Bereitstellung von Wachstumsfaktoren und die im Knochenmark 

stattfindende Hämatopoese lassen den Knochen dynamisch auf Umbauprozesse 

reagieren (Sommerfeldt und Rubin 2001, Taichman 2005). Traumata, 

Infektionsgeschehen, angeborene oder erworbene neoplastische Veränderungen können 

skelettale Defekte auslösen und stellen erhöhte Anforderungen an deren chirurgische 

Versorgung dar (Yazdimamaghani et al. 2017). Ist die entstandene Defektstelle des 

Knochens zu groß für natürliche Reparaturmechanismen, fungiert das zumeist aus dem 

Beckenkamm stammende, autologe Knochengewebe als sogenannte Matrize (Nuss und 

von Rechenberg 2008). Dessen Anwendung wird limitiert durch begrenzte 

Verfügbarkeit, erhöhte Morbidität an der Entnahmestelle sowie damit verbundene 

zusätzliche Schmerzen für den Patienten (Damien und Parsons 1991).  

In der Osteosynthese könnten resorbierbare Knochenersatzmaterialien daher 

zukunftsweisend sein, da diese neben der Fähigkeit sich in vivo nach einiger Zeit 

abzubauen, auch biokompatible sowie osteokonduktive Eigenschaften vorweisen 

(Yazdimamaghani et al. 2017). Darüber hinaus muss das Material eine gewisse Stabilität 

aufweisen, um den von außen einwirkenden Kräften, besonders in den ersten Wochen 

nach dessen Einsatz, standhalten zu können (Yusop et al. 2012). Zusammen mit 

interkonnektierenden Poren kann so ein geeignetes Umfeld für Zellmigration, 

Revaskularisation und Nährstoffversorgung geschaffen werden, um die Osteogenese an 

der Defektstelle zu forcieren (Karageorgiou und Kaplan 2005, Ryan et al. 2006, 

Yazdimamaghani et al. 2017). Die Eigenschaften und deren resultierende Begleiteffekte 

gilt es in der Auswahl der biomedizinischen Werkstoffe, der Konstruktion und 

Herstellung sowie in der späteren in-vivo-Anwendung geschickt auf die benötigten 

Anforderungen abzustimmen (Perez und Mestres 2016, Yazdimamaghani et al. 2017). 

Dies stellt in der Chirurgie immer noch eine Herausforderung dar, zumal durch die 

Porosität gleichzeitig die mechanischen Eigenschaften des Biomaterials in 

zunehmender Weise abgeschwächt werden (Hollister 2005, Macchetta et al. 2009). 

In den letzten Jahren zeigte Magnesium (Mg) als Basiselement der Legierung LAE442 

(Legierung aus 90 mas% Mg, 4 mas% Lithium (Li), 4 mas% Aluminium (Al) und 2 
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mas% Seltene Erden (SE)) eine angemessene Biokompatibilität zusammen mit an den 

Knochen angepassten mechanischen Eigenschaften und lieferte damit 

erfolgsversprechende Resultate in präklinischen in vivo Studien (Witte et al. 2005, 

Thomann et al. 2009, Meyer-Lindenberg et al. 2010, Witte et al. 2010, Rössig et al. 

2015, Angrisani et al. 2016). Diese Erkenntnisse machen die Mg-Legierung LAE442 zu 

einer Option für ein zukunftsträchtiges und bioresorbierbares Knochenersatzmaterial. 

Besonders besticht es durch eine höhere Druckfestigkeit, Bruchzähigkeit und 

Ermüdungsbeständigkeit gegenüber alternativen biomedizinischen Werkstoffen, die 

momentan für die Herstellung von Knochenersatzmaterialien verwendet werden, wie 

etwa Keramiken oder Polymere (Gerlach 2000, Ryan et al. 2006, Nuss und von 

Rechenberg 2008, Alvarez und Nakajima 2009). 

LAE442 wurde in der zugänglichen Literatur noch nicht als resorbierbares 

Knochenersatzmaterial in knöchernen Defektstellen untersucht. Bisweilen wurde es als 

aussichtsvoller solider Festkörper mittels intramedullärem Pin (Witte et al. 2005, 

Thomann et al. 2009, Witte et al. 2010, Hampp et al. 2013) und Verriegelungsnagel-

System (Rössig et al. 2015) in vivo untersucht. Diverse Porengrößenspektren wurden, 

zum Teil in vergleichender Weise, innerhalb anderer Mg-Legierungen untersucht. Dies 

resultierte in einer meist gesteigerten Osseointegration, dennoch waren die Poren in den 

meisten Fällen inhomogen innerhalb der Legierung vorliegend (Lalk et al. 2013, Cheng 

et al. 2016). 

Ziel dieser Arbeit war die in-vivo-Untersuchung des Degradations- und 

Osseointegrationsverhaltens bei einer erstmalig verwendeten porösen LAE442 Mg-

Legierung. Anhand zweier verschiedener und stets mit homogen produzierten, 

offenporigen LAE442-Scaffolds sollte im Kaninchenmodell untersucht werden, 

inwiefern sich eines der beiden LAE442-Porengrößenmodelle als offenporiges Scaffold 

geeigneter erweist, eine möglichst homogene Degradation sowie gleichzeitig einen 

Einwuchs von Knochen und Gewebe zu ermöglichen und dabei die Biokompatibilität 

zu gewährleisten. 
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II. LITERATURÜBERSICHT 

1. Knochenaufbau und physiologische Prozesse 

1.1. Makroskopische Bauweise  

Knochen lässt sich makroskopisch in vier Formen unterteilen. Kurze Knochen (Ossa 

brevia), platte und breite Knochen (Ossa plana), Sesambeine (Ossa sesamoidea) und 

Röhrenknochen (Ossa longa). Letztere haben ein mittig gelegenes Schaftstück 

(Diaphyse). Die Diaphyse besteht aus einem knöchernen Mantel (Substantia compacta), 

welcher das im Inneren liegende Knochenmark (Cavum medullare) umhüllt. An den 

unteren und oberen Enden des Schaftkörpers (Epiphysis distalis/Epiphysis proximalis) 

verjüngt sich der knöcherne Mantel und liegt als schmale Knochenrinde (Substantia 

corticalis) vor. Ein feinporiges Netzwerk aus feinen Knochentrabekeln (Substantia 

spongiosa) kleidet das Epiphyseninnere aus. So ermöglichen Röhrenknochen, wie 

Oberarm- (Humerus) oder Oberschenkelknochen (Femur), im Zusammenspiel mit 

Muskeln und Sehnen, einen kraftvollen Bewegungsablauf (Nickel et al. 2004). 

Substanziell besteht Knochen zu etwa 30% aus organischer Substanz mit darin 

enthaltenen Kollagenfasern und einem größeren anorganischen Anteil (70%). Dieser 

enthält kristallines Hydroxylapatit (HA) welches aus Calciumphosphat, 

Calciumcarbonat, kleineren Anteilen von Magnesiumphosphat und Calciumfluorid 

sowie weiteren Spurenelementen besteht (Nickel et al. 2004, Sinowatz und Hees 2006). 

Durch die anorganischen Substanzen erhält der Knochen seine Festigkeit und 

mechanische Belastbarkeit, wohingegen der organische Anteil den Knochen mit 

elastischen Eigenschaften ausstattet (Landis 1995). 

1.2. Mikroskopische Bauweise 

Knochen unterscheidet man zudem in zwei strukturelle Einheiten: Geflechtknochen und 

Lamellenknochen. Geflechtknochen ist ein Gefüge aus vernetzten, geflechtartig 

angeordneten Kollagenfibrillen mit dazwischenliegenden und in Lakunen eingebetteten 

Osteozyten. Dieser entsteht aus während des Embryonalstadiums knorpelig angelegtem 

Gewebe und bleibt an Stellen wie den Nahträndern der Schädelknochen, dem äußeren 

Gehörgang oder dem Processus coronoideus der Mandibula bestehen (Sinowatz und 

Hees 2006).  
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Der im adulten Skelett stark überwiegende Anteil an Lamellenknochen zeichnet sich 

durch konzentrisch oder parallel verlaufende Kollagenfibrillen aus, welche in der 

Kortikalis angeordnet sind. Diese verlaufen lageabhängig entweder als äußere 

Grundlamellen unter der Knochenhaut (Periost) oder schichten sich nach innen 

konzentrisch um das Osteon, welches die strukturelle Grundeinheit des 

Lammellenknochens darstellt. Bis zu 20 dieser konzentrischen Spezial- oder Havers-

Lamellen ordnen sich um den mittig im Osteon liegenden Havers-Kanal. Jede 

Lamellenschicht ist etwa 3 - 7 µm dick und ist in ausmineralisierte 

Knochengrundsubstanz eingebettet. Die spiralförmig und stets gegenläufig 

angeordneten Lamellenschichten sind durch Querbrücken untereinander verbunden und 

verschaffen durch dieses Bauprinzip eine mechanische Festigkeit und Stabilität 

gegenüber dem Knochen einwirkende Druck- und Zugkräfte (Nickel et al. 2004, 

Sinowatz und Hees 2006). Der Havers-Kanal verläuft in der Kortikalis parallel in 

Längsrichtung zum Knochen und ist mit Blutgefäßen und vegetativen Nervenfasern 

ausgestattet. Über abzweigende Volkmann-Kanäle sind die Havers-Kanäle wiederum 

ab dem Periost bis hinein zu den innenliegenden, parallelen Grundlamellen, welche den 

Markraum begrenzen, verbunden und versorgen so die ganze Kortikalis. In meta- und 

epiphysären Bereichen der Röhrenknochen liegt das knöcherne Bälkchenwerk, auch 

Spongiosa des Knochens genannt. Dort sind die Lamellen plattenartig aufeinander 

gebaut und formen knöcherne Trabekel von 200 bis 300 µm Dicke (Salomon et al. 

2015), welche sich nach den statischen und dynamischen Gegebenheiten (Belastung, 

Zug- und Druckkräfte) in einer trajektoriellen Bauweise nach den einwirkenden 

Kraftlinienverläufen ausrichten und somit einer funktionellen Anpassung unterliegen 

(Nickel et al. 2004, Sinowatz und Hees 2006). 

2. Knöcherne Umbau- und Heilungsvorgänge  

2.1. Umbauprozesse  

Knochengewebe ist sowohl während als auch nach Abschluss seines Wachstums 

strukturell flexibel und passt sich an neue mechanische Ansprüche im Laufe des Lebens 

an (Nickel et al. 2004). Die Umbauprozesse sind durch Knochenmodelling und 

Knochenremodelling gesteuert, wodurch sich der Knochen auf ihn einwirkende 

Faktoren anpassen kann, oder er dadurch die Möglichkeit zur Regeneration erhält 

(Hillam und Skerry 1995, Robling et al. 2006). Knochenmodelling findet in der 

Wachstumsphase des Knochens statt und verändert durch Modifizierung der Form- und 
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Größeneigenschaften die bestehende Knochenstruktur. Situationsabhängig wird dabei 

entweder neuer Knochen durch Osteoblasten gebildet oder es erfolgt an der betroffenen 

Stelle ein Abbau durch Osteoklasten. Die beiden Vorgänge stehen während der 

Wachstumsphase nicht miteinander in Verbindung (Parfitt 1984). 

Dagegen läuft der Prozess des Knochenremodellings stetig bis ins hohe Alter ab. Dessen 

Abläufe konzentrieren sich auf den Erhalt der Knochenstärke (Clarke 2008) sowie den 

Aufrechterhalt der Mineralienhomöostase (Clarke 2008, Lüllmann-Rauch 2015). Die 

Prozesse sind von deren Aktivierung bis über den Abbau von altem Knochengewebe 

und der Knochenneubildung örtlich sowie zeitlich gekoppelt (Clarke 2008, Lüllmann-

Rauch 2015). Das Knochenremodelling wird von mechanischen Kräften, Mikroschäden 

sowie systemischen Hormonen stimuliert (Dempster 2006). Innerhalb eines Jahres 

werden so durchschnittlich 10% des reifen Knochengewebes durch 

Knochenremodelling ausgetauscht (Lüllmann-Rauch 2015). Genauer bilden hierbei 

Osteoklasten und Osteoblasten aufeinander abgestimmte Baueinheiten (basic 

multicellular units = BMUs), um alten Knochen zu entfernen und im Anschluss neuen 

Knochen zu bilden. Die Abläufe lassen sich nach ihrem zeitlichen Auftreten in die 

Aktivierungs- Resorptions-, Umkehrungs- und Bildungsphase aufgliedern (Burr 2002, 

Parfitt 2002). Bei der Aktivierungsphase werden mononukleäre Vorläuferzellen aus 

dem Blutkreislauf rekrutiert (Roodman 1999) und über den Zusammenschluss von sich 

daraus entwickelten Präosteoklasten zu mehrkernigen Osteoklasten ausdifferenziert 

(Clarke 2008). Die durch Osteoklasten initiierte Knochenresorption geschieht mittels 

Abtragung der alten Knochenmatrix und Mobilisierung von Knochenmineralien (Silver 

et al. 1988) und führt ortsabhängig in der Kompakta zu Resorptionskanälen und in den 

Trabekeln zu Resorptionslakunen, den sogenannten Howship-Lakunen (Lüllmann-

Rauch 2015). Nach Apoptose der Osteoklasten, was zugleich das Ende der 

Resorptionsphase markiert (Eriksen 1986, Reddy 2004), beginnt die Umkehrphase 

zugunsten der Osteoneogenese. Osteoprogenitorzellen sowie aus ihnen differenzierte 

Osteoblasten siedeln sich auf den Resorptionsstellen an. Die Osteoblasten beginnen mit 

der Produktion von noch unmineralisierter Knochenmatrix (Osteoid), welche die 

chemisch-organische Basis für die weitere Knochenbildung darstellt. Mit der 

Verkalkung dieser Grundsubstanz erfolgt die Einbettung der Osteoblasten in das 

mineralisierende Gewebe (Sinowatz und Hees 2006, Clarke 2008, Lüllmann-Rauch 

2015). In der so neu entstehenden Knochenlamelle differenzieren sich ehemalige 

Osteoblasten weiter zu Osteozyten aus. Während Osteozyten den überwiegenden 
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Zelltyp im reifen Knochen vertreten, treten nach Beendigung dieser gekoppelten 

Abläufe über die Hälfte der zuvor vorhandenen Osteoblasten in die Apoptose ein. 

Danach noch persistierende Osteoblasten differenzieren oder verbleiben in Form von 

ruhenden Oberflächenzellen („bone lining cells“) auf der endostalen oder periostalen 

Knochenoberfläche (Sinowatz und Hees 2006, Lüllmann-Rauch 2015). Letztere können 

über mechanosensorische Reize (Rubin und Lanyon 1987) und hormonelle Stimulation 

durch das Parathormon (PTH) reaktiviert werden (Dobnig und Turner 1995). 

2.2. Heilung von knöchernen Defekten  

Da bei einer Fraktur zumeist keine optimalen Voraussetzungen für die einsetzende 

Heilung vorliegen, stellt die sekundäre oder indirekte Knochenheilung den üblichen 

Ablauf dar (Isaksson et al. 2006). Während der sekundären oder auch indirekten 

Knochenheilung erfolgt mittels der Bildung von Kallusgewebe eine Stabilisation der 

dislozierten Knochenfragmente. Dabei korreliert die Instabilität und Beweglichkeit der 

Frakturenden mit dem Ausmaß der Entzündungsreaktion und dem gebildeten Kallus 

(Yamagishi und Yoshimura 1955, Hulth 1989). Von wesentlicher Bedeutung sind bei 

diesem Prozess die mechanische Stabilität und der Grad der lokalen Durchblutung des 

umliegenden Weichteilgewebes sowie ein intakter Mineral- und Hormonhaushalt 

(Reddi 1981). Über einen zeitlich abgestimmten Heilungsverlauf, der gemäß Literatur 

in bis zu sechs Phasen unterteilt wird (Trauma, Induktion, Entzündung, weicher Kallus, 

harter Kallus und Remodelling (McKibbin 1978) bzw. Hämatombildung samt 

Entzündung, Angiogenese, Knorpelbildung, -verkalkung, -entfernung und 

Knochenbildung (Einhorn 1995)), erfolgt die Überbrückung des Frakturspaltes über 

enchondrale Ossifikation (McKibbin 1978). Im Zuge der Gewebedifferenzierung 

(Reddi 1994), wird das vorliegende Knorpelgewebe ausmineralisiert und der sich 

ausbildende, noch wenig stabile Geflechtknochen durch nachfolgende Anpassung an die 

vorherrschende Belastungsrichtung (Wolff 1892) zu tragfähigem, reifem 

Lamellenkochen umgebaut (Schebitz et al. 1993, Hing 2004).  

Im Rahmen der Defektheilung wird eine „Union“ angestrebt. Die Union ist als eine 

Wiederherstellung der Knochenkontinuität definiert, welche bedingt ist durch 

physiologisch verlaufende Heilungsabläufe (Einhorn 1998). Klinisch bedeutet dies das 

Fehlen von gezielt ausgeführten Bewegungen der Fragmente sowie keine Anzeichen 

von Schmerz. Ebenso sollte wieder eine übliche Belastungseinwirkung auf der 

betreffenden Stelle möglich sein (Sharrard 1990, Kenwright et al. 1991). 
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Von einer verzögerten Heilung („Delayed Union“) spricht man hingegen, wenn diese 

den zeitlichen Rahmen von etwa vier Monaten überschreitet. Tritt nach über sechs 

Monaten keine vollständige Defektheilung ein, spricht man von einer „Non-Union“ 

(Rüter und Mayr 1999), bei welcher die knöcherne Einheit und Kontinuität nicht mehr 

hergestellt werden kann (Einhorn 1998). Mögliche Ursachen sind eine fehlende 

Blutversorgung, Zerstörung des Periosts (Augat et al. 2005), unzureichende 

Immobilisation und eine nicht ausreichende Stabilität (Claes et al. 2002). 

