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I. EINLEITUNG 

Jährlich werden weltweit mehrere Millionen Knochentransplantationen 

durchgeführt, sodass das Knochengewebe nach Blut das im menschlichen Körper 

am zweithäufigsten transplantierte Gewebe darstellt (Campana et al. 2014, 

Kheirallah und Almeshaly 2016). Der Knochen ist ein dynamisches und 

regeneratives Organ, in dem permanent Auf-, Ab- und Umbauvorgänge stattfinden. 

Die für die Homöostase des Knochens und die Knochenregeneration nötigen 

Faktoren, wie eine Matrix für das Wachstum, lebensfähige Zellen (Osteoblasten, 

Osteoklasten, Osteozyten), ausreichende Gefäßversorgung und Stabilität sowie 

Wachstumsfaktoren, sind in vielen Situationen jedoch nicht alle in ausreichendem 

Maße vorhanden, wodurch die natürliche Knochenheilung gestört werden kann 

(Fillingham und Jacobs 2016). Es gibt vielfältige Ursachen, wie beispielsweise 

Traumata, Tumore, Infektionen oder beeinträchtigte Knochenregeneration (z. B. 

bei Osteonekrose oder Pseudarthrosen (Non-Unions)), weshalb zur Rekonstruktion 

großer Knochendefekte Knochentransplantate oder Knochenersatzstoffe benötigt 

werden (Kheirallah und Almeshaly 2016). Durch die gestiegene Lebenserwartung 

und zunehmend alternde Weltbevölkerung kommt es zudem zu einem deutlichen 

Anstieg muskuloskelettaler Erkrankungen wie Osteoporose, Knocheninfektionen 

oder -metastasen sowie Frakturen, weshalb die Anzahl knochenbezogener 

medizinischer Behandlungen zunimmt (Agarwal und García 2015).  

Trotz jahrzehntelanger intensiver Forschung an alternativen Knochenersatzstoffen 

und der kommerziellen Verfügbarkeit verschiedener Materialien stellen autologe 

Knochentransplantate immer noch den Goldstandard zur Versorgung knöcherner 

Defekte dar, da sie die für die Knochenregeneration erforderlichen Eigenschaften 

der Osteokonduktion, Osteoinduktion sowie Osteogenese aufweisen und den 

Knochen strukturell unterstützen (Bauer und Muschler 2000, Campana et al. 2014, 

Kheirallah und Almeshaly 2016, Wang und Yeung 2017). Osteokonduktivität 

bedeutet, dass das Knochenersatzmaterial aufgrund seiner Struktur und 

Oberflächenbeschaffenheit dem neugebildeten Knochen als Leitschiene dient. 

Osteoinduktive Stoffe stimulieren die Differenzierung von mesenchymalen 

Stammzellen zu Osteoblasten und somit die Knochenneubildung. Osteogenetische 

Materialien beinhalten lebende mesenchymale Stammzellen, Osteoblasten und 

Osteozyten, die übertragen werden und sich zu Knochen differenzieren können 
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(Soldner und Herr 2001, Schieker et al. 2008). Trotz ihrer hervorragenden 

biologischen Wertigkeit weisen Autografte jedoch auch einige Nachteile wie eine 

hohe Morbiditätsrate (z. B. persistierende Schmerzen oder Infektionen) und 

Limitationen in verfügbarer Menge, Größe und Form auf (Rentsch et al. 2012).  

Inzwischen wurden zahlreiche alternative Knochenersatzmaterialien, wie z. B. 

Polymere, Biogläser oder Keramiken, entwickelt, die kommerziell verfügbar sind 

und klinisch verwendet werden (Schnürer et al. 2003, Rentsch et al. 2012). Unter 

den Keramiken haben sich besonders die Calciumphosphate (CaPs) etabliert, da sie 

in ihrer chemischen Zusammensetzung dem im Knochen vorkommenden Apatit 

sehr ähnlich sind (Schnürer et al. 2003). CaPs sind biokompatibel, biodegradierbar, 

bioaktiv, osteokonduktiv und teilweise sogar osteoinduktiv (LeGeros 2008). Eine 

zunehmende Bedeutung als Knochenersatzstoff erhalten auch Calciumphosphat-

Zemente (CPCs). Nach Mischung eines feinen Pulvers eines oder mehrerer CaP(s) 

und einer wässrigen Lösung entsteht eine zähflüssige, formbare Paste, die direkt in 

den Knochendefekt eingebracht wird, sich dort der Form des Knochens sehr gut 

anpasst und zu einer festen Masse aushärtet (Dorozhkin 2008). Knochenersatzstoffe 

aus CaP haben jedoch den Nachteil, dass sie meist nur unzureichende mechanische 

Eigenschaften aufweisen und relativ langsam und oft nur unvollständig 

degradieren, was zu Gewebeentzündungen und schlechter Integration in den 

umgebenden Knochen führen kann (Dorozhkin 2013a, Ostrowski et al. 2016).  