Pseudoarthrosen können als Folge resultieren (Claes et al. 2000). Auch Defekte 

kritischer Größe sind jene, die nichtüberbrückbare Abschnitte für die körpereigene 

Heilung darstellen und werden daher als „critical size defects“ bezeichnet (Schmitz und 

Hollinger 1986). Eine chirurgischer Eingriff ist bei diesen nicht spontan heilenden, 

segmentalen Defekten geboten, welcher über das Auffüllen des Defekts mit geeignetem 

Material erfolgt (Dumic-Cule et al. 2015). 

3. Angewandte Biomaterialien in der Knochenchirurgie  

3.1. Eigenschaften und Anwendungsgebiete nicht resorbierbarer Implantate 

und Knochenersatzstoffe  

3.1.1. Metalle   

Eine wesentliche Rolle bei der Frakturversorgung nehmen Metalle ein. Diese sind von 

besonderer Bedeutung bei Knochendefekten, welche unter hoher Belastungseinwirkung 

stehen (Agrawal 1998), wie etwa Korrektur- oder Verlängerungsosteotomien oder 

Resektion von Knochentumoren/ -sequestern. Zudem finden sie ihre Anwendung als 

Hüft- und Knieprothesen (Staiger et al. 2006, Lewis 2013). Verbreitet sind dabei 

metallische Biomaterialien mit einer hohen mechanischen Festigkeit und 

Bruchzähigkeit wie rostfreier Stahl, reines Titan und Titanlegierungen sowie 

Legierungen auf Kobalt-Chrom-Basis (Agrawal 1998, Staiger et al. 2006). Auch wenn 

deren Festigkeit und Bruchzähigkeit im belasteten Knochen anderen biomedizinischen 

Werkstoffen wie Keramiken, Polymeren und diversen Kompositen überlegen ist, zeigen 

sich deutliche Diskrepanzen bei den mechanischen Eigenschaften dieser Metalle im 

direkten Vergleich zu den Kennwerten von physiologischem Knochen. Besonders deren 

E-Modul ist um ein Vielfaches höher und macht Metalle deshalb wesentlich steifer im 

Vergleich zu Knochengewebe (Agrawal 1998). Dieser Unterschied führt zum 

sogenannten „stress shielding“ (Staiger et al. 2006, Noyama et al. 2012). Dabei 
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übernimmt das Metallimplantat einen überwiegenden Anteil der äußeren 

Krafteinwirkungen, was gleichzeitig zu einer Abschirmung des heilenden Knochens vor 

diesen Kräften führt. Des Weiteren kann aus dieser reduzierten und externen 

Stimulierung der knöchernen Umbauprozesse eine mangelhafte Fixierung des 

Implantates im Knochenverbund resultieren (Lewis 2013). Eine weitere Limitation stellt 

die Freisetzung von toxischen Ionen oder reizenden Partikeln dar, die durch Korrosions- 

oder Abnutzungsprozesse entstehen und zu Metallosen führen können (Jacobs et al. 

1998, Voggenreiter et al. 2003). Werden Metalle in der Human- und Veterinärmedizin 

verwendet, erfordern diese meist einen zweiten chirurgischen Eingriff zur späteren 

Entfernung. Dies birgt gesundheitliche Risiken und Komplikationen mit steigenden 

Kosten für das Gesundheitssystem (Claes 1992, Witte et al. 2005). 

Nicht resorbierbare Metalle liegen nicht nur als Festkörper für die Osteosynthese vor. 

In poröser Form ist die Auswahl von geeigneten Porengrößen und die Porosität von 

großem Interesse (Karageorgiou und Kaplan 2005). In vitro stellten Frosch et al. (2002) 

mittels Einbringung poröser Titanimplantate in eine aus humanen Osteoblasten 

generierte Zellkultur fest, dass das Migrations- und Mineralisationsverhalten der Zellen 

maßgeblich durch den verwendeten Porenkanaldurchmesser im Implantat beeinflusst 

wird. Die deutlichste Migration und Osseointegration zeigte sich bei einem 

Durchmesser von 600 µm im Vergleich zu Varianten unter 500 µm oder einer Variante 

mit 1000 µm (Frosch et al. 2002). Das Einwachsen von Knochen in metallische 

Knochenersatzmaterialien unter nicht-lasttragenden Bedingungen wurde in vivo von 

Itälä et al. (2001) untersucht. Dreieckige Titanimplantate mit Reihen unterschiedlichster 

Porengrößen (50 - 125 µm) wurden in Epikondylen von Kaninchenfemura implantiert. 

Knochen wurde nach zwölf Wochen auch in Poren unterhalb von 100 µm nachgewiesen. 

Da osteokonduktive Knochentransplantate zur Auffüllung von Knochendefekten 

verwendet werden, die oft mechanische Unterstützung benötigen (Keating und 

McQueen 2001), wurde in der Arbeit von Kujala et al. (2003) Knochenersatzmaterial 

aus porösem Nitinol (Legierung aus Titan und Nickel) 30 Wochen lang in die distal 

gelegene Metaphyse von Rattenfemura implantiert. Der Knochen-Implantat-Kontakt 

war in der Gruppe mit einer Porosität von 66,1% (mittlere Porengröße: 259 µm) mit 

51% am ausgeprägtesten, dennoch war kein signifikanter Unterschied zur Gruppe mit 

einer Porosität von 46,6% (mittlere Porengröße: 505 µm) erkennbar. Knochen wuchs in 

beide Ausführungen des Nitinol-Ersatzmaterials ein. Letztere Gruppe zeigte 

histologisch weniger fibröses Gewebe in den Poren. Da keine Frakturen in der 
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beschriebenen Studie auftraten und der Knochenersatz einen gewichtstragenden 

Knochenanteil einnahm, gingen Kujala et al. (2003) davon aus, dass die mechanische 

Unterstützung ausreichend war. 

In einer weiteren Studie wurde ein lasergesintertes Implantat aus einer Titanlegierung 

(Ti-6Al-4V) mit einer Oberflächenrauigkeit im Mikro- bis Nanometerbreich und von 

trabekulärem Knochen inspirierter Porosität (68,8%) auf das Knochenwachstum im 

Vergleich zu seiner Festkörpervariante innerhalb eines transaxial gesetzten Defekts im 

Kaninchenmodell untersucht (Cohen et al. 2017). Keine Unterschiede wurden nach zehn 

Wochen bei der Auszugsfestigkeit oder dem Knochen-Implantat-Kontakt vorgefunden. 

Jedoch wurde ein signifikant höheres Knochenvolumen für die porösen 

Implantatmodelle im µCT und in der Histomorphometrie ermittelt (Cohen et al. 2017). 

Einen positiven Effekt hinsichtlich einer verbesserten Grenzflächenbindung und 

Osseointegration erreichte man, indem man zusätzlich eine keramische Beschichtung 

(z.B. Hydroxylapatit) auf die porösen Oberflächen von Metallimplantaten aufbrachte 

(Ducheyne et al. 1980, Pilliar 1998, Nishiguchi et al. 2001).  

3.1.2. Aluminiumdioxid und Zirkoniumoxid   

Aluminiumdioxid (Al2O2) und Zirkoniumdioxid (ZO2) stellen bioinerte keramische 

Werkstoffe dar (Hench und Polak 2002, Wintermantel und Ha 2008), welche bereits in 

den 1960er Jahren zur Anwendung kamen. Einsatzgebiete sind die Hüftprothetik in 

Form von Hüftkugelbällen und Hüftgelenkspfannen, zahnmedizinische Implantate 

sowie Knieprothesen oder Mittelohrimplantate (Navarro et al. 2008, Wintermantel und 

Ha 2008, Vallet-Regí und Salinas 2019). Dabei wird weitestgehend keine Reaktion im 

biologischen Gewebe durch die Keramikwerkstoffe hervorgerufen (Wintermantel und 

Ha 2008). ZO2 besitzt eine größere Festigkeit und Bruchzähigkeit als Al2O2 und den 

ästhetischen Vorteil der weißen, zahnähnlichen Optik gegenüber Titan (Vallet-Regí und 

Salinas 2019). In der Praxis erweist sich ZO2 insofern als überlegen, da es zusätzlich 

weniger Reibung und Abnutzungserscheinungen aufweist und in der Herstellung 

kostengünstiger ist (Vallet-Regí und Salinas 2019). Mögliche Verunreinigungen durch 

Uran, Thorium und ihrer Zerfallsprodukte werden hinsichtlich der Radioaktivität 

kritisch angemerkt, jedoch ermöglichen die heutigen Herstellungstechniken durch die 

Erzielung eines hohen Reinigungsgrades der Ausgangsrohstoffe eine Abtrennung der 

genannten Elemente (Piconi und Maccauro 1999), sodass die effektive Dosis von ZO2-

Keramiken aus hochgereinigten Pulvern unterhalb der üblichen Strahlendosis liegt, 
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welcher man durch die natürliche Umwelt ausgesetzt ist (Fujisawa et al. 1996, Piconi 

und Maccauro 1999).  

3.2. Eigenschaften und Anwendungsgebiete resorbierbarer Implantate und 

Knochenersatzstoffe  

3.2.1. Keramiken und Komposite 

Mit bioaktiven Keramiken lag ab 1980 der Fokus verstärkt auf einer aktiven Interaktion 

des Materials mit seiner knöchernen Umgebung sowie auf dem Ziel, sich nach seiner 

Funktionserfüllung im Körper abzubauen (Vallet-Regí und Salinas 2019). Von 

wesentlicher Bedeutung sind Hydroxylapatite (HA) und Tricalciumphosphate (TCP) 

(Draenert et al. 2001). HA ist der Knochengrundsubstanz strukturell und chemisch 

ähnlich (Wintermantel und Ha 2008) und kann aus biologischem Ausgangsmaterial oder 

vollsynthetisch hergestellt werden (Holmes und Beebe 1971). Im Knochen wird HA 

erheblich langsamer resorbiert als ß-TCP (Bohner 2000, Lu et al. 2002), weist aber eine 

sehr gute Biokompatibilität und osteokonduktive Wirkung auf (Hing et al. 1999). HA 

wird in den Knochen durch chemische Oberflächenbindungen sowie der Anlagerung 

kollagener Fasern direkt integriert, gleichzeitig erfolgt der Aufbau von knöcherner 

Grundsubstanz innerhalb des HA-Kristallitgefüges (Ducheyne et al. 1990, de Bruijn et 

al. 1995). Keramiken aus TCP resorbieren im Körper bedeutend schneller als HA. 

Aufgrund unterschiedlicher kristalliner Strukturen unterscheidet man α- und ß-TCP 

(LeGeros 2001). Wegen thermodynamischer Instabilitäten und sehr unkalkulierbaren 

Resorptionsgeschwindigkeiten wird α-TCP deutlich seltener verwendet (Horch et al. 

2004, Braatz 2006). Obwohl diese bioaktiven, unterschiedlich schnell resorbierbaren 

Keramiken als Knochenersatzstoff breite Anwendung in der Orthopädie, Zahnmedizin 

und der Mund-Kiefer-Chirurgie finden, ist deren Verwendung wegen begrenzter 

biomechanischer Eigenschaften auf nicht lasttragende Bereiche beschränkt (Braatz 

2006, Rezwan et al. 2006, Wintermantel und Ha 2008), denn aufgrund ihres spröden 

Charakters und geringer Zugfestigkeit ist deren Bruchanfälligkeit deutlich erhöht 

(Bohner 2000, Nuss und von Rechenberg 2008). 

Bioaktive Gläser gehören ebenfalls zu der Gruppe der Keramiken und enthalten Anteile 

an Siliciumoxid, Calciumoxid, Natriumdioxid, und Phosphortrioxid (Wintermantel und 

Ha 2008). Sie bestechen durch die Fähigkeit, eine rasche und feste chemische 

Verbindung zum Knochen aufzubauen (Hench und Andersson 1993). Die Verbindung 
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wird durch eine Hydroxylcarbonatapatit-Schicht geschaffen, auf dieser knöcherne 

Vorläuferzellen zu Osteoblasten heranreifen und eine ausmineralisierende Matrix 

bilden, welche zur Fixation führt (Hench und Andersson 1993). Wie auch bei den bereits 

erwähnten Keramiken sind auch bioaktive Gläser mehrheitlich nur mit geringer 

Bruchzähigkeit und reduzierten mechanischen Eigenschaften ausgestattet 

(Wintermantel und Ha 2008), welche sich erheblich in porösen Strukturen 

verschlechtern (Rezwan et al. 2006, Pawelec et al. 2019). Dies limitiert den Gebrauch 

der bioaktiven Ersatzmaterialien auf Körperregionen, welche keiner großen Belastung 

unterliegen (Wintermantel und Ha 2008). Einsatzmöglichkeiten bestehen als 

Knochenfüllmaterial für kleinere Defekte, Dental- und Gesichtschirurgie, 

Beschichtungen für Metalle oder Polymere zur Steigerung der Bindung zwischen 

Implantat und Knochen oder als Ersatz knöcherner Mittelohranteile (Hench 1991, 

Wilson et al. 1993, Wilson et al. 1995, Vallet-Regí et al. 2003, Rezwan et al. 2006). 

Komposite sind dagegen Verbundwerkstoffe und bestehen aus mindestens zwei 

Komponenten, welche sich in ihren mechanischen, physikalischen und biologischen 

Merkmalen ergänzen (Raiha 1992). Beispielsweise wird die Kombination aus HA und 

Polyethylen bei Mittelohrimplantaten als permanentes Kompositmaterial genutzt (Guild 

und Bonfield 1998). Biodegradierbare Komposite werden aus HA- oder TCP-Partikeln 

zusammen mit Polymeren kombiniert, um die Defektanpassung durch eine erhöhte 

Formbarkeit zu verbessern, die Degradation kontrollierter ablaufen zu lassen und 

letztlich die Keramiken mit höheren biomechanischen Eigenschaften durch den  

Polymerzusatz ausstatten zu können (Peroglio et al. 2007, Cao und Kuboyama 2010, 

Bennett et al. 2016, Pawelec et al. 2019). 

Seitens idealer Porengrößenbereiche in keramischen Knochenersatzstoffen legten 

Hulbert et al. (1970) eine Mindestgrößen-Anforderung von 100 µm fest. Unterhalb 

dieser Grenze wurde lediglich nicht ausmineralisiertes Knochen- oder Fasergewebe 

nachgewiesen. Nach diesen Erkenntnissen orientierten sich Folgestudien und 

verwendeten Knochenersatzmaterialien mit Poren ab einer Größe von etwa 100 - 

1000 µm, um den optimalen Größenbereich durch die neu eingewachsene 

Knochenmenge zu evaluieren. Galois und Mainard (2004) untersuchten über zwölf 

Monate die Osteoneogenese anhand poröser HA- und ß-TCP-Zylinder im Kaninchen-

modell. Das kleinste Porengrößenspektrum (45 - 80 µm) beinhaltete signifikant weniger 

neuen Knochen als die drei größeren Modelle (80 - 140, 140 - 200 und 200 - 250 µm). 

In einer weiteren Studie an Schädeldefekten von Mäusen konnte sowohl eine bessere 
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Osseointegration durch einen erhöhten Grenzflächenkontakt zwischen den CaP-

partikeln mit dem Knochen als auch eine höhere Osteoneogenese ab Porengrößen von 

140 - 210 µm und 210 - 280 μm verzeichnet werden. Darüber hinaus wurde eine erhöhte 

Angiogenese in Poren über 140 µm beobachtet. Die Autoren schlussfolgerten, dass eine 

erfolgreiche Knochenregeneration in den größeren Poren zielführender verläuft, da in 

diesen auch eine bessere Gefäßversorgung vorgefunden wurde (Klenke et al. 2008). 

Durch die Verwendung von Größenbereichen von 300 - 700 µm innerhalb von ß-TCP 

kamen Feng et al. (2011) zu der Ansicht, dass eine Größe ab 400 µm aufgrund der 

beobachteten höheren Vaskularisation als auch wegen deutlich geringerer fibröser 

Gewebebildung innerhalb der Poren zu bevorzugen ist. Die Tendenz zur größeren 

Porengröße ergab eine weitere Studie insofern, dass etwa 600 μm große Poren eine 

deutlichere Osteoneogenese zeigten als jene von 300 μm Größe (Gauthier et al. 1998). 

Demgegenüber zeigten von Doernberg et al. (2006) keine Unterschiede in der in- vivo-

Osteoneogenese für β-TCP-Scaffolds mit vier verschiedenen Porengrößen (150, 260, 

510 und 1220 μm) auf. Allerdings wurde eine schnellere Resorption bei Scaffolds mit 

den größeren Porengrößen beobachtet (von Doernberg et al. 2006). 

3.2.2. Bioresorbierbare Polymere 

Bioresorbierbare synthetische Polymere sind weit verbreitet und gängige Vertreter 

dieser Gruppe sind Polyglykolsäure (PGA), Poly-L-Lactidsäure (PLA) und deren 

Kopolymere (Van der Elst et al. 2000). Bei den genannten Varianten handelt es sich um 

Esterverbindungen die durch hydrolytische Spaltung im Körper zu einfachen 

Metaboliten umgewandelt werden (Poinern et al. 2012, Kundu et al. 2013) und so 

vielseitig verwendbare resorbierbare Biomaterialien darstellen (Van der Elst et al. 

2000). Aus PLA und PGA werden seit mehreren Jahrzehnten abbaubare 

Nahtmaterialien für die Human- und Veterinärmedizin hergestellt (Herrmann et al. 

1970, Matsusue et al. 1991). Sie bieten eine breite Form- und Strukturvariabilität (Stäbe, 

Platten, Schrauben, Schwämme, Fasern etc.) und können anwendungsspezifisch 

synthetisiert werden (Gogolewski 1992, Gogolewski 2000, Van der Elst et al. 2000, 

Poinern et al. 2012). Jedoch ist deren Anwendung wegen ihrer vielfach geringeren 

Festigkeit und niedrigerem E-Modul im Vergleich zu Metallen auf nur gering belastete 

Anwendungsgebiete begrenzt (Hofmann 1995, Rehm et al. 1997, Agrawal 1998). Von 

der Verwendung bei Refrakturen, Wundheilungsstörungen oder metabolischen 

Erkrankungen wird außerdem abgeraten (Hofmann 1995). Des Weiteren werden mit 

bioresorbierbaren Polymeren Gewebeunverträglichkeiten aufgrund saurer 
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Degradationsprodukte (Bergsma et al. 1993, Bergsma et al. 1995, Sun et al. 2014, Grün 

et al. 2018) sowie Implantatversagen (Rezwan et al. 2006, Grün et al. 2018) in 

Zusammenhang gebracht. Verminderte Zelladhäsion und ein gering ausgeprägtes 

Integrationsverhalten (Rana et al. 2017) sowie osteolytische Reaktionen (Böstman und 

Pihlajamäki 2000) mindern deren Biokompatibilität zum Teil erheblich. 

Porenvergleiche sind innerhalb synthetischer oder auch natürlicher Polymere 

vorzufinden und diese bioresorbierbaren Knochenersatzmaterialien wurden auf neuen 

Knochen während ihres Abbaus in vivo untersucht (Oh et al. 2007, Roosa et al. 2010, 

Hofmann et al. 2013, Penk et al. 2013, Uebersax et al. 2013). PLGA-Scaffolds mit einem 

Porenspektrum von 300 - 500 µm erwiesen sich etwa in der Tibia von Ratten nach 

wenigen Wochen als erfolgreich bezüglich der darin neu gebildeten Knochenmasse 

(Penk et al. 2013). Oh et al. (2007) definierten wiederum für biodegradierbare 

Polycaprolakton-Scaffolds einen optimalen Porengrößenbereich über der Marke von 

200 µm. Widersprechend hierzu berichten Roosa et al. (2010) von Untersuchungen, die, 

trotz weit gewählter Porengrößenspektren, keinen signifikanten Unterschied bezüglich 

neu vorhandener Knochenmasse innerhalb der Porengrößenmodelle feststellten. 

3.2.3. Magnesium als bioresorbierbares Metall 

3.2.3.1. Erste Untersuchungen  

Das Element Mg fand in der Medizin 1878 zum ersten Mal Verwendung in Form von 

Drähten zur Unterbindung von Gefäßblutungen (Huse 1878). Um die Jahrhundertwende 

weitete der Arzt Erwin Payr die medizinischen Applikationen maßgeblich aus und 

verwendete Mg in Form von Platten, Drähten und Nägeln sowie als Nahtmaterial für 

Gefäßligaturen (Payr 1900, Payr 1901, Payr und Martina 1905). Davon inspiriert setzten 

Albin Lambotte und sein Assistent Jean Verbugge das bioresorbierbare Metall bei 

orthopädischen Eingriffen an Kindern und Tieren ein (Lambotte 1909, Lambotte 1932, 

Verbrugge 1933, Verbrugge 1934, Verbrugge 1937). Durch den schnellen Abbau hatte 

Payr (1900) die Vermutung, dass der Wassergehalt des Gewebes und gelöste Salze im 

Blut durch chemische Prozesse und zelluläre Reaktionen für den schnellen Mg-Abbau 

in vivo verantwortlich sein könnten. McBride (1938) nahm an, dass die 

Korrosionsgeschwindigkeit in Abhängigkeit vom Implantationsort unterschiedlich 

schnell verläuft. Er beobachtete, dass Mg-Platten auf Knochenoberflächen mit Kontakt 

zum Weichgewebe deutlich schneller degradierten als der Bereich transkortikaler 



II. LITERATURÜBERSICHT    - 14 - 

 

Schrauben, welcher nur von Kortikalis umgeben war. Klinisch wurde des Öfteren eine 

parallel zur Korrosion ablaufende Gasentwicklung und damit temporäre Emphyseme 

um die Implantationsregion beobachtet. Diese Nebeneffekte wurden als kein 

langfristiges Problem angesehen (Lambotte 1932). Dennoch hielt die grundsätzliche 

Skepsis an der in-vivo-Verträglichkeit von Mg an (Groves 1913, Zierold 1924). Bedingt 

durch das Aufkommen von rostfreiem Stahl und begleitet von der Tatsache, dass das 

Problem der Korrosion bis zum damaligen Zeitpunkt nicht zufriedenstellend gelöst 

werden konnte (Rostock 1937), verschwand Mg als biodegradierbares Metall zunächst 

zu Gunsten nicht resorbierbarer Metallalternativen aus dem Fokus der damaligen 

Forschungsvorhaben (Witte 2015). 

3.2.3.2. Eigenschaften   

Mg wird als Kation (Mg2+) vorwiegend im Knochengewebe gespeichert. Es wird leicht 

absorbiert und mit Hilfe der Nieren über den Urin aus dem Körper ausgeschieden. Als 

ein essenzieller Co-Faktor in vielen Enzymen stellt es eine wesentliche Komponente 

dar, die bei der Umsetzung von genetischer Information in Polypeptidstrukturen 

beteiligt ist (Staiger et al. 2006). 

Im direkten Vergleich zu anderen biomedizinischen Materialien, weist Mg die 

ähnlichsten Werte hinsichtlich des E-Moduls (ca. 45 GPa) im Vergleich zu 

Knochengewebe (ca. 5 - 23 GPa) auf. Titanlegierungen (ca. 110 GPa), rostfreie Stähle 

(ca. 200 GPa) und Legierungen auf Kobaltbasis (ca. 230 GPa) liegen vergleichsweise 

weit darüber. Auch die Dichte von Mg und Mg-Legierungen (1,7 - 2,0 g/cm3) weist sehr 

ähnliche Werte zu jenes des Knochens (1,8 - 2,1 g/cm3) auf. Die Ähnlichkeiten der 

jeweiligen Kennwerte sind ein maßgeblicher Grund, weshalb der Fokus in den letzten 

beiden Jahrzehnten wieder intensiver auf Mg-Legierungen gerichtet wurde (Staiger et 

al. 2006, Witte et al. 2008, Yang und Tan 2013). Dabei könnten diese nicht nur ein 

stabilen Knochenersatz darstellen, sondern finden zum Beispiel auch in der 

Gefäßchirurgie ihren Einsatz als biologisch abbaubare Stents (Heublein et al. 2003). 

3.2.3.3.  Mg-Legierungen als Implantat- und Knochenersatzmaterial  

Durch das Legieren von Mg mit anderen Elementen können korrosive Defizite, 

biomechanische Eigenschaften, aber auch die Herstellung der Implantate verbessert 

werden (Staiger et al. 2006). Abhängig von den jeweiligen Elementkomponenten und 

angewandten Oberflächenmodifikationen wurden in der Vergangenheit auch 
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Rückschläge wie unzureichende Biokompatibilität oder eine zu schnelle Degradation 

verzeichnet (Reifenrath et al. 2010, Huehnerschulte et al. 2012). 

Mg wurde bislang mehrheitlich anhand unterschiedlicher Ausführungen von soliden 

Implantatmaterialien (Pins, Zylinder, Platten und Schrauben) untersucht, wohingegen 

es weitaus weniger Beispiele gibt, in welchen Mg die Basis von 

Knochenersatzmaterialien bildet. Insgesamt zeichnete sich ab, dass zunächst 

aussichtsvolle in-vitro-Ergebnisse nicht unbedingt auch auf nachfolgende in-vivo-

Resultate zutreffen müssen und umgekehrt (Witte et al. 2006 a).   

3.2.3.3.1. Mg-basierte Implantate 

Mg-Legierungen mit dem Zusatz an Calcium (Ca) wurden als Festkörper in vitro (Li et 

al. 2008, Li et al. 2011, Waizy et al. 2012) und in vivo getestet (Li et al. 2008, Krause et 

al. 2009, Thomann et al. 2009, Von der Höh et al. 2009, Erdmann et al. 2011). Ca-

Zusätze < 1 mas% erzielten dabei die niedrigsten Korrosionsraten und angemessenere 

mechanische Kennwerte (Li et al. 2008, Wan et al. 2008, Waizy et al. 2012) und eine 

gute Biokompatibilität (Li et al. 2008, Krause et al. 2009, Thomann et al. 2009, Erdmann 

et al. 2011). In vitro wurden keine negativen Effekte auf die Zellviabilität bei 

Zytotoxizitätstests verzeichnet (Li et al. 2008). In vivo ließen sich gesteigerte knöcherne 

Umbauvorgänge in direkter Umgebung des Implantats und keine klinisch relevanten 

Gasansammlungen beobachten (Li et al. 2008, Krause et al. 2009, Thomann et al. 2009). 

Allerdings wurde bei MgCa0,8 Schrauben (Legierung mit 99,2 mas% Mg und 0,8 mas% 

Ca) bereits nach sechs Wochen eine fortgeschrittene Degradation in vivo beschrieben. 

Dies stellt eine zu kurze Dauer für eine Frakturfixation dar (Erdmann et al. 2011). 

Ähnliches fanden auch Von der Höh et al. (2006) heraus und beschrieben das 

Abbauverhalten von MgCa0,8 Implantaten als sehr unvorhersehbar. Zudem konnte in 

einer darauffolgenden Arbeit gezeigt werden, dass rauere Oberflächen von MgCa0,8 

Implantaten wesentlich zu einer schnelleren Korrosion im Körper beitragen und 

dagegen glatter gestaltete Oberflächenausführungen langsamer korrodieren (Von der 

Höh et al. 2009). Krause et al. (2009) und Thomann et al. (2009) untersuchten in 

Kaninchentibiae implantierte MgCa0,8 Pins und ermittelten deren verbleibendes 

Volumen, mechanische Kennwerte sowie die Biokompatibilität nach drei, sechs und 

zwölf Monaten. Die Pins zeigten einen initial langsamen Degradationsverlauf. Jedoch 

wurden nach sechs Monaten deutliche Volumeneinbußen (~ 40%) ermittelt, welche aus 

einer bereits im dritten Monat stattfinden Lochfraßkorrosion an der Pin-Oberfläche 

resultierte. Diese hatte eine uneben abgetragene Oberflächenmorphologie, 
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Materialverlust und Stabilitätseinbußen zur Folge (Krause et al. 2009). Zudem zeigte 

sich, dass die Festigkeit der MgCa0,8 Pins im Vergleich zu den zusätzlich analysierten 

Mg-Legierungen LAE442 und WE43 (Legierung mit 93 mas% Mg, 4 mas% Yttrium 

(W) und 3 mas% (E)) stets am geringsten ausfiel. Im Falle eines unter Belastung 

stehenden Knochens wurde dies als erheblicher Nachteil angesehen (Krause et al. 2009, 

Thomann et al. 2009). Eine ausreichende Festigkeit wird zusätzlich zu möglichst 

langanhaltenden duktilen Eigenschaften benötigt (Krause 2008). Bei Implantaten aus 

MgCa1,0 (Legierung mit 99 mas% Mg und 1 mas% Ca) wurden Verluste von etwa 

einem Drittel des ursprünglichen Gewichts nach drei Monaten verzeichnet (Li et al. 

2008). Die Vermutung, dass der eingesetzte prozentuale Massenanteil an Ca maßgeblich 

das Abbauverhalten beeinflusst, wurde aufgrund dieser Ergebnisse bestätigt (Li et al. 

2011, Waizy et al. 2012). Trotz der vorhandenen Verträglichkeit (Erdmann et al. 2011, 

Li et al. 2011) wurde von weiterführenden Untersuchungen am gewichtstragenden 

Knochen mit reinen Mg-Ca-Legierungen abgesehen.  

Des Weiteren wurden Mg-Legierungen mit Zusätzen von Aluminium (Al), Zink (Z) 

sowie weiteren kleineren Massenanteilen ≤ 1% aus Ca und Mangan (Mn) auf deren 

Abbauverhalten und die umliegende Osteoneogenese untersucht. Pins aus AZ31 

(Legierung mit 96 mas% Mg, 3 mas% Al und 1 mas% Z) und AZ91 (Legierung mit 90 

mas% Mg, 9 mas% Al und 1 mas% Z) wurden neben LAE442 intramedullär in 

Meerschweinchen von Witte et al. (2005) untersucht. AZ31 und AZ91 zeigten eine sehr 

schnelle und inhomogene Degradation innerhalb von sechs und 18 Wochen. Der eher 

unkontrolliert verlaufende Abbau lies AZ31 und AZ91 wesentlich schlechter 

abschneiden als die Vergleichsimplantate aus LAE442 der gleichen Studie. Neuer 

Knochen entwickelte sich jedoch ebenso um AZ31 und AZ91 wie auch um LAE442. 

Die Bedeutsamkeit einer homogenen und langsamen in-vivo-Korrosion wurde auch von 

Kraus et al. (2012) am Rattenmodell über 24 Wochen deutlich. Dabei wurden zwei Mg-

Legierungen ZX50 (5 mas% Z und < 1 mas% Ca/Mn) sowie WZ21 (2 mas% Yttrium 

(W), 1 mas% Z, < 1 mas% Ca/Mn) transkortikal zur Längsachse der Femurdiaphyse als 

Pins implantiert. Die ermittelten Unterschiede im Degradationsablauf und der 

Gasfreisetzung waren markant. ZX50 verzeichnete bereits nach einer Woche einen 

rasanten Anstieg der Korrosion mit Volumenverlusten von über 50% nach sieben 

Wochen als Folge. Lochfraß auf der Pin-Oberfläche führte über den daraus 

resultierenden weiteren Anstieg der Gesamtoberfläche zu einer Beschleunigung der 

Degradation und zu einer erheblichen Wasserstoffgasfreisetzung. WZ21 hingegen 
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bestach durch eine konstantere und in moderaten Mengen ablaufende Gasbildung samt 

reduzierterer Korrosion. Etwa die Hälfte des initialen WZ21 Volumens war nach 22 

Wochen degradiert. Auch wurde eine bessere Konnektivität zum Knochen auf Seiten 

der WZ21-Implantate erreicht. 

3.2.3.3.2. Mg-basierter Knochenersatz 

AZ91 wurde auch als subchondraler Knochenersatz in offenporiger, zylindrischer Form 

mit interkonnektierenden und zufällig verteilten Poren (10 - 1000 µm) am 

Kaninchenmodell für drei Monate untersucht (Witte et al. 2006 b). Hierfür wurden die 

Scaffolds vom Gelenk ausgehend und unterhalb der Knorpeloberfläche des rechten 

Femurkondylus implantiert. Auch hier degradierten die AZ91-Scaffolds an der 

gesetzten Defektstelle nach zwölf Wochen mehrheitlich zu schnell, um eine 

ausreichende Heilung innerhalb der Zeit zu gewährleisten. Zwar wurden die 

Randbereiche der AZ91-Scaffolds durch kalzifiziertes Gewebe ersetzt, aber ein 

ausreichender Ersatz der subchondralen Knochenplatte blieb aus (Witte et al. 2006 b). 

Die Autoren empfahlen auf Basis ihrer Beobachtungen die Korrosionsrate mit Hilfe von 

Oberflächenbeschichtungen zu senken (Witte et al. 2006 b). Durch die offenporige 

Struktur bewirkt die größere Oberfläche auch eine vermehrte Aussetzung des 

Biomaterials gegenüber korrosiv wirkenden Medien wie SBF („Simulated Body Fluid“) 

oder natürlichen Körperflüssigkeiten (Karageorgiou und Kaplan 2005, Wang et al. 

2005, Zeng et al. 2008, Gu et al. 2012). Zusätzliche Beschichtungen (z.B. CaP oder 

MgF2) oder elektrochemische Behandlungsverfahren zur Erzeugung von Oxidschichten 

können effektive Mittel sein, um Knochenersatzmaterialien aus Mg-Legierungen 

besonders in den ersten Wochen vor Korrosion zu schützen (Witte et al. 2006 b, Witte 

et al. 2010, Gu et al. 2012, Lalk et al. 2013, Yu et al. 2017). 

Yu et al. (2017) beobachteten deutlich schnellere Degradationsverläufe von AZ31-

Scaffolds ohne MgF2 in vitro als auch in vivo im Gegensatz zu den zusätzlich mit einer 

MgF2-Schicht versehenen Scaffolds (FAZ31). Bereits bei Zytokompatibilitätstests 

besiedelten mehr mesenchymale Stammzellen die beschichteten Mg-Scaffolds 

(FAZ31). Diese Tendenz konnte nachfolgend im Kaninchenmodell mittels µCT und 

histologischer Präparate durch den Nachweis von neuem Knochen in direkter 

Umgebung als auch direkt in den 300 µm großen Poren bestätigt werden. In einer Studie 

mit reinen Mg-Scaffolds und unterschiedlichen Porengrößen (250 und 400 µm) wurde 

ein korrosionsverzögernder und osteogenetischer Effekt der MgF2-Beschichtung 

beobachtet (Cheng et al. 2016). Zusätzlich konnten die Autoren via µCT trabekuläre 
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Kennwerte (Trabekeldicke, -anzahl und -separation) nachweisen, welche in vivo um die 

Mg-Scaffolds mit 400 µm Poren eine höhere Knochenmasse aufzeigten.  