Als Alternative zu den CPCs werden zunehmend auch Magnesiumphosphat-

Zemente (MPCs) erforscht (Ostrowski et al. 2016). Magnesium spielt nachweislich 

eine bedeutende Rolle bei der Erhöhung der Knochendichte, der Kalzifizierung und 

dem Mineralstoffwechsel. In vitro zeigten Osteoblasten auf MPCs eine höhere 

Proliferation und zelluläre Aktivität als auf CPCs (Ostrowski et al. 2016). MPCs 

weisen zudem eine höhere mechanische Festigkeit, eine höhere Löslichkeit und ein 

höheres Abbaupotential in vivo auf als CPCs (Mestres und Ginebra 2011, Ostrowski 

et al. 2016, Nabiyouni et al. 2018, Haque und Chen 2020). Da die Anzahl an 

Veröffentlichungen zu MPCs bisher jedoch begrenzt ist, liegt es nahe die sehr gut 

erforschten und klinisch erprobten CPCs mit den vielversprechenden MPCs zu 

kombinieren, um mit Calcium-Magnesium-Phosphat-Zementen (CMPCs) 

Knochenersatzstoffe mit noch besseren biologischen und mechanischen 

Eigenschaften zu generieren (Ostrowski et al. 2016). CMPCs in Form von Pasten, 

Granulaten und vorgehärteten Implantaten wiesen in mehreren In-Vivo-Studien 
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stets eine gute Biokompatibilität, rasche Degradation und Osseointegration sowie 

einen sukzessiven Ersatz der Materialien durch neugebildeten Knochen auf (Wu et 

al. 2008b, Wei et al. 2010, Zeng et al. 2012b, Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021). 

Durch Mischung bzw. Behandlung mit einer reaktiven Lösung verändern sich die 

chemischen und physikalischen Eigenschaften der Zemente. CMPC Pasten und 

Granulate, bei welchen durch Reaktion mit Diammoniumhydrogenphosphat 

(DAHP) Struvit ausgefällt wurde, zeigten in vivo bereits aussichtsreiche Ergebnisse 

(Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021). Durch Reaktion mit einer sauren 

Phosphatlösung hingegen kommt es zur Ausfällung von Newberyit und Bruschit 

(Klammert et al. 2010b, Klammert et al. 2011, Gefel et al. 2022). Newberyit ist als 

Knochenersatzstoff bisher jedoch wenig erforscht und es ist zum jetzigen Zeitpunkt 

keine zugängliche Literatur zur Nachbehandlung von CMPCs mit Phosphorsäure 

(PA) und der In-Vivo-Untersuchung von Newberyit-basierten CMPCs verfügbar. 

Eine eher neue und vielversprechende Technik zur Herstellung von 

Knochenersatzstoffen stellt der 3D-Pulverdruck dar. Basierend auf medizinischen 

Bildgebungsdaten (z. B. Computertomographie (CT)) oder Computer Aided Design 

(CAD)-Modellen können mit diesem Verfahren patientenspezifische Implantate 

passgenau produziert und optimal in den Defekt integriert werden (Peters et al. 

2006, Vorndran et al. 2008). Aufgrund der hohen dreidimensionalen 

Druckgenauigkeit können formstabile, dreidimensionale Knochenersatzstoffe mit 

spezifisch einstellbarer Festkörpergeometrie und innerer Struktur individuell und 

präzise an den Defekt angepasst werden (Brunello et al. 2016, Zhang et al. 2019). 

Ausgangsstoffe stellen pulverförmige mineralische CPCs oder MPCs dar 

(Klammert et al. 2010c, Castilho et al. 2014b). Der 3D-Pulverdruck basierend auf 

CMPCs wurde in der zugänglichen Literatur noch nicht beschrieben. 

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war die erstmalige In-Vivo-Untersuchung  

3D-pulvergedruckter CMPC Scaffolds. In zwei aufeinander aufbauenden Studien 

wurden Scaffolds aus dem keramischen Zementpulver Ca0,75Mg2,25(PO4)2 ohne 

Nachbehandlung (Mg225) sowie mit Nachbehandlung durch Auslagerung in 

DAHP (Mg225d) oder Infiltration mit PA (Mg225p) hinsichtlich des Einflusses der 

Nachbehandlung auf die Biokompatibilität, Degradation und Osseointegration der 

Scaffolds im Kaninchenmodell vergleichend untersucht. Zudem sollte ermittelt 

werden, ob Mg225, Mg225d und Mg225p geeignete Eigenschaften für weitere 

Untersuchungen im gewichtstragenden Knochen aufweisen.
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II. LITERATURÜBERSICHT 