Lalk et al. (2013) setzten mit MgF2 beschichtete sowie zweifach beschichtete (MgF2 

und CaP) zylindrische Schwämme der Mg-Legierung AX30 (Legierung mit circa 

96 mas% Mg, 3 mas% Al, und ≤ 1 mas% Ca) in den Trochanter major von Kaninchen 

ein. Durch die MgF2-Einfachbeschichtung wiesen die ersten Schwammzylinder 

Porengrößen von etwa 400 µm auf, wohingegen die doppelt beschichteten 

Schwammzylinder Größen von circa 100 µm hatten. Abbauverhalten und knöcherner 

Umbau im Knochen-Schwamm-Verbund wurden mittels regelmäßiger Röntgenbilder, 

µCT-Messungen und histologischen Analysen über einen Zeitraum von 24 Wochen 

ermittelt. Die Autoren stellten neues Knochengewebe im zeitlichen Verlauf zunehmend 

und tiefer innerhalb der 400 µm großen Poren fest. Außerdem war deren Integration 

wesentlich ausgeprägter. Liu et al. (2014) untersuchten Mg-Hohlzylinder mit Poren von 

1000 µm in Femurkondylen von Kaninchen und stellten nach drei Monaten ein 

signifikant höheres Knochenvolumen in den Mg-Scaffolds im direkten Vergleich zu 

HA-Keramiken fest, welche zwar die gleichen äußeren Dimensionen aufwiesen, aber 

keine makroporöse Porenstruktur besaßen. 

Die aufgeführten Studien verdeutlichen, dass definierte poröse Gerüststrukturen oder 

Schwämme mit zufälliger Porenverteilung durch ihre Bauweise die Möglichkeit bieten, 

als Leitschiene für Zellinfiltration und Material-Zell-Interaktion zu fungieren 

(Groeneveld et al. 1999). Poren innerhalb von Biomaterialien können dazu beitragen die 

Permeabilität, Zellpenetration und -migration zu steigern sowie den Nähr- und 

Sauerstoffzufluss und den Abtransport von Abbauprodukten zu lenken (Hutmacher 

2000, Kuboki et al. 2002, Hollister 2005, Karageorgiou und Kaplan 2005). Gleichzeitig 

beeinflussen oder reduzieren sie die mechanischen Eigenschaften des Materials 

(Hollister 2005, Pérez et al. 2013). Bei sorgsamer Auswahl kann die verwendete 

Porengröße maßgeblich dazu beitragen, eine abgestimmte Degradation erfolgen zu 

lassen, während sich zugleich neues Knochengewebe am Defektort bildet (Hollister 

2005, Bonfield 2006). Idealerweise sollte der Knochenersatz kontrolliert abgebaut 

werden und zeitgleich zum Aufbauprozess von neuem Knochengewebe erfolgen, sodass 

dessen Festigkeit und Stabilität den Belastungsanforderungen vor Ort so lange wie 

benötigt standhalten können (Hollister 2005, Bonfield 2006). Zusätzlich ermöglicht die 

offenporige Gestaltung eine mechanische Verzahnung zwischen Biomaterial und dem 

umgebenden Knochen und schafft dadurch eine Integration an den beiden Grenzflächen 
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(Story et al. 1998, Karageorgiou und Kaplan 2005). Studienergebnisse von Lalk et al. 

(2013) zeigen, dass die Degradation von Knochenersatzstoffen aus beschichteten Mg-

Legierungen noch zu schnell abläuft und verdeutlichen die Problematik, die geforderten 

Parameter in vivo ausreichend auszubalancieren (Hollister 2005, Bonfield 2006, Perez 

et al. 2015).  

3.2.3.4. Mg-Legierungen mit Seltenen Erden  

Die gegenwärtige Literatur legt dar, dass Mg und Mg-Legierungen vermehrt in Form 

solider Implantate untersucht wurden, wohingegen die Effekte unterschiedlicher 

Porengrößen auf Degradation und Osteoneogenese bisher von weitaus weniger Autoren 

näher untersucht wurden. 

Ein Zusatz von Seltenen Erden (SE) eignet sich insbesondere, um die Materialfestigkeit 

und den Herstellungsprozess zu optimieren (Polmear 1999, Witte et al. 2008) sowie die 

Korrosionsbeständigkeit von Biomaterialien zu erhöhen (Switzer 2005, Wu et al. 2005, 

Krause et al. 2009). Die zugängliche Literatur zeigt, dass bei der Verwendung von SE 

insbesondere darauf geachtet werden muss, inwiefern ein Einzelelement der SE-Gruppe 

in einer Mg-Legierung verwendet wird oder deren Zusatz als Mischmetall erfolgt 

(Reifenrath et al. 2010, Angrisani et al. 2012). Der Gedanke die SE-Mischung durch ein 

einziges SE-Element in einer Mg-Legierung ersetzen zu wollen, folgt aus dem 

Bestreben, ein möglichst präzises und reproduzierbares Implantat zu erhalten, um den 

Anforderungen eines Medizinproduktes zu genügen (Reifenrath et al. 2010, Willbold et 

al. 2017). 

Willbold et al. (2015) verglichen in vitro drei verschiedene Mg-Legierungen mit jeweils 

nur einem enthaltenen SE-Element: Lanthan (La), Neodymium (Nd) und Cerium (Ce). 

Die Zytotoxizitätstests mit je einhundertprozentigen Extraktionen der drei Mg-

Legierungen wirkten sich zytotoxisch auf präosteoblastische, murine Zelllinien aus. Da 

solch hohe Ionenkonzentration in vivo durch den Abtransport des Blutflusses als 

unwahrscheinlich angesehen wurden (Willbold et al. 2015), wurden nachfolgend 

verdünnte Mg-SE-Extrakte hergestellt. Diese zeigten eine verbesserte 

Zytokompatibilität. Auffallend blieb jedoch, dass der Mg-Ce-Extrakt den stets 

negativsten Einfluss auf die Lebensfähigkeit der Zellen hatte. Auch Feyerabend et al. 

(2010) stellten bei der in-vitro-Untersuchung von möglichen Kurzzeiteinwirkungen der 

einzelner SE auf unterschiedliche Ziellinien eine zytotoxische Wirkung von Ce fest. 

Diese Annahme wurde durch eine Studie von Reifenrath et al. (2010) insofern bestätigt, 
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als in dieser Arbeit während des in-vivo-Vergleichs von implantierten LACer442- und 

LAE442-Implantaten die Kaninchen der LACer442-Gruppe deutliche Anzeichen einer 

Implantatunverträglichkeit aufwiesen. Reifenrath et al. (2010) mussten den geplanten 

Untersuchungszeitraum von drei Monaten auf einen Monat bei der LACer442-Gruppe 

verkürzen, da die Tiere Emphyseme im Bereich der proximalen Tibia und Lahmheiten 

unterschiedlicher Schweregrade aufzeigten. Im µCT beobachteten die Autoren eine sehr 

schnelle, inhomogene Degradation mit massivem Formverlust. Die Korrosionsprodukte 

waren bei der Explantation der LACer442-Implantate samt periostaler Blutungen in der 

Markhöhle zu erkennen. Histologisch dominierten ebenfalls die Korrosionsprodukte 

und die Implantatoberfläche blieb meist azellulär (Reifenrath et al. 2010). Nachfolgende 

Untersuchungen, in welchen LANd442 (Legierung mit 90 mas% Mg, 2 mas% Li, 

2 mas% Al und 2 mas% Nd) mit Nd als alleiniges SE-Element eingesetzt wurde, zeigten 

eine bessere Biokompatibilität als LACer442, jedoch waren keine wesentlichen 

Verbesserungen gegenüber LAE442 eingetreten. Nach dem Studienabschluss von 26 

Wochen kamen Ullmann et al. (2011) zum Schluss, dass LANd442 eine deutlich 

unregelmäßige Abbaumorphologie und geringere Festigkeit als LAE442 besitzt. 

Verwendete man hingegen ein Gemisch aus SE-Elementen in einer Mg-Legierung, 

zeigte dies mehrfach erfolgsversprechende Aussichten seitens der biomechanischen 

Eigenschaften, der Degradation und der Biokompatibilität (Witte et al. 2006 a, Thomann 

et al. 2009, Meyer-Lindenberg et al. 2010, Witte et al. 2010, Ullmann et al. 2011, Hampp 

et al. 2013, Ullmann et al. 2013, Rössig et al. 2015, Angrisani et al. 2016). Die SE-

Massenverhältnisse variieren innerhalb der LAE442 Mg-Legierung zueinander, von 

diesen repräsentieren hauptsächlich Cer, Nd und La die maßgeblichen Anteile (Polmear 

1999, Angrisani et al. 2012). Die Verwendung dieser Elemente wurde mit Hinblick auf 

eine Reduktion der Materialdichte, verbesserter Duktilität und dem Ziel des gesteigerten 

Korrosionswiderstandes entwickelt (Kaesel et al. 2003, Witte et al. 2008), um die 

Korrosionsbeständigkeit sowie mechanische Eigenschaften des Mg weiter zu 

optimieren (Staiger et al. 2006, Witte et al. 2008).  

Beim Meerschweinchen (Witte et al. 2006 a), Kaninchen (Krause et al. 2009, Thomann 

et al. 2009, Witte et al. 2010, Hampp et al. 2013, Ullmann et al. 2013, Angrisani et al. 

2016) und im Großtiermodell (Rössig et al. 2015) wurde LAE442 als resorbierbares 

Implantat eingesetzt. Witte et al. (2006 a) verglichen LAE442 mit AZ31, AZ91 und 

WE43 und beobachteten bei LAE442 eine deutlich langsamer ablaufende Degradation 

innerhalb von 18 Wochen in Meerschweinfemura (LAE442: 30%; AZ31/ AZ91/ WE43: 
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≥ 70%). Weitere Vergleiche von Implantaten mit MgCa0,8 (Krause et al. 2009, 

Thomann et al. 2009) und LANd442 (Ullmann et al. 2011, Hampp et al. 2013) zeigten 

erneut die Überlegenheit der verlangsamten Abbaugeschwindigkeit zusammen mit einer 

ausgelobten in-vivo-Verträglichkeit von LAE442. Krause et al. (2009) wiesen durch 

mechanische Tests an explantierten LAE442-Pins eine über die Zeit höhere Festigkeit 

nach als bei jenen, welche aus MgCa0,8 und WE43 gefertigt wurden.  

Eine Behandlung mittels zusätzlicher Magnesiumfluorid-Beschichtung (MgF2) wirkte 

sich in den ersten vier Wochen nach Implantation von LAE442-Zylindern verzögernd 

und damit positiv auf die Korrosionsgeschwindigkeit aus. Auch im späteren Verlauf 

degradierten beschichtete LAE442-Zylinder weiterhin langsamer als deren 

unbeschichteten Varianten (Thomann et al. 2010, Witte et al. 2010). Zeiträume von 1 - 

3,5 Jahren bestätigten, unabhängig vom verwendeten Tiermodell, dass sich LAE442 

weiterhin homogen abzubauen scheint (Meyer-Lindenberg et al. 2010, Rössig et al. 

2015, Angrisani et al. 2016). Dies ist vorteilhaft, da ein abbaubedingt zu rapider Anstieg 

von SE im Gewebe im Verdacht steht, toxisch auf Zellen wirken zu können (Feyerabend 

et al. 2010, Willbold et al. 2015). Ferner können größere Degradationsprodukte des 

Biomaterials umliegendes Gewebe reizen und zu einer Abstoßungsreaktion, 

Knochenresorption und Gewebsnekrosen führen (Hallab und Jacobs 2009, Reifenrath 

et al. 2010, Dziuba et al. 2013). SE-Gehalte in Blutseren und Organuntersuchungen 

zeigten bis dato bei der Implantation von LAE442 keine toxischen Tendenzen (Witte et 

al. 2010, Bondarenko et al. 2011, Rössig et al. 2015, Angrisani et al. 2016). Auch ist ein 

homogen ablaufender Abbau in chloridhaltigen Medien von wesentlichem Vorteil, da 

mit einem rapide fortschreitenden Abbau die Freisetzung von Wasserstoffgas als 

Nebenprodukt der Degradation von Mg (Mg + 2H2O → Mg (OH)2 + H2) erfolgt (Song 

und Atrens 1999, Staiger et al. 2006, Zeng et al. 2008). Betreffend der diskutierten 

Gasbildung verweist die zugängliche Literatur über LAE442 als Festkörpermodell auf 

gute Verträglichkeiten, trotz des anfänglichen Vorhandenseins von Gas im 

Implantatbereich in klinischen und röntgenologischen Untersuchungen (Witte et al. 

2005, Krause et al. 2009, Thomann et al. 2009, Meyer-Lindenberg et al. 2010, Hampp 

et al. 2013, Rössig et al. 2015, Angrisani et al. 2016). 

3.2.3.5. LAE442 als potenzielles Knochenersatzmaterial  

Diverse Autoren vertreten die Auffassung, dass bei LAE442 die Voraussetzung gegeben 

ist, abbaubedingt entstandenes Gas kontinuierlich über Blut und Weichgewebe 
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abtransportieren zu können, um so die Gewebe- und Zellinfiltration während der 

Degradation des Materials und damit die Biokompatibilität zu gewährleisten (Witte et 

al. 2006, Thomann et al. 2009, Meyer-Lindenberg et al. 2010, Witte et al. 2010, Hampp 

et al. 2013, Rössig et al. 2015, Angrisani et al. 2016). In der Vergangenheit wurde 

mehrfach die Bildung von diffusen, zellleeren Gaskavitäten um den Implantationsort 

beschrieben (Verbrugge 1934, McBride 1938, McCord et al. 1942, Witte et al. 2005, 

Kuhlmann et al. 2013, Lalk et al. 2013), allerdings stehen diese konträr gegenüber 

anderen klinischen Berichten, welche weder bei solidem LAE442 noch anderen Mg-

Legierungen Gas während der gesamten Studiendauer verzeichneten (Krause et al. 

2009, Thomann et al. 2009, Meyer-Lindenberg et al. 2010, Witte et al. 2010).  

Für offenporige LAE442-Scaffolds als potenziell neuer Knochenersatz-Alternative 

wurden mittels mechanischer Kompressionsversuche hohe Belastbarkeiten und 

reproduzierbare Herstellungsbedingungen ausgesprochen (Julmi et al. 2017, Julmi et al. 

2019). In mechanischen Vorversuchen konnten die erstmalig aus LAE442 konstruierten 

und reproduzierbaren Scaffolds der auf Kaninchentibiae einwirkenden Kraft, die von 

Reifenrath et al. (2012) mit circa 60 N beschrieben wurde, um ein Vielfaches 

standhalten (Julmi et al. 2019). Bisher liegen lediglich einzelne in-vivo-Resultate seitens 

der Biokompatibilität und der Degradation vor, welche auf den Vergleich mit der 

ebenfalls offenporigen Legierung La2 (Kleer et al. 2019, Kleer-Reiter et al. 2021) oder 

den Vergleich unterschiedlicher Beschichtungen in vitro (Julmi et al. 2019, Maier et al. 

2020) und in vivo (Witting et al. 2020) abzielen. Demnach gibt es keine konkreten 

Porengrößenempfehlungen oder Tendenzen zu Größenspektren, die auf Basis von 

präklinischen Studien ausgesprochen wurden, wie dies bei keramischen Biomaterialien 

der Fall ist (Karageorgiou und Kaplan 2005). Bezogen auf die ausgelobten 

mechanischen Eigenschaften (Krause et al. 2009, Julmi et al. 2019) und der mehrfach 

bestätigten Biokompatibilität bei soliden Implantatmaterialien (Witte et al. 2005, 

Thomann et al. 2009, Meyer-Lindenberg et al. 2010, Witte et al. 2010, Rössig et al. 

2015, Angrisani et al. 2016) deuten bisherige Ergebnisse darauf, dass LAE442 als 

poröser Knochenersatz eine geeignete Materialkomposition darstellt und, weiterführend 

gedacht, auch für gewichtstragende Indikationen zukunftsweisend sein könnte (Maier 

et al. 2020, Kleer-Reiter et al. 2021). 
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4. Untersuchungsmethoden von Implantaten und 

Knochenersatzmaterialien   

4.1. µ-Computertomographie 

Die µCT wird etwa seit 1980 in der präklinischen Forschung eingesetzt (Kujoory et al. 

1980). Eine wesentliche Verbesserung der Datendarstellung und Genauigkeit leisteten 

Feldkamp et al. (1989) durch den Kegelstrahl-Algorithmus, welcher künftig 3D-

Bildrekonstruktionen ermöglichte. Daraufhin wurde der, zuerst für industrielle Zwecke 

(Feldkamp et al. 1989, Ritman 2004) gefertigte, µCT-Scanner für Untersuchungen in 

vitro benutzt, indem man gezielt Knochen- oder Gewebeproben analysierte (Paulus et 

al. 2000, Holdsworth und Thornton 2002). Hierbei erlaubt der in-vitro-Zustand eine 

hohe lokale Strahlendosis und lange Scandauer, welche sich auf einen kleinen Bereich 

fokussiert (Röher 2011). Dabei konnten Fragestellungen durch die Ermittlung 

knöcherner Parameter über Verläufe bei Osteoporose und Osteoarthritis bei Mensch 

(Kuhn et al. 1990, Müller und Rüegsegger 1997, Ding et al. 2003) und Tier (Layton et 

al. 1988, Balto et al. 2000, Laib et al. 2000, Wang et al. 2007) ebenso detailliert erfasst 

werden, wie die Untersuchung von vaskulär-anatomischen Gegebenheiten, die zum 

Beispiel auf das Koronarsystem (Jorgensen et al. 1998) oder jenes der Niere abzielen 

(Garcia-Sanz et al. 1998, Jorgensen et al. 1998). Eine breite Varianz an Anwendungen 

eröffneten der Einsatz des in-vitro-µCTs auch durch dessen Nutzung in der 

Zahnmedizin (Lee et al. 2008, Keleş et al. 2014) und in der präklinischen Phase der 

Prüfung von Medikamenten auf deren Wirksamkeit (Hu et al. 2002, Day et al. 2004).  

Es folgten breiter angelegte Analysen im Zusammenhang mit knöchernen 

Veränderungen (Hankenson et al. 2005) und Krankheiten wie postmenopausaler 

Osteoporose (Barbier et al. 1999, Alexander et al. 2001, Bouxsein et al. 2005). Die 

Nachverfolgung pharmakologischer Behandlungen (Alexander et al. 2001, von Stechow 

et al. 2004) sowie die detaillierte Verlaufsanalyse von Heilungsgeschehen bei 

Knochenbrüchen (Duvall et al. 2007, Gardner et al. 2008, Morgan et al. 2009) waren 

ebenfalls möglich. Die Prüfung von biomedizinischen Werkstoffen in der Implantat- 

und Knochenersatzforschung stellt eine Schnittstelle zwischen Materialwissenschaft 

und medizinischer Forschung dar. Das Degradationsverhalten von Werkstoffen wird 

zunächst in vitro mittels deren Inkubation in SBF geprüft (Oyane et al. 2003, Julmi et 

al. 2019), um diese bei vielversprechenden Resultaten weiteren in-vivo-Untersuchungen 

zu unterziehen (Witte et al. 2006 a, Krause et al. 2009, Thomann et al. 2009, Meyer-
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Lindenberg et al. 2010, Hampp et al. 2013). All diese Möglichkeiten trugen 

entscheidend dazu bei, die µCT als Goldstandard in der Osteologie zu etablieren 

(Engelke et al. 1999, Bouxsein et al. 2010).  

Die in-vivo-µCT-Untersuchung besticht vor allem dadurch, dass sie Veränderungen der 

Knochenmorphologie dreidimensional wiedergibt und quantitative Werte innerhalb 

eines Individuums über mehrere Wochen verfolgbar und vergleichbar macht (Waarsing 

et al. 2004, Boyd et al. 2006, Krause et al. 2009, Thomann et al. 2010). Ein Individuum 

liefert dadurch mehr Informationen als nur zu einem Scanzeitpunkt und benötigte 

Tierzahlen können somit verringert werden (Paulus et al. 2001, Holdsworth und 

Thornton 2002, Bouxsein et al. 2010). Dank der zerstörungsfreien 

Untersuchungsmethode können Folgeuntersuchungen (z.B. Histologie, mechanische 

Tests) im Anschluss durchgeführt werden (Rüegsegger et al. 1996, Van Oosterwyck et 

al. 2000). Die Analysen können nach deren vorheriger Festlegung automatisiert werden 

und präzise ablaufen (Rüegsegger et al. 1996, Wachter et al. 2001). Die mehrfache 

Strahlenbelastung, welche auf die Individuen einwirkt, gilt als wesentlicher Nachteil des 

Verfahrens (Klinck et al. 2008). Aufarbeitungsartefakte, wie sie in histologischen 

Proben möglich sind, können nicht entstehen (Bernhardt et al. 2004). 

Die Auswertung erfolgt meist mit deskriptiven (Kiba et al. 2003, Stoppie et al. 2007) 

und semiquantitativen Analysen bezüglich der Implantatdegradation, knöchernem 

Einwuchs und der Häufigkeit von Knochen-Implantat-Kontakten sowie einer 

Gasbildung im Implantationsgebiet in Anlehnung an diverse Scoring-Schemata (Krause 

et al. 2009, Thomann et al. 2009, Meyer-Lindenberg et al. 2010, Huehnerschulte et al. 

2012, Lalk et al. 2013). Gekoppelt wird dies durch quantitative Analysen über die 

Knochen- und Implantatdichte (mgHA/cm3), Knochen- und Implantatvolumen im 

Verhältnis zum Gesamtvolumen (BV/TV (%)), sowie trabekulären Parametern wie der 

Trabecular-Thickness (Tb. Th (mm)), Trabecular-Separation (Tb. Sp (mm)) und der 

Trabecular-Number (Tn. N (1/mm)) (Singh 1978, Malluche et al. 1982, Parfitt et al. 

1983, Parfitt et al. 1987, Müller und Rüegsegger 1997). Mit diesen Daten kann die 

Auswertung der µCT-Daten einen präzisen und schnellen Aufschluss über strukturelle 

Verhältnisse gegenüber der vorher standardmäßig verwendeten 2D-Histomorphometrie 

geben (Parfitt et al. 1987, Müller et al. 1998, Thomsen et al. 2005). Für eine Bewertung 

der Biokompatibilität stehen zelluläre Wechselwirkungen an der Grenzfläche zwischen 

Knochen und dem Biomaterial im Fokus (Nuss und von Rechenberg 2008). Die 

Lichtmikroskopie von histologischen Präparaten muss trotzdem ergänzend erfolgen, da 
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die zellulären Gegebenheiten nicht hinreichend mit dem µCT detektiert werden können 

(Engelke et al. 1999, Wachter et al. 2001, Thomsen et al. 2005). 

4.2. Histologische Untersuchung 

Um Knochenersatzstoffe als biokompatibel einstufen zu können, muss die 

Wechselwirkung zwischen Knochen und dem körperfremden Material auf zellulärer 

Ebene evaluiert werden (Osborn 1985, An und Martin 2003). Hierfür werden 

unentkalkte Knochenproben in einer Formaldehydlösung fixiert und anschließend durch 

eine aufsteigende Alkoholreihe entwässert (Romeis 1989, Lang 2006), um sie durch ein 

Intermedium (Xylol) in das hydrophobe Einbettmedium verbringen zu können 

(Junqueira und Carneiro 2004). Die Methode der Probeneinbettung in Kunststoff wird 

vorwiegend angewendet, wenn mineralisiertes Gewebe in Verbindung mit Implantaten 

untersucht werden soll (Lang 2006). Die ausgehärteten Kunstharzblöcke können mittels 

Hartschliff-Mikrotom oder dem Trenn-Dünnschliffverfahren auf etwa 10 µm 

heruntergeschliffen und poliert werden (Donath und Breuner 1982, Donath 1988). Beim 

Schneiden mit dem Mikrotom besteht die Gefahr des Herauslösens des Implantats aus 

dem Knochenverbund (Willbold et al. 2015), wohingegen das Trenn-

Dünnschliffverfahren bis zum Erreichen der nötigen Präparat-Dicke zeitaufwendig ist 

(An und Martin 2003) und ein hoher Materialverlust entsteht (Hammer 1997). Der 

Vorteil der Kunstharz-Einbettung bei unentkalkten Proben ist der Erhalt des 

Mineralgehaltes (Romeis 1989). Demgegenüber steht die vorherige Entkalkung der 

Proben, welche das Schneiden erleichtert und sich damit zeitlich und technisch weniger 

aufwendig gestaltet. Der Mineralgehalt von Knochenproben wird durch Zugabe von 

Säuren (z.B. Ameisensäure, Trichloressigsäure oder Ethylendiamintetraessigsäure) 

verringert, sodass sich der Schneideprozess einfacher und schneller durchführen lässt 

(Lang 2006). Entkalkte Proben werden schrittweise dehydriert, mit Paraffin infiltriert 

und durch Gefriermikrotome, Schlitten- oder Rotationsmikrotome zugeschnitten. Nach 

deren Färbung sollten diese zur Konservierung und Untersuchung in ein 

Einschlussmedium gebracht werden (Romeis 1989). 

Die Hämatoxylin-Eosin Färbung eignet sich auch in der Knochenhistologie, um eine 

Übersicht der im Präparat vorhandenen Zell- und Gewebearten sowie über die 

Zellmorphologie zu erhalten. Zellkerne, basophile Substanzen und grampositive 

Bakterien stellen sich blau dar, der Rest färbt sich in unterschiedlich intensiven 

Rotabstufungen an (Lang 2006). Eine Abgrenzung verschiedener Gewebearten erhält 

man mittels der Masson-Goldner Trichromfärbung. Insbesondere der Unterschied 
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zwischen mineralisierter und nicht-mineralisierter Knochensubstanz wird klar 

angezeigt, indem sich das Hartgewebe grünlich und leuchtend darstellt. Das Osteoid 

erscheint rot, Zellkerne schwarz-bläulich und das Zytoplasma braun-rötlich (Lang 

2006). Die von Kossa-Färbung zielt durch das indirekte Färbeprinzip, welches auf dem 

Austausch von Calcium- gegen Silberionen beruht, auf die deutliche Markierung von 

mineralisiertem Knochengewebe ab, welches sich dunkelbraun bis schwarz darstellt 

(Romeis 1989, Kerr 1999, Lang 2006). Die TRAP-Färbung ist entgegen den bereits 

erwähnten Färbungen eine enzymhistochemische Färbung und lässt Rückschlüsse auf 

die Aktivität der knochenresorptiven Vorgänge zu. TRAP bezeichnet das Enzym 

Tartrat-resistente saure Phosphatase („tartrate resistant acid phosphatase“). Das Enzym 

kommt vornehmlich in Osteoklasten vor und gilt als zuverlässiger Nachweis dieses 

Zelltyps und seiner Vorläuferzellen (Ballanti et al. 1997). Um Informationen über 

knöcherne Umbauprozesse als auch über verschiedene Gewebearten zu erhalten, ist die 

Toluidinblau-Färbung geeignet (Donath 1988, Kerr 1999). Diese Färbung besticht durch 

ihre einfache Anwendbarkeit und gute Standardisierung (Lang 2006). Diese 

metachromatische Oberflächenfärbung (Romeis 1989) ist sowohl sehr gut als 

Übersichtfärbung zu verwenden (Lang 2006, Klein 2008), differenziert Knochenzellen 

und macht Unterschiede in der Mineralisierung des Knochengewebes in abgestuften 

Blautönen deutlich (Romeis 1989, Kerr 1999, Klein 2008). Dagegen sind Knorpelmatrix 

und Wundheilungsareale metachromatisch rotviolett gefärbt (Lang 2006). 

Im Wesentlichen unterscheidet man bei der histologischen Auswertung zwischen 

deskriptiven Methoden und der quantitativen Histomorphometrie (An und Martin 

2003). Die erste Analyse konzentriert sich auf verschiedene Interessensbereiche, wie 

das Implantat selbst, dessen Umgebung, die Knochen-Implantat-Übergangszone 

(„Interface“) sowie das in das Scaffold einwachsende Gewebe. In diesen Bereichen 

werden Entzündungszellen, Knochenzellen, deren Vorstufen sowie der Grad der 

Vaskularisation und Entstehung von fibrösem Gewebe, endostales und periostales 

Knochenremodelling, Knochen-Implantat-Kontakte und Fremdkörperreaktionen sowie 

Resorptionsgeschehen untersucht (Thomann et al. 2009, Meyer-Lindenberg et al. 2010, 

Dziuba et al. 2013, Hofmann et al. 2013, Lalk et al. 2013, Uebersax et al. 2013). 

Weiterhin werden bezüglich des eingesetzten Biomaterials die Degradation (Meyer-

Lindenberg et al. 2010, Lalk et al. 2013) sowie bei Mg-basierten Materialien eine 

eventuell auftretende Gasbildung beschrieben (Witte et al. 2005, Reifenrath et al. 2010, 

Hampp et al. 2013, Lalk et al. 2013, Rössig et al. 2015). Zu diesem Zweck haben sich 

semiquantitative Scoring-Schemata in vielen Studien zu Implantat- oder 
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Knochenersatzmaterialien etabliert, um eine generelle Bewertung des Gewebes zu 

erhalten (Jansen et al. 1994, An und Martin 2003, Krause 2008, Hofmann et al. 2013, 

Uebersax et al. 2013). Die quantitative Histomorphometrie ist ein Verfahren, welches 

auf einer quantitativen Datenerfassung der nach Parfitt et al. (1987) festgesetzten 

Parametern basiert. Hierfür können digitalisierte Bilder histologischer Präparate, 

abhängig von deren Eignung, manuell bis vollautomatisch nach Längen, Distanzen, 

Flächen und der Anzahl von Komponenten untersucht werden (Recker 1983). Um 

unterschiedliche Gewebe und Materialien zuverlässig voneinander differenzieren zu 

können, müssen diese sich unterschiedlich anfärben lassen und wenig Artefakte 

aufweisen (Bockholdt 2005). Bereiche von Granulationsgewebe, Osteoid oder 

mineralisiertem Knochen lassen sich markieren und in ein Flächenverhältnis zueinander 

setzen (Janning et al. 2010, Lalk et al. 2013). Eine korrekte Histomorphometrie setzt 

eine einheitliche Implantatschnittebene voraus, um vergleichbare Daten zu erhalten. 

Kann letzteres nicht gewährleistet werden, ist die Grundlage für valide, quantitative 

Daten nicht ausreichend vorhanden (Rüegsegger et al. 1996). In solchen Fällen werden 

daher semiquantitative Analysen bevorzugt, um generelle Trends verfolgen zu können 

(An und Martin 2003, Krause 2008, Hofmann et al. 2013, Uebersax et al. 2013) und 

einer breiten Daten-Streuung entgegenzuwirken (Maglio et al. 2020). 

4.3. Analysen durch Rasterelektronenmikroskopie und energiedispersiver 

Röntgenspektroskopie 

Zur Erweiterung der Untersuchungen stellen das Rasterelektronenmikroskop (REM) 

und die energiedispersive Röntgenanalyse (EDX) geeignete Methoden dar, um 

Informationen über die vorherrschenden, ultrastrukturellen Gegebenheiten im Bereich 

des Implantat-Knochenverbundes zu erhalten (Schmidt 2000). Mittels REM können 

Oberflächen, wie etwa medizinische Werkstoffe, präzise topographisch dargestellt 

werden (An und Martin 2003). Bei der EDX-Untersuchung erfolgt ebenfalls eine 

Oberflächenanalyse, welche punktuell auf die chemische Elementzusammensetzung 

abzielt. Des Öfteren erfolgen die beiden Untersuchungen in Kombination als eine 

REM/EDX-Analyse (Witte et al. 2005, Krause et al. 2009, Thomann et al. 2009, Zhang 

et al. 2009, Zhang et al. 2010, Ullmann et al. 2011, Lee et al. 2016).  

Die Oberfläche wird hierbei mit einem präzisen Primärelektronen-Strahl abgetastet. In 

Abhängigkeit von der Materialzusammensetzung entstehen Wechselwirkungen mit dem 

zu untersuchenden Objekt in Form von Sekundärelektronen, die Rückschlüsse auf die 



II. LITERATURÜBERSICHT    - 28 - 

 

qualitative Oberflächentopografie geben, und Rückstreuelektronen, welche ein 

chemisches Bild der Oberfläche hinsichtlich der Elementverteilung erzeugen. Des 

Weiteren entsteht Röntgenstrahlung, welche für die EDX-Analyse genutzt wird. Diese 

wird mittels eines Röntgendetektors erfasst und kann anhand der elementspezifischen 

Ordnungszahl quantifiziert und den enthaltenen Elementen an den gemessenen 

Lokalisationen zugeordnet werden (Schmidt 2000). Die REM/EDX Analyse gilt als eine 

Standardmethode zur Untersuchung von Implantaten und Knochenersatzstoffen 

hinsichtlich ihrer Materialzusammensetzung und der Materialveränderung. Die oft an 

Querschliffen durchgeführten Untersuchungen liefern allerdings nur lokale 

Informationen für die untersuchten Interessensbereiche und sollten mit 3D-Analysen 

ergänzt werden (Witte et al. 2006 a).
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IV. DISKUSSION 

Mg-Legierungen sind von großem Interesse in der Knochenersatzforschung auf 

Grund ihrer Bioresorbierbarkeit (Witte et al. 2005, Staiger et al. 2006), hohen 

Stabilität und dennoch geringem Gewicht (Kirkland et al. 2009, Barbas et al. 2012) 

sowie ihrer mechanischen Eigenschaften, welche jenen des Knochens sehr ähnlich 

sind (Witte et al. 2005, Staiger et al. 2006). Zusätzlich können Poren als 

osteokonduktiv wirkendes Strukturelement während der Herstellung der Mg-

Legierung eingearbeitet werden und einen effektiven Beitrag leisten, um neues 

Knochengewebe gezielt in die Defektstelle zu leiten (Groeneveld et al. 1999, 

Karageorgiou und Kaplan 2005, Klenke et al. 2008). Bei idealem Ablauf verlaufen 

Degradation und Osteoneogenese aufeinander abgestimmt, sodass die benötigte 

Stabilität und zelluläre Leitfunktion des bioresorbierbaren Knochenersatzmaterials 

so lange aufrechterhalten wird, bis sich ein belastbarer und intakter Knochen in der 

Defektstelle gebildet hat (Hutmacher 2000, Hannink und Arts 2011).  

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, die bisher lediglich als resorbierbares 

Implantat untersuchte Mg-Legierung LAE442 erstmalig als offenporiges, 

resorbierbares Knochenersatzmaterial auf das Degradations- und das 

Osseointegrationsverhalten zu untersuchen. Verglichen wurden zwei 

unterschiedliche Porengrößenmodelle mit homogen verteilten, 

interkonnektierenden Poren von 400 µm und 500 µm (p400/p500), um zu 

untersuchen, welche Größe für LAE442 die geeignetere Porenvariante darstellt. 