1. Knochen 

Das Knochengewebe ist aufgrund seiner spezifischen Architektur und 

Zusammensetzung nach dem Zahngewebe die härteste Substanz des Körpers 

(Salomon et al. 2008). Es erfüllt im Organismus die Aufgaben der Stützung und 

Bewegung des Körpers sowie des Schutzes der Weichteile und des zentralen 

Nervensystems. Es hat als Mineralstoffspeicher von Calcium und Phosphat eine 

wichtige Stoffwechselfunktion und enthält zudem blutbildende Organe (König und 

Liebich 2012). Das Knochengewebe wird lebenslang permanent umgebaut (bone 

remodeling) und kann sich so an wechselnde Belastungen anpassen sowie 

traumatische oder krankheitsbedingte Verletzungen beheben (Soldner und  

Herr 2001). 

1.1. Biochemie und Zellen des Knochengewebes 

Das Knochengewebe setzt sich aus Zellen sowie extrazellulärer Matrix zusammen. 

Es besteht zu ca. 8 % aus Wasser und zu ca. 92 % aus Trockensubstanz. Zwei Drittel 

der Trockensubstanz werden von Mineralien gebildet, wobei das calcium- und 

phosphathaltige Hydroxylapatit (Ca10(PO4)6(OH)2) den Hauptbestandteil darstellt. 

Ein Drittel der Trockensubstanz besteht aus organischer Matrix, die sich 

überwiegend (90 %) aus Typ-I-Kollagen und zu einem geringen Teil (10 %) aus 

nicht-kollagenen Proteinen (Syntheseproteine von Osteoblasten, Plasmaproteine) 

zusammensetzt (von Engelhardt et al. 2015). 

Die Knochenbildungszellen (Osteoblasten) sind für die Knochenbildung 

verantwortlich und an sämtlichen Wachstums- und Umbauvorgängen beteiligt 

(Salomon et al. 2008). Sie entstehen aus mesenchymalen Stammzellen, 

synthetisieren Kollagen und bereiten durch Synthese der alkalischen Phosphatase 

die Mineralisation vor. Im adulten Skelett befinden sich die meisten Osteoblasten 

in einem Ruhezustand (Lüllmann-Rauch und Asan 2015). Die Knochenzellen 

(Osteozyten) entstehen durch die Einmauerung von Osteoblasten in die 

Knochengrundsubstanz. Sie sind von der Knochenmatrix eingeschlossen und liegen 

in knöchernen Hohlräumen (Lakunen). Osteozyten stehen über 

Zytoplasmafortsätze in Knochenkanälchen miteinander in Verbindung, dienen der 
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Erhaltung der Knochenmatrix und spielen eine Rolle bei der Calciumhomöostase 

(Salomon et al. 2008). Sie stellen 95 % der Knochenzellen im ausgewachsenen 

Skelett dar und leben Jahre bis zu Jahrzehnte lang (Lüllmann-Rauch und Asan 

2015). Die knochenabbauenden Zellen (Osteoklasten) sind mit Blutzellen 

verwandte mehrkernige Riesenzellen, die wahrscheinlich aus der gleichen 

Stammzelle wie Makrophagen und Monozyten entstehen (Lüllmann-Rauch und 

Asan 2015). Sie befinden sich meist in kleinen Knochenvertiefungen, den 

sogenannten Howship-Lakunen. Durch Abgabe von H+-Ionen erzeugen sie ein 

saures Milieu, wodurch die Calcium-Verbindungen in den Mineralien der 

Grundsubstanz gelöst werden. Mittels lysosomaler Enzyme wird die organische 

Grundsubstanz des Knochens zerlegt und die Matrix-Fragmente schließlich mittels 

Endozytose abgebaut (Salomon et al. 2008, Lüllmann-Rauch und Asan 2015). 