Hierfür wurden adulten Kaninchen zylindrische Scaffolds in den Trochanter major 

ossis femoris eingesetzt und in röntgenologischen und µ-computertomographischen 

Verlaufskontrollen untersucht. Für eine weiterführende und ultrastrukturelle 

Gegenüberstellung beider Porengrößenmodelle sowie des Grenzflächenbereichs 

zum Knochen wurden ex vivo µCT-Aufnahmen, stereomikroskopische und 

rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen angefertigt, um neben der 

Oberflächentopografie und Elementeverteilung auch die Biokompatibilität zu 

bewerten. Als Kontrolle wurde eine ß-Tricalciumphosphat-Keramik (ß-TCP) mit 

gleichen äußeren Dimensionen (Ø: 4 mm, Länge: 5 mm) verwendet.  

Untersuchungen während der gesamten Studiendauer der vorliegenden Arbeit 

ergaben eine insgesamt gute klinische Verträglichkeit der beiden LAE442-

Scaffolds mit den jeweiligen Porengrößen. Wie auch in früheren Studien zu 
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LAE442-Implantaten (Witte et al. 2005, Krause 2008, Thomann et al. 2009, Witte 

et al. 2010, Hampp et al. 2013, Rössig et al. 2015, Angrisani et al. 2016) oder auch 

anderer Mg-basierter Knochenersatzstoffe wie AZ91 oder AX30 (Reifenrath 2005, 

Lalk et al. 2010, Lalk et al. 2013) und Scaffolds aus reinem Mg (Cheng et al. 2016), 

konzentrierte man sich bei der Beobachtung in vivo auf Schwellungen, Lahmheiten, 

Schmerzreaktionen und anhaltende Wundheilungsstörungen an der 

Operationsstelle. In der eigenen Studie traten lediglich leichte Schwellungen und 

Rötungen in den ersten Tagen um die Stelle des Eingriffs auf. Diese entsprachen 

stets Verhältnissen, wie sie bei einer physiologisch verlaufenden Wundheilung 

auftreten (Witte und Barbul 1997). Hierbei konnten keine klinischen Unterschiede 

betreffend palpatorischer oder visueller Anzeichen zwischen LAE442 p400, p500 

sowie der Kontrollgruppe ß-TCP festgestellt werden. Hampp et al. (2013) und 

Rössig et al. (2015) berichteten unabhängig des verwendeten Tiermodells von 

Emphysemen oder kurzweiligen Lahmheiten einzelner Tiere. Dagegen wurden in 

der eigenen Studie über LAE442-Scaffolds keine Reaktionen dieser Art festgestellt. 

Witte et al. (2010) verzeichneten sogar keine klinischen Auffälligkeiten bei 

zylindrischen LEA442-Implantaten während der Untersuchungsdauer von zwölf 

Wochen. Thomann et al. (2009) weiteten den Zeitraum mit zwölf Monaten deutlich 

aus und stellten ein Ausbleiben klinischer Nebenwirkungen bei LAE442-Pins in der 

proximalen Tibia von Kaninchen fest. Angrisani et al. (2016) bestätigte die 

Langzeit-Verträglichkeit von LAE442-Pins, welche über drei Jahre in der 

Markhöhle von Kaninchen verblieben. Die zugängliche Literatur spiegelt 

betreffend etwaiger klinischer Auffälligkeiten seitens LAE442 keine bis mild-

moderate und somit insgesamt tolerable klinische Auswirkungen wider, welche den 

Beobachtungen der eigenen Arbeit in ihrem Ausmaß entsprechen.  

Zur Erkennung etwaiger Degradationsunterschiede zwischen LAE442 p400, p500 

und ß-TCP wurden röntgenologische sowie µ-computertomografische Aufnahmen 

in vivo sowie ex vivo zur Beurteilung herangezogen. Im Röntgen sowie im in-vivo-

µCT wurde postoperativ kontrolliert, dass alle Scaffolds in die gleiche vorgesehene 

spongiöse Stelle eingesetzt wurden, um diese in nachfolgende Vergleiche der 

Studie mit einbeziehen zu können (Lalk et al. 2013). Eine hiervon abweichende 

Position (Markhöhle, Kortikalis oder Weichgewebe) könnte sonst unterschiedliche 

Korrosionsgeschwindigkeiten zur Folge haben (McBride 1938, Von der Höh et al. 

2009, Zhang et al. 2009), da ortsabhängig unterschiedlich viel Kontakt zu wässrigen 
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Medien besteht (Song und Atrens 1999, Staiger et al. 2006, Song und Song 2007) 

und der Blutfluss variiert (Witte et al. 2008). Schon McBride (1938) stellte einen 

Unterschied in der Korrosion intramedullärer Mg-Stifte fest, welche langsamer 

korrodierten als bei transkortikaler Platzierung. Von der Höh et al. (2009) 

beobachteten nach Implantation von MgCa0,8-Zylindern in Epikondylen der 

Femora von Kaninchen, dass Bereiche, welche näher zum Markraum lagen, 

schneller in vivo abbauten als jene, die in der Spongiosa lagen. Ein ähnliches 

Abbauverhalten berichteten auch Zhang et al. (2009) mit einer Mg-Zn-Mn 

Legierung (Legierung aus > 98 mas% Mg, 1 mas% Zn und 0,8 mas% Mn), welche 

in Femora von Ratten implantiert wurden. In der eigenen Arbeit lag kein solch 

extremer Unterschied im Abbau von einzelnen Scaffoldbereichen vor, was an der 

stets gleichen Platzierung im spöngiösen Anteil des Trochanters und den hierüber 

geführten Kontrollen, zur Absicherung der korrekten Platzierung, gelegen haben 

könnte.  

In Verbindung mit chloridhaltigen Medien, wie etwa physiologischer 

Körperflüssigkeit, wird die Entstehung von Wasserstoffgas als chemisches 

Nebenprodukt der Mg-Korrosion gefördert (Song und Atrens 1999, Witte et al. 

2005, Staiger et al. 2006, Song und Song 2007). Eine mg-assoziierte Gasbildung 

konnte in direkter Scaffold-Umgebung durch das in-vivo-µCT und mittels des noch 

hochauflösenderen ex-vivo-µCT noch präziser im Inneren von p400 und p500 

dargestellt werden. Die Tendenz einer jeweils ansteigenden Gasmenge war bis 

Woche zwölf erkennbar. Während man bei ß-TCP erwartungsgemäß lediglich 

postoperativ und nachfolgend kein Gas in der Umgebung vorfinden konnte, wurden 

dezente Unterschiede peri-implantär zwischen p400 und p500 sowie signifikante 

Unterschiede seitens persistierenden und deutlicheren Gasmengen für p400 direkt 

im Poreninneren der Wochen 24 und 36 ermittelt. Aus Mg entsteht während seiner 

Korrosion Wasserstoffgas (Witte et al. 2005). Fallen dabei zu schnell große Mengen 

an, kann es zu Akkumulationen in benachbarten Gewebshohlräumen kommen 

(Verbrugge 1933, McBride 1938, McCord et al. 1942, Witte et al. 2005). Eine zu 

hohe Gasanreicherung könnte durch den Einsatz langsam korrodierender Mg-

Legierungen wie LAE442 verhindert werden (Witte et al. 2010). Insgesamt führte 

das Ausmaß an Gasbildung bei beiden LAE442 Porengrößen der eigenen Arbeit zu 

keinen Emphysemen und wirkte sich nicht klinisch beeinträchtigend auf die Tiere 

aus. Die offenporige und vergrößerte Oberfläche ermöglicht auch eine gesteigerte 
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Wechselwirkung mit direkt angrenzendem Gewebe. Nach Ansicht vieler Autoren 

kann sich dies beschleunigend auf den Mg-Abbau auswirken (Karageorgiou und 

Kaplan 2005, Zeng et al. 2008, Yazdimamaghani et al. 2017). Bei LAE442 p400 

mit der faktisch größeren Oberfläche durch kleinere Poren zeigte sich der vermehrte 

Abbau durch eine höhere in vivo Korrosionsrate zusammen mit größeren 

Volumeneinbußen im in-vivo-µCT sowie auch im ex-vivo-µCT. 

Da in der Literatur bisher keine weiteren in vivo Studien zu anderen 

Ersatzmaterialien aus der Mg-Legierung LAE442 vorliegen und in-vivo-Ergebnisse 

nicht zwangsläufig in-vitro-Resultate widerspiegeln (Witte et al. 2006 a), musste 

für die eigene Studie der Vergleich zu LAE442 Implantaten sowie zu anderen porös 

gestalteten Mg-Legierungen gezogen werden. 

Die LAE442-Scaffolds der eigenen Studie degradierten bis Woche 36 um 9,9% 

(p400) bzw. 7,5% (p500) und somit nur etwas schneller als intramedullär 

eingesetzte LAE442-Pins, die nach der gleichen Zeit einen Verlust von 3% 

aufwiesen (Angrisani et al. 2016), oder zu soliden, ebenfalls MgF2 beschichteten 

LAE442-Zylindern, die über zwölf Wochen in Femurkondylen untersucht wurden 

und deren Verluste 4% zum ursprünglich Volumen betrugen (Witte et al. 2010). 

Das Poren die Degradation von Biomaterialien stark voranschreiten lassen können 

und damit auch die mechanischen Eigenschaften beeinträchtigen, zeigt auch eine 

Studie zu offenporigen AZ91-Scaffolds in Femurkondylen von Kaninchen. 

Innerhalb von zwölf Wochen degradierte AZ91 mit Porengrößen zwischen 10 - 

1000 µm viel zu schnell, um in gleicher Zeit eine ausreichende Knorpel- und 

Knochenneubildung im subchondralen Defekt entstehen zu lassen und dabei noch 

eine ausreichende Stabilität zu gewährleisten (Witte et al. 2006 b). Die Annahme, 

dass kleinere Porendurchmesser innerhalb der gleichen Legierung aufgrund der so 

größer werdenden Materialgesamtoberfläche die Degradation beschleunigen 

könnten, sahen auch Lalk et al. (2013) als wahrscheinlich an. Die Autoren 

verwendeten in ihrer Studie die Mg-Legierung AX30 in Form von zylindrischen 

Schwämmen mit inhomogen verteilten Poren der Größenmodelle 100 µm bzw. 

400 µm. µCT-Analysen zeigten dabei langsamere Degradationsverläufe der 

Schwammzylinder mit 400 µm Poren, die nach 24 Wochen ein Restvolumen von 

44% aufwiesen, wohingegen die AX30-Schwämme mit 100 µm großen Poren nur 

noch zu 20% vorhanden waren. In der eigenen Arbeit degradierte das 

Porengrößenmodell mit 500 µm sehr homogen, was sich durch geringe 
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Standardabweichungen im Vergleich zur Studie von Lalk et al. (2013) in den µCT-

Berechnungen in Bezug zum langsam abnehmenden Volumen zeigte. Die LAE442-

Scaffolds mit der Porengröße von 400 µm zeigten dagegen bereits bei der Hälfte 

der Scaffolds der sechs-Wochengruppe Lochfraßkorrosion und zu späteren 

Zeitpunkten (Woche 24 und 36) in den Randbereichen größeren, abgelösten 

Materialdebris, der zu einem fortschreitenden Formverlust führte. Neben der 

unebeneren, größeren p400-Oberfläche könnte die aufgebrachte MgF2-

Beschichtung eine Ursache für die zügigere Degradation von p400 sein. Bedingt 

durch die rauere Oberflächenbeschaffenheit dieses Modells nach dessen 

Herstellung, stellten Julmi et al. (2019), die die Scaffolds zuvor untersuchten, fest, 

dass keine gleichmäßig dicke MgF2-Schutzschicht auf der Oberfläche aufgebracht 

werden konnte. Diese Unregelmäßigkeit in der Auftragung könnte lokale 

Korrosionsangriffe und den dortigen Abbau fördern. Dieser Effekt wurde bereits 

von einigen Autoren zuvor vermutet (Makar und Kruger 1993, Song und Atrens 

1999, Witte et al. 2010). Eine Beschädigung der korrosionsverzögernd wirkenden 

MgF2-Schicht bei der Einbringung der LAE442-Scaffolds stellt eine weitere 

Möglichkeit für einen schnelleren und ungleichmäßigeren Abbau von p400 dar 

(Thomann 2008). Da das operative Vorgehen für die eigene Studie standardisiert 

ablief und es keine Komplikationen während des chirurgischen Eingriffs gab, ist 

dies als eher unwahrscheinlich anzusehen. Größere Korrosionspartikel, wie sie im 

Fall von p400 vorlagen und gut im ex-vivo-µCT darstellbar waren, können 

Entzündungen hervorrufen (Goodman 2007, Hallab und Jacobs 2009), welche 

wiederum den Heilungsprozess und die erforderliche Osteoneogenese in der 

Defektstelle beeinträchtigen können (Hallab und Jacobs 2009). Die in den eigenen 

Untersuchungen nachgewiesenen Abweichungen bei der Degradation von LAE442 

p400 lassen p500 als homogener hinsichtlich des Degradationsverlaufs erscheinen. 

Aufgrund des Alleinstellungsmerkmals der vorliegenden Studie zu offenporigen 

LAE442-Scaffolds sollten künftig weitere Studien zu unterschiedlichen 

Porenspektren erfolgen, um die hier festgestellte Tendenzen zu überprüfen. Im 

Vergleich dazu zeigte ß-TCP besonders zu den ersten Wochenzeitpunkten sehr 

variable Volumenverluste und eine unkalkulierbare Bioresorption. Der 

unkalkulierbare Abbaucharakter der ß-TCP-Keramik würde zudem keine 

ausreichende mechanische Stabilität im lasttragenden Knochen geben (Nuss und 

von Rechenberg 2008). Für abbaubare Gerüstsubstanzen in knöchernen Arealen 
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sollte diese über mindestens zwei Monate nach dem operativen Eingriff stabil 

bleiben, bevor ein weiterer Abbau einsetzt (Hutmacher 2000).   

Interkonnektierende Poren zeichnen sich durch ihre osteokonduktiven 

Eigenschaften aus (Groeneveld et al. 1999). Die Auswahl der Porengröße und 

Porosität hat einen wesentlichen Einfluss auf die Funktionalität des 

Knochenersatzmaterials, um im Sinne einer Leitstruktur für die benötigte 

Zellmigration fungieren zu können (Hutmacher 2000, Pérez et al. 2013). 

Dementsprechend wurde in der vorliegenden Arbeit anhand verschiedener 

deskriptiver und (semi-) quantitativer Knochenparameter überprüft, inwieweit sich 

eines der beiden Porenmodelle p400 bzw. p500 innerhalb LAE442 als geeignetere 

Leitstruktur herausstellt. Für die Analyse der µCT-Daten wurde eine standardisierte 

Ringzone um alle Scaffolds definiert und darin folgende Parameter gemessen: 

prozentualer Knochenanteil (BV/TV), Knochendichte, Trabekelanzahl (Tb.N), 

Trabekeldicke (Tb.Th) und Trabekelseparation (Tb.Sp). Anhand dieser Parameter 

konnten knöcherne Umbauvorgänge um die LAE442- und ß-TCP-Scaffolds über 

die Untersuchungsperiode hinweg verfolgt werden. Die in direkter Umgebung über 

die Zeit ansteigenden Verlaufsparameter BV/TV, Tb.N und Tb.Th konnten 

zusammen mit den direkten Knochen-Scaffold Kontakten einen proaktiven Umbau 

in Richtung LAE442- als auch der ß-TCP Scaffolds belegen. Bezüglich der 

Knochen-Scaffold Kontakte lieferte das ex-vivo-µCT und die mit Toluidinblau 

gefärbten Hartschliffpräparate detailliertere Erkenntnisse als die zuvor mit dem in-

vivo-µCT erstellten Scans. Die kombinierte Nutzung verschiedener Methoden 

ermöglichte dadurch umfassendere Bewertungen von Osteoneogenese, 

Biokompatibilität und Integrationsverhalten (Engelke et al. 1999, Wachter et al. 

2001, Thomsen et al. 2005). Der recht steile Anstieg der gemessenen 

Knochenparameter als auch die Entwicklung periostaler Zubildungen innerhalb der 

ersten beiden Wochen von p400, p500 sowie ß-TCP könnte zum einen an einer 

gesteigerten ersten Reizung der Implantationsstelle durch das Implantatmaterial 

(Krause 2008) und zum anderen im Bohrvorgang liegen, welcher den Start des 

knöchernen Umbaus triggern könnte (Danckwardt-Lillieström 1969, Krause 2008, 

Von der Höh et al. 2009, Hampp et al. 2013). Darüber hinaus wird angenommen, 

dass eine operationsbedingt unterbrochene Blutversorgung ein weiterer Grund für 

endostale und periostale Umbaureaktionen ist (Richany et al. 1965, Danckwardt-

Lillieström 1969). Zusätzlich wird Mg selbst ein stimulierender Effekt auf die 
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Knochenbildung zugesprochen (Yamasaki et al. 2002, Zreiqat et al. 2002, Revell et 

al. 2004, Witte et al. 2005, Pietak et al. 2008). Verschiedene Autoren beschreiben 

einen Zusammenhang zwischen der Degradationsgeschwindigkeit der untersuchten 

Mg-Legierung und der damit verbundenen Freisetzung von Mg-Ionen, welche 

wiederum das Ausmaß des knöchernen Umbaus auf peri-implantär ablaufende 

Prozesse bedingen (Witte et al. 2005, Witte et al. 2007, Krause 2008, Yu et al. 

2017). Diese verstärkende Wirkung zeigte sich auch bereits vorab in vitro (Zreiqat 

et al. 2002, Pietak et al. 2008). Zreiqat et al. (2002) stellten eine erhöhte 

Knochenzelladhäsion auf mit Mg angereichertem Aluminiumoxid fest. Der 

Verwendung Mg-basierter Substrate wurde eine förderliche Wirkung in Bezug auf 

die Adhäsion und Differenzierung von Stromazellen in Richtung knöcherner 

Zelllinien zugesprochen (Pietak et al. 2008). Diese Beobachtungen wurden von 

Revell et al. (2004) im Kaninchenmodell bestätigt. In der genannten Studie wurde 

von einer gesteigerten Osteoneogenese für HA-beschichtete Titanzylinder 

berichtet, welche zusätzlich Mg-Ionen in der Beschichtung enthielten. Ebenso 

beschrieben die Autoren eine verbesserte Bindung zwischen neuem Knochen und 

dem Implantat im Vergleich zu den Anfertigungen ohne Mg-Anreicherung auf der 

Oberfläche. 

Der Gesamteindruck der ablaufenden Knochenneubildung um die Scaffolds in der 

vorliegenden Arbeit ähnelt einer Studie von Witte et al. (2007), die poröse AZ91D 

Scaffolds in Kaninchenfemora implantierten. Die Autoren beschrieben zunächst 

unorganisiert wirkende, knöcherne Strukturen um die Mg-Scaffolds. Diese 

Strukturen reorganisierten sich zu späteren Wochenzeitpunkten und das 

Trabekelnetzwerk wurde regelmäßiger, was sich im ansteigenden BV/TV, höherer 

Tb. N und Tb. Th widerspiegelte. Dieser biphasische Verlauf wurde auch von 

anderen Arbeitsgruppen im Zusammenhang mit in vivo verwendeten Mg-

Legierungen beschrieben (Witte et al. 2007, Xu et al. 2009, Lalk et al. 2013). Lalk 

et al. (2013) bezeichneten die anfänglich ausgebildeten Trabekel um AX30 Mg-

Schwämme als vermehrt ungeordnet und feinmaschig. Das knöcherne 

Gesamtgefüge entwickelte sich nach zwölf Wochen hin zu einem weitmaschigeren 

und organisierten Trabekelnetz. Dies geschah besonderes bei den gleichmäßiger 

degradierenden Schwammvarianten, die mit einer MgF2-Schicht versehen waren 

und die deutlich größere Porengröße (400 µm) aufwiesen. In der eigenen Arbeit 

kann nicht gänzlich ausgeschlossen werden, dass der steile Anstieg der knöchernen 
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Messwerte kurz nach der Operation (2. Woche) auch teils durch persistierende 

Bohrmehlreste verursacht wurde, die nicht komplett entfernt werden konnten, trotz 

der Verwendung eines Wundsaugers während der Operation. Außerdem kann 

Bohrmehl gemäß Bonetta (2006) ein osteogenetisches Potenzial aufweisen.  

Da die Bildung von Knochengewebe bei den eigenen Scaffolds mit den 400 µm 

großen Poren nach etwa zehn Wochen stagnierte und sogar gegenüber der 500 µm 

Variante leicht zurückging, erschien p500 als geeignetere Porengröße. Nach 

anfänglichen Gemeinsamkeiten beider Porengrößen im postoperativen Verlauf, 

verdeutlichte sich nach zehn bis zwölf Wochen, dass die Kontrollkeramik ß-TCP 

sowie p500 Knochenparameter vorweisen konnten, die physiologischer Spongiosa 

im OP-Bereich von Kaninchen, die kein Scaffolds erhielten, entsprachen. In der 

Literatur bestätigen in-vivo-Ergebnisse von auf Mg basierenden 

Knochenersatzstoffen, dass die jeweils größere der dort untersuchten 

Porenvarianten im peri-implantären Bereich auch größere Anteile an neuer 

Knochenmasse aufwies (Lalk et al. 2013, Cheng et al. 2016). Zudem kann die 

Beobachtung in der eigenen Studie größerer und kontinuierlich vorhandener Gas-

Scoringwerte bei p400 im Vergleich zu p500 mit zeitgleich nur mäßig vorhandenen 

direkten Kontaktstellen zu Trabekeln bei p400 durch frühere Studien in Verbindung 

gebracht werden. Lalk et al. (2013) ermittelten, dass AX30-Schwämme mit Poren 

von etwa 100 µm sehr schnell im Trochanter major von Kaninchen innerhalb von 

24 Wochen degradierten und mehr Gas in das umliegende Gewebe freisetzten. Dies 

führte zu lediglich sehr feinen und inkonsistenten Trabekelkontakten und damit zu 

einer schlechteren Integration, verglichen mit den langsamer degradierenden AX30 

Modellvarianten, welche 400 µm große Poren beinhalteten. Kraus et al. (2012) 

untersuchten den Einfluss der Gasfreisetzung auf die Knochenneubildung anhand 

schnelldegradierender ZX50-Pins im Vergleich zu langsamer abbauenden WZ21-

Pins in Femurkondylen männlicher Ratten. Die Autoren zeigten, dass bei geringen 

Abbauraten zeitgleich ablaufende Gasentwicklungen unproblematisch sind und die 

Knochenregeneration und Kontaktaufnahme durch den Knochen zur WZ21 

Pinoberfläche davon nicht nachwirkend beeinträchtigt werden. All diese Studien 

zeigen, dass eine abbaubedingte Gasbildung zeitgleich zur Osteoneogenese 

stattfinden kann, soweit die Knochenneubildung davon unbeeinflusst bleibt (Kraus 

et al. 2012, Lalk et al. 2013). Unter Berücksichtigung dieser Bedingung ist, 

aufgrund der in der eigenen Studie festgestellten Ergebnissen zu p500, dies 
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insbesondere für den peri-implantären Bereich deutlicher gegeben. Des Weiteren 

ist gemäß Literatur eine Porengröße von 300 - 400 µm als Mindestgröße für eine 

ausreichende Vaskularisation des betroffenen Defekts erforderlich, um später dort 

Osteoneogenese vorfinden zu können (Tsuruga et al. 1997, Kuboki et al. 2002, Feng 

et al. 2011). Demnach befände sich die LAE442-Scaffoldvariante mit den 400 µm 

großen Poren am unteren Bereich der Empfehlung und würde demnach die hier 

festgestellte Tendenz einer deutlicheren Knochenneubildung betreffend LAE442 

p500 bestärken. Jedoch muss erwähnt werden, dass auch einzelne Studien zu 

weitaus kleineren Porengrößen innerhalb unterschiedlicher Materialien wie 

Keramiken und Metallen den Beleg lieferten, dass auch innerhalb dieser 

Größenmodelle neuer Knochen vorgefunden wurde (Itälä et al. 2001, Galois und 

Mainard 2004, von Doernberg et al. 2006, Cheng et al. 2016).  

Osseointegration definiert sich über den direkten Kontakt zwischen dem lebenden 

Knochen und dem Implantat (Brånemark et al. 1977, Albrektsson et al. 1981). Wie 

auch in vorherigen Studien über LAE442-Implantate (Witte et al. 2007, Rössig et 

al. 2015, Angrisani et al. 2016), konnten in den histologischen Präparaten der 

eigenen Studie Kontaktflächen an den beiden Grenzflächen nachgewiesen werden. 

Da man gemäß Witte et al. (2006 a) aus histologischen Schliffpräparaten nur eine 

lokal begrenzte Information erhält, konnten mittels in-vivo- sowie ex-vivo-µCT 

weitere Knochen-Scaffold Kontakte ergänzend entlang der Schnittebenen aller 

Scaffolds dargestellt und bewertet werden. Über die einzelnen Scanebenen hinweg 

wies p500 signifikant mehr Kontakte auf und zeigte somit, wie bereits beschrieben, 

ein überlegeneres Osseointegrationsverhalten als p400. Anteilig wuchsen Trabekel 

auch in die äußere Hälfte der LAE442-Scaffolds hinein. Dies war besonders an den 

äußeren Rand- und Eckbereichen der Scaffoldstreben der Fall und deckt sich mit 

weiteren Ergebnissen von Knochenersatzmaterialien auf Basis von Mg (Witte et al. 

2006, Lalk et al. 2013, Liu et al. 2014, Cheng et al. 2016), Keramiken (Chu et al. 

2002, Theiss et al. 2005, von Doernberg et al. 2006, Jones et al. 2007) oder 

Polymeren (Hofmann et al. 2013, Uebersax et al. 2013). Ergänzend zeigten 

REM/EDX-Analysen ausgewählter Bereiche der eigenen Studie knöcherne 

Kontakte an Stellen von LAE442, an welchen gleichzeitig weiße CaP-

Präzipitationen auf der Degradationsschicht der Mg-Legierung erkennbar waren, 

die als wichtige Grenzflächenverbindung angesehen werden können (Lu und Leng 

2005, Witte et al. 2005). Auch Witte et al. (2005) ermittelten mittels EDX bei Pins 
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aus unterschiedlichen Mg-Legierungen lokale Anhäufungen dieser Präzipitate, die 

erhöhte Massenanteile an Ca und P beinhalteten. Diese Präzipitationen können als 

eine Startquelle der Mineralisation gelten (Lu und Leng 2005) und wurden auch 

später im Zusammenhang mit Studien über Mg-Legierungen erwähnt (Thomann et 

al. 2009, Zhang et al. 2009, Meyer-Lindenberg et al. 2010, Ullmann et al. 2013). Es 

besteht die Annahme, dass Ausfällungen von Calciumphosphaten und 

Korrosionsprodukten (Magnesiumoxide und Magnesiumhydroxide) als Teil der 

Degradationsschicht dazu beitragen, die Korrosionsbeständigkeit zu erhöhen, 

indem sie zusammen die Funktion einer Schutzbarriere vor Korrosionsangriffen 

ausüben (Witte et al. 2005). In vitro Studien zeigten, dass Mg die Ausfällung von 

CaP fördert und diese Eigenschaft ferner genutzt werden kann, um die 

Osteokonduktivität des Materials zu steigern sowie die in-situ-

Korrosionsbeständigkeit zu verbessern (Kuwahara et al. 2001, Li et al. 2004). 

Bei allen Scaffolds der eigenen Untersuchung (p400, p500 sowie ß-TCP) stimmte 

die mittels µCT bestimmte quantitative Knochenmenge mit der Bewertung über 

semiquantitative Scoringschemata der histologischen Querschnitte überein. Zwar 

waren einzelne Trabekel zu jedem Zeitpunkt im ex vivo-µCT in der äußeren 

Ringhälfte der LAE442-Scaffolds sichtbar, jedoch waren im zentralen Abschnitt 

der porösen LAE442-Zylinder lediglich einzelne, kleine Knochenfragmente 

vorzufinden. Deren schollen- oder inselartige Form glich optisch den Darstellungen 

von Lalk et al. (2013) und die Fragmente waren mittig und unverzweigt innerhalb 

der Poren positioniert. In den Poren von p400 und p500 wurde durch die µCT als 

auch histologisch signifikant weniger ausmineralisierter Knochen vorgefunden als 

innerhalb der ß-TCP-Scaffolds. Der Mengenunterschied zwischen ß-TCP und 

LAE442 könnte auf die bedeutend schnellere Resorption von ß-TCP zurückgeführt 

werden. Auch Cao und Kuboyama (2010) beobachteten, dass neuer Knochen 

innerhalb langsam bioabsorbierender, poröser HA-Scaffolds signifikant weniger 

vorhanden war als innerhalb von deutlich schneller abbauenden 

Kompositmaterialien mit volumenkontrollierten Anteilen von β-TCP und PGA. Die 

Autoren hielten einen Zusammenhang zwischen der jeweils vorhanden 

Knochenmassen und den sich deutlich unterscheidenden 

Resorptionsgeschwindigkeiten für möglich. 

In den histologischen Präparaten der vorliegenden Studie wurde deutlich, dass 

neuer Knochen in beiden LAE442 Porengrößen ab Woche sechs vorhanden war. 
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Konträr zu den Knochentrabekeln der äußeren Umgebung hatte der Knochen 

innerhalb zumeist keinen direkten Kontakt mit der Scaffoldoberfläche. In 

Übereinstimmung mit Lalk et al. (2013) konnte eine hellblaue Matrix mittels der 

Toluidinblaufärbung sichtbar gemacht werden. Diese ähnelte Osteoid und wird 

demnach als OLT („Osteoid-like tissue“) bezeichnet. Im Gegensatz zum neuen 

Knochen in den Poren hatte das OLT stets breitflächigen Kontakt mit der LAE442 

Oberfläche. Die Saumdicke des OLT stellte sich im Zeitverlauf breiter da und die 

erwähnten Knochenfragmente waren darin vereinzelt erkennbar. Osteoid besitzt 

laut Raina (1972) eine Dicke von etwa 20 µm. Demgegenüber war in der eigenen 

Untersuchung und bei Lalk et al. (2013) das ermittelte OLT um etwa das Zehnfache 

breiter. Lalk et al. (2013) nahmen an, dass deren hellblaue, knochenähnliche Matrix 

eine geringe Mineralisierung aufwies, da es im in-vivo- sowie im ex-vivo-µCT nicht 

knochendicht erschien. Dies deckt sich mit der eigenen Studie, denn das OLT war 

lediglich im histologischen Schnittbild zu erkennen. Ergänzend dazu konnte in der 

eigenen Untersuchung die Annahme des geringeren Mineralisierungsgrades durch 

weiterführende lokale EDX-Analysen der entsprechenden Areale gestützt werden. 

Zusammen mit am Rand aufgereihten Osteoblasten und innerhalb des OLT 

liegenden Osteozyten könnte dies auf ein Vorstadium von Knochen hindeuten (Lalk 

et al. 2013). Parfitt et al. (1987) bezeichneten Osteoid als Gewebe auf dem Weg der 

Mineralisierung und als eine Art „Vorläufer-Knochen“. Laut Literatur können für 

das Auftreten von vermehrtem Osteoid verschiedene Ursachen in Frage kommen. 

Ein Grund könnte in der angewandten MgF2-Beschichtung liegen (Susheela und 

Jha 1983, McCormack et al. 1993, Mousny et al. 2008). So wurden bei Mäusen 

stimulierende Effekte des Fluorids auf Osteoblasten und eine erhöhte 

Osteoidproduktion samt dessen verzögerter Kalzifizierung beobachtet (Mousny et 

al. 2008). An Kaninchen wurde eine Proliferation von Osteoid im 

Trabekelnetzwerk des Beckenkammes in Verbindung mit einer über zehn Monate 

andauernden, oralen Natriumfluoridgabe nachgewiesen (Susheela und Jha 1983). 

Die Heilung und Kalzifizierung eines am proximalen Ende des Femurs gesetzten, 

kortikalen Defekts bei Kaninchen, in welchen PGA-Zylinder eingesetzt wurden, 

welche über zehn Wochen kontrolliert Natriumfluorid abgaben, wurde verzögert 

(McCormack et al. 1993). In der eigenen Studie wurde Fluorid lediglich in Woche 

sechs in der Degradationsschicht der LAE442-Scaffolds nachgewiesen. In den 

darauffolgenden Zeitpunkten konnte kein Fluorid mittels EDX mehr nachgewiesen 

werden. Ein längerfristiger Einfluss erscheint aufgrund der fehlenden Detektion 
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von Fluorid zu späteren Wochenzeitpunkten in der eigenen Studie 

unwahrscheinlich, da das OLT insbesondere in den darauffolgenden Wochen noch 

weiter an Dicke zunahm. Ein anderer Grund könnte im osteogenen Einfluss des Mg 

liegen. Dieser könnte die weitere Differenzierung von Knochenvorläuferzellen 

fördern und infolgedessen die Bildung von Osteoid triggern (Zreiqat et al. 2002, 

Revell et al. 2004, Witte et al. 2005, Witte et al. 2007). Zur Diskussion steht, dass 

dieser zunächst positive und proliferative Effekt dazu tendiert, sich später nachteilig 

auszuwirken, denn in zu großer Menge und Schnelligkeit freigesetzte Mg-Ionen 

können schädlich für die Zellviabilität sein (Serre et al. 1998, Wong et al. 2013, Yu 

et al. 2017). Deren Akkumulation an der Grenzfläche zum Wirtsgewebe, damit 

verbundene lokale pH-Wert Änderungen (Monfoulet et al. 2014, Yu et al. 2017) 

und veränderte osmotische Druckverhältnisse (Lang et al. 2007) können zu einer 

Herunterregulierung der Stammzelldifferenzierung zu Osteoblasten und weiter zu 

Osteozyten aus dem Knochenmark führen. Weiterhin sind in der Literatur eine 

fehlende Zelladhäsion und eine nicht ausmineralisierte Knochenmatrix beschrieben 

(Monfoulet et al. 2014, Yu et al. 2017). Konträr hierzu wird jedoch eine Umgebung 

mit hoher Ca- und Mg-Konzentration auch als gute Startbedingung für die Bildung 

von CaP-Präzipitaten, wie sie auch in der eigenen Studie nachgewiesen wurden, für 

die Osseointegration angesehen (TenHuisen und Brown 1997, Kuwahara et al. 

2001, Li et al. 2004).  Da ein ungestörter Sauerstoff- und Nährstofffluss und der 

Abtransport von Abbauprodukten für die Geweberegeneration sichergestellt 

werden muss (Hutmacher 2000, Hollister 2005), könnten die innerhalb der Poren 

verteilten Gasvakuolen den effektiven Abtransport der Mg-Ionen verhindern. Lokal 

vorherrschende Element-Konzentrationen beziehungsweise Verteilungen sollten in 

zukünftigen Studien genauer untersucht werden, um diese Frage hinreichend 

beantworten zu können, da auch kontroverse Meinungen seitens der Verträglichkeit 

von SE-Elementen (Feyerabend et al. 2010, Willbold et al. 2013) oder Aluminium 

(Robertson et al. 1983, El-Rahman 2003) bestehen. Wegen des sehr langsamen 

Abbaus von LAE442-Implantaten wurden Serum- und Organuntersuchungen 

durchgeführt. Systemische oder lokale Anzeichen einer toxischen oder 

entzündlichen Reaktion wurden bis dato nicht beobachtet (Witte et al. 2010, Rössig 

et al. 2015, Angrisani et al. 2016). Untersuchungen anderer Mg-basierter Implantate 

(Xu et al. 2007, Li et al. 2008, Zhang et al. 2009, Liu et al. 2014, Cheng et al. 2016, 

Diekmann et al. 2016) decken sich ebenfalls mit den Beobachtungen der eigenen 

Studie, denn eklatante Abwehrreaktionen durch Schmerzen oder eine verzögerte 
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Wundheilung blieben in allen Studien aus und histologisch waren lediglich 

vereinzelt neutrophile Granulozyten sichtbar. 