1.2. Ossifikation 

Bei der Knochenbildung können die desmale/direkte und die chondrale/indirekte 

Ossifikation unterschieden werden. Der durch desmale Ossifikation gebildete 

Knochen wird auch als Bindegewebsknochen bezeichnet und entsteht direkt aus 

undifferenzierten mesenchymalen Vorläuferzellen (Salomon et al. 2008). Die 

Osteoblasten bilden während der Ossifikation eine unverkalkte Knochenmatrix 

(Osteoid) aus Typ-I-Kollagen und einem kleinen Anteil an Glykosaminoglykanen, 

Proteoglykanen und Knochenproteinen und lagern sich in diese ein. Durch 

Mineralisierung kommt es innerhalb von acht bis zehn Tagen zur Bildung der 

verkalkten Knochengrundsubstanz bzw. Knochenmatrix (Ossein) und der 

Umwandlung der Osteoblasten zu Osteozyten. Hierbei werden anorganische 

Knochenbestandteile wie Calciumphosphat (85 – 90 %), Calciumcarbonat, 

Magnesiumfluorid und Calciumfluorid in das Osteoid eingelagert (König und 

Liebich 2012). Bei der chondralen Ossifikation wird zuerst eine Vorstufe aus 

hyalinem Knorpel gebildet, die anschließend wieder abgebaut und durch den 

sogenannten Ersatzknochen ersetzt wird (Salomon et al. 2008). Die Verknöcherung 

beginnt in der Wachstumszone eines Röhrenknochens (Epiphysenfuge) von innen 

(enchondrale Ossifikation), am Schaft langer Röhrenknochen erfolgt die 

Verknöcherung von außen, indem sich eine Knochenhülse anfangs um die 

Schaftmitte bildet (perichondrale Ossifikation), die sich dann nach proximal und 

distal bis zu den Knochenenden ausdehnt (Salomon et al. 2008, König und Liebich 

2012). Bei beiden Ossifikationsformen entsteht zuerst Geflecht- oder 
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Faserknochen, der sich unter mechanischer Belastung in Lamellenknochen 

umwandelt (Salomon et al. 2008). Während die Kollagenfasern der Knochenmatrix, 

Blutgefäße und Osteozyten in dem Geflechtknochen unregelmäßig angeordnet 

sind, weist der Lamellenknochen einen lamellären Aufbau mit geordneter 

Faserausrichtung sowie aufgrund des höheren Mineralisierungsgrades eine höhere 

mechanische Festigkeit und geringere Plastizität auf als der Geflechtknochen 

(Salomon et al. 2008). 

1.3. Aufbau des Röhrenknochens 

Röhrenknochen setzen sich zusammen aus dem Mittelstück oder Schaft (Diaphyse) 

und den beiden Endstücken (Epiphysen). Die Diaphyse besteht aus der mit gelbem 

Fettmark gefüllten Markhöhle (Cavum medullare) und dem umgebenden stabilen 

Knochenmantel (Substantia compacta) aus dichten Knochenlamellen. Die 

Epiphysen beinhalten ein dichtes Netzwerk feiner Knochenbälkchen (Substantia 

spongiosa), die von einer dünnen Knochenrinde (Substantia corticalis) 

umschlossen werden (Nickel et al. 2003). Die Knochentrabekel der Spongiosa 

werden in ihrer Ausrichtung und Dicke an die von außen wirkenden Druck- und 

Zugspannungen angepasst. Zwischen den Trabekeln befindet sich das blutbildende 

rote Knochenmark (König und Liebich 2012). Außen werden die Kompakta und 

die Kortikalis von einer bindegewebigen Hülle, der äußeren Knochenhaut (Periost), 

überzogen, die bei dem Knochenwachstum, der Frakturheilung sowie der 

Blutversorgung eine wichtige Rolle spielt. Die Markhöhle und die 

Knochenbälkchen der Spongiosa werden von einer inneren Hüllschicht (Endost) 

aus osteogenen Zellen ausgekleidet bzw. überzogen. Beispiele für Röhrenknochen 

sind die Knochen der Extremitäten wie der Oberarmknochen (Humerus) oder der 

Oberschenkelknochen (Femur) (Salomon et al. 2008, König und Liebich 2012). 

1.4. Knochenumbau 

Der Knochenumbau wird unterschieden in die Mechanismen „Modeling“ 

(Umgestaltung) und „Remodeling“ (Materialaustausch). Beim Modeling arbeiten 

Osteoklasten und Osteoblasten an verschiedenen Stellen des Knochens unabhängig 

voneinander (Lüllmann-Rauch und Asan 2015). Es handelt sich um einen 

dynamischen Adaptionsvorgang, bei dem immer eine makroskopische oder 

mikroskopische Formveränderung des Knochens auftritt (von Engelhardt et al. 

2015). Modeling kann beim Ersatz von Geflecht- zu Lamellenknochen, der 
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Frakturheilung, der funktionellen Anpassung der Spongiosa und Kompakta an 

veränderte mechanische Belastungssituationen sowie in der Wachstumsphase des 

Skeletts beobachtet werden (Lüllmann-Rauch und Asan 2015). Das Remodeling 

hingegen ist ein zyklisch ablaufender, kontinuierlicher Erneuerungsmechanismus 

des Knochens (von Engelhardt et al. 2015). Es findet durch die räumliche und 

zeitliche Zusammenarbeit von Osteoklasten und Osteoblasten in Bautrupps (basic 

mutlticellular units, BMUs) statt und dient dem Austausch alter Knochenmatrix, der