Die biologische Aktivität von Mg birgt ein großes Potenzial für die 

Osteoneogenese, welches bisher nicht genügend definiert zu sein scheint (Staiger 

et al. 2006). Insbesondere konnte noch nicht eindeutig geklärt werden, wo sich die 

Grenze hinsichtlich einer förderlichen und zugleich noch verträglichen Menge an 

Mg befindet (Yu et al. 2017). Vergleichende Elementanalysen in der eigenen Studie 

durch EDX-Analysen am OLT und dem Wirtsknochen konnten lokal hohe 

Massengehalte an Mg im OLT und einen geringeren Mineralisierungsgrad als im 

Wirtsknochen aufzeigen. Der dargelegte Effekt einer unzureichenden oder 

verzögerten Mineralisierung kann aufgrund der bereits erläuterten lokalen Faktoren 

nicht vollständig ausgeschlossen werden. Die Zusammenhänge sollten weiter 

kritisch geprüft werden, um optimale Umgebungsbedingungen beim Materialabbau 

von Mg-Legierungen an der Grenzfläche festlegen zu können. Die Frage, ob sich 

aus dem OLT reifer Knochen entwickelt, konnte in der vorliegenden Studie nicht 

abschließend geklärt werden, obwohl die gewählte Studiendauer, mit Bezug auf die 

Untersuchung von Lalk et al. (2013), sogar auf 36 Wochen verlängert wurde.  

Blutgefäße waren in der eigenen Untersuchung besonders regelmäßig in zentralen 

Bereichen der ß-TCP Keramik vorzufinden und häufiger gegenüber LAE442 p400 

vorhanden, wohingegen der Unterschied von ß-TCP zu LAE442 p500 schwächer 

ausgeprägt war. Arbeitsgruppen um Kuboki et al. (2002) und Klenke et al. (2008) 

erkannten eine Wechselbeziehung von zunehmender Porengröße und einer 

ausgeprägteren Vaskularisation und Osteoneogenese. Eine bessere vaskuläre 

Versorgungssituation innerhalb größer werdenden Porenspektren im Vergleich zu 

den kleineren Alternativen wurde auch von weiteren Autoren, unabhängig vom 

verwendeten Biomaterial, beschrieben (Klenke et al. 2008, Feng et al. 2011, Lalk 

et al. 2013, Cheng et al. 2016). Die analysierten Porengrößen erstreckten sich dabei 

entweder auf ein weites Spektrum von 50 bis 280 µm (Klenke et al. 2008), 

beziehungsweise 300 bis 700 µm (Feng et al. 2011), oder die untersuchten 

Porengrößenmodelle wiesen deutlichere Unterschiede in ihrem Durchmesser von 

weit mehr als 100 µm zueinander auf (Lalk et al. 2013, Cheng et al. 2016). Dagegen 

konnte in der eigenen Arbeit nur eine signifikant höhere Vaskularisation bei p500 

gegenüber p400 in Woche sechs den Trend einer deutlicheren Gefäßeinsprossung 

bestätigen. Da in der Literatur auch Studien vorliegen, die über keine wesentlichen 
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Auswirkungen seitens der Vaskularisation bei unterschiedlichen Porengrößen 

berichten (Ayers et al. 1999, Fisher et al. 2002, Kujala et al. 2003), muss in Betracht 

gezogen werden, dass der Größenunterschied in der eigenen Studie zwischen 

LAE442 p400 und p500 mit 100 µm womöglich nicht groß genug war, um für 

Fragestellungen über die Vaskularisation oder der Osteoneogenese markantere 

Unterschiede zu erhalten. Es bleibt zukünftigen Vergleichsstudien über 

Knochenersatzmaterial aus LAE442 überlassen zu untersuchen, inwiefern ein 

größerer Unterscheid in den Porengrößen womöglich deutlichere Effekte nach sich 

ziehen würde.   

In der vorliegenden Studie stützen die deutlicheren Mengen an Fibrozyten 

zusammen mit der insgesamt schwächer ausgeprägten Vaskularisation in den 

histologischen Querschnitten die Annahme, dass bei p400 eine geringe 

Sauerstoffversorgung die Bildung von mesenchymalem Fasergewebe fördert und 

eine Differenzierung zu reifem Knochen in den entsprechenden Bereichen 

ausbleibt, wie dies auch von Muschler et al. (2004) beschrieben wird. Dies deckt 

sich mit Studien anderer Knochenersatzmaterialien auf Mg-Basis mit Poren 

zwischen 100 und 400 µm (Lalk et al. 2013, Cheng et al. 2016) aber auch mit einer 

Studie über Keramiken, in der Poren zwischen 300 und 700 µm eingesetzt wurden, 

konnte ein erhöhter Anteil an fibrösem Gewebe mit kleiner werdender Porengröße 

beobachtet werden (Feng et al. 2011). Die fehlende Bildung einer fibrösen Kapsel 

gilt im Allgemeinen als förderlich für den Kontakt zwischen Knochen und Scaffold 

(Anselme 2000, Nuss und von Rechenberg 2008, Mavrogenis et al. 2009). In der 

vorliegenden Studiendauer über 36 Wochen deutet dies auf eine gute Langzeit-

Biokompatibilität der homogen und langsam resorbierbaren LAE442-Scaffolds hin, 

wie es auch Studien mit soliden LAE442-Pins bereits beschrieben haben (Hampp 

et al. 2013, Rössig et al. 2015, Angrisani et al. 2016). Da bei der Degradation eine 

gewisse Menge an Makrophagen und Fremdkörperriesenzellen als Reaktion 

ebenfalls bei anderen Mg-Legierungen (Huehnerschulte et al. 2012, Dziuba et al. 

2013) oder Biomaterialien nicht-metallischen Ursprungs präsent sind (Bergsma et 

al. 1993, Hofmann et al. 2013, Uebersax et al. 2013), können diese auch als 

physiologische Reaktion auf biologisch langsam abbaubare Biomaterialien 

interpretiert werden, sofern deren Bestand nicht überhandnimmt (Lassus et al. 1998, 

Anderson 2001, Anderson 2004, Nuss und von Rechenberg 2008). Die 

Kombination aus einer persistierenden Entzündung, welche durch das Vorliegen 
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von Lymphozyten, Plasmazellen und neutrophilen Granulozyten sowie einer 

dicken, fibrösen Kapsel gekennzeichnet ist, wird als Zeichen dafür gesehen, dass 

ein Material nicht biokompatibel ist (Anderson 2001, Nuss und von Rechenberg 

2008). Diese Bedingungen lagen in der eigenen Studie bei keinem Material vor. 

Jedoch konnte ein geringes Vorkommen von Makrophagen und 

Fremdkörperriesenzellen auch bei den LAE442-Scaffolds während der 

Untersuchungsdauer nachgewiesen werden. Angrisani et al. (2016) konnten 

ebenfalls in ihrer Studie zu intramedullär implantierten LAE442-Pins im 

Kaninchenmodell nach 3,5 Jahren noch immer Makrophagen und 

Fremdkörperriesenzellen im Bereich ihrer Mg-Implantate nachweisen. Die Autoren 

führten dies auf den noch immerwährenden Abbau zur stetigen Entfernung von 

Korrosionsprodukten zurück und beschrieben das Ausmaß der zellulären Reaktion 

unter den gegebenen Umständen als akzeptabel. 
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V.  ZUSAMMENFASSUNG 

In der vorliegenden Arbeit wurde untersucht, inwiefern unterschiedliche 

Porengrößen in der Magnesiumlegierung LAE442 eine Auswirkung auf die 

ablaufende in-vivo-Degradation, die Biokompatibilität und das Einwuchsverhalten 

des umgebenden Gewebes in das Knochenersatzmaterial haben. Es sollte ermittelt 

werden, ob sich eine der beiden Porengrößen als die geeignetere Variante 

herausstellt und eine erfolgreichere Osseointegration und Biokompatibilität mit 

dem Wirtsgewebe aufweist. 

Es wurden zylindrische Scaffolds (Ø: 4 mm, Länge: 5 mm) aus der Mg-Legierung 

LAE442 mit homogen verteilten Poren in den Größen 400 µm (LAE442 p400, n = 

40) und 500 µm (LAE442 p500, n = 40) hergestellt und mit einer Beschichtung aus 

Magnesiumfluorid überzogen. Eine poröse ß-Tricalciumphosphat-Keramik (ß-

TCP, n = 40) diente als Kontrolle. Die porösen Zylinder wurden randomisiert in 

den spongiösen Anteil des Trochanter majors beider Femora von 60 Kaninchen 

implantiert und für jeweils 6, 12, 24 und 36 Wochen dort belassen. Die in-vivo-

Untersuchungen beinhalteten regelmäßige klinische Untersuchungen, 

Röntgenaufnahmen und µCT Aufnahmen der Implantationsstelle. Nach den 

jeweiligen Untersuchungszeiten wurden die Kaninchen euthanasiert und der 

Knochen-Implantat-Verbund mittels hochauflösendem µCT sowie histologisch 

mittels Trenndünnschliff-Technik nach Donath mit der Toluidinblaufärbung 

untersucht. Bevor die Präparate gefärbt wurden, wurden lokal ergänzende 

SEM/EDX Analysen angefertigt, um topographische Informationen sowie 

Auskünfte über Elementverteilungen zu erhalten. Die in-vivo-Methoden waren gut 

auf die peri-implantäre Umgebung anwendbar und ermöglichen, einen 

Gesamteindruck über das Knochen-Scaffold-Gefüge zu erhalten sowie die 

Degradationsgeschwindigkeit und die Entwicklung des trabekulären 

Knochengeflechts zu verfolgen. Die ex-vivo-Methoden lieferten ergänzende 

Informationen betreffend des einwachsenden Gewebes und konnten dies auch 

innerhalb der Poren wesentlich differenzierter darstellen.  

Klinisch wurden alle Scaffolds gut vertragen. LAE442 p400 und p500 entwickelten 

in vivo eine unbedenkliche und auf die Implantationsstelle begrenzte Menge an Gas, 

welche ab Woche 20 für beide Porengrößen peri-implantär abnahm. Die peri-

implantär ermittelten knöchernen Werte von p500 befanden sich stets nahe derer 

von ß-TCP und physiologischer Kaninchenspongiosa, was auf eine positive 
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Entwicklungstendenz und auf eine bessere Osseointegration der LAE442 Scaffolds 

mit den größeren Poren in dieser Arbeit hindeutet. Dagegen stagnierten die Werte 

von p400 oder zeigten bezüglich des Knochenvolumens und der Trabekelanzahl 

leicht abfallende Tendenzen. LAE442 p500 konnte peri-implantär deutlicher als 

osteokonduktive Leitstruktur überzeugen. 

Nach 36 Wochen zeigten p400 und p500 Volumenreduktionen im in-vivo-µCT / 

ex-vivo-µCT von 15,9% / 9,9% und 11,1% / 7,5%, während ß-TCP 74,6% / 78,5% 

seines ursprünglichen Volumens verlor und sich signifikant schneller und 

inhomogener abbaute. Bei p400 verblieben auch zu späten Wochenzeitpunkten 

deutlichere Gasmengen in den Poren, während innerhalb p500 nur kleinere 

Bläschen erkennbar waren. Im ex-vivo-µCT sowie im SEM fiel p400 durch 

Lochfraßkorrosion und größere Material-Abspaltungen auf, was die zuvor für p400 

höhere in-vivo-Korrosionsrate gegenüber p500 erklären könnte. ß-TCP wies in den 

Poren signifikant mehr vernetzten neuen Knochen gegenüber beiden LAE442 

Porenmodellen auf. Kleinere, unvernetzte Knochenareale wurden bei p400 und 

p500 vorgefunden. Einzelne Scaffolds von p500 wiesen auch im Zentrum kleine 

Knochenareale auf. Weitere Unterschiede waren seitens einer initial 

gleichmäßigeren Gefäßversorgung bei p500 und einer erhöhten Fibrozytenmenge 

bei p400 zu einzelnen Zeitpunkten vorhanden. Gasvakuolen, Granulationsgewebe 

mit Blutgefäßen und eine breitflächige, gering mineralisierte Knochenmatrix, 

welche in beiden Porengrößen der LAE442-Scaffolds in Kontakt zur Mg-Legierung 

stand, waren mittels Histologie und lokalen EDX Messungen differenzierbar. 

Makrophagen und Fremdkörperriesenzellen waren jeweils im physiologischen 

Ausmaß vorhanden. 

Dezente intraporösen Unterschiede zusammen mit der erhöhten Gasretention 

innerhalb von p400 verstärken die Notwendigkeit zukünftiger Untersuchungen 

hinsichtlich der Auswirkungen größer gewählter Porendurchmesser. Die Arbeit 

gibt Anlass weiterzuverfolgen, inwiefern Durchmesser über 500 µm oder länger 

widerstandsfähigere Beschichtungen einen effektiveren Abtransport von 

Abbauprodukten und Gas gewährleisten können, um die Knochenmatrix ausreifen 

lassen zu können.  
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VI.  SUMMARY 

The aim of this study was to investigate the influence of two different pore sizes in 

scaffolds of the Mg alloy LAE442 on the in vivo degradation, biocompatibility, and 

ingrowth of the surrounding tissue into the bone substitute. Additionally, the study 

investigated whether one of the pore size models demonstrated a more pronounced 

osseointegration and tissue proliferation together with being biocompatible with the 

host tissue. 

Cylindrical scaffolds (Ø: 4 mm, length: 5 mm) were produced from the Mg alloy 

LAE442 with homogeneously distributed pore sizes of 400 µm (LAE442 p400, n = 

40) and 500 µm (LAE442 p500, n = 40). Additionally, the scaffolds were coated 

with a protective layer of magnesium fluoride and were implanted into the 

cancellous part of the greater trochanter of both femora of rabbits. Porous ß-

tricalcium phosphate ceramic (ß-TCP, n = 40) served as control. The porous 

cylinders were randomly implanted into the cancellous part of the greater trochanter 

of both femora of 60 rabbits and remained for 6, 12, 24 and 36 weeks respectively. 

The in vivo examinations included regular clinical examinations, radiographs and 

in vivo µCT scans of the implantation site. After the respective examination periods, 

the rabbits were euthanised and the bone-implant compound was examined using 

high-resolution-µCT and histology, based on the cutting and grinding technique 

according to Donath with toluidine blue staining. Before the samples were stained, 

supplementary SEM/EDX analyses were performed locally to obtain topographical 

information and element distributions. The in vivo methods were well applicable to 

the peri-implant environment to get an overall impression of the bone-scaffold 

interface and to observe the degradation rate and the formation of the trabecular 

meshwork. The ex vivo methods provided supplementary information regarding the 

ingrowing tissue and were also able showing the existing tissue in a much more 

differentiated way, even within the pores.  

All scaffolds were clinically well tolerated. LAE442 p400 and p500 showed 

clinically uncritical gas releases due to Mg-associated in vivo corrosion. The 

amount of gas decreased in the peri-implant surroundings from week 20 onwards 

for both pore sizes. In the present study, peri-implant bone parameters of p500 were 

always close to those of ß-TCP and cancellous bone of healthy rabbits. They were 

indicating a positive developmental trend and better osseointegration behaviour. In 

contrast, the values of p400 stagnated or showed slightly decreasing tendencies 
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regarding bone volume and trabecular number. In our study, LAE442 p500 was 

more convincing as an osteoconductive matrix on the peri-implant site. After the 

implantation period of 36 weeks, p400 and p500 showed gas volume reductions in 

the in vivo µCT / ex vivo µCT of 15, 9% / 9,9% and 11,1% / 7, 5%, respectively, 

while ß-TCP lost 74,6% / 78,5% of its initial volume and degraded significantly 

faster and more inhomogeneously. In p400, more significant amounts of gas 

remained in the pores even at later times, whereas within p500 only smaller bubbles 

were detectable. In the ex vivo µCT as well as SEM, p400 was evident by pitting 

corrosion and larger material detachments, which could explain the previously 

higher in vivo corrosion rate for p400 compared to p500. ß-TCP showed 

significantly more branched bone structures in the centre of the pores compared to 

both LAE442 pore size models, which showed smaller unbranched bone areas. A 

single number of p500 scaffolds exhibited small bone areas in their centre, too. 

Further differences between pore sizes could only be detected at individual time 

points. LAE442 p500 demonstrated an initially higher and more uniform 

vascularization, while p400 showed an increased amount of fibrocytes. 

Furthermore, gas vacuoles, granulation tissue with blood vessels, and a broad but 

low mineralised bone matrix next to both LAE442-scaffolds were detectable in 

histology and local EDX measurements. Physiological levels of macrophages and 

foreign body giant cells were present. 

Slight intraporous differences paired with increased gas retention within p400 

confirm the need for future investigations regarding the effects of larger than the 

chosen pore diameters. The study also gives reason to further investigate whether 

pore diameters larger than 500 µm or more resilient coatings would promote an 

increased ingrowth of blood vessels and cellular tissue. In this context, it would be 

interesting if they would also provide a more effective removal of degradation 

products and gas from the LAE442-scaffold centre as well. This could result in 

improved maturation of the bone matrix. 
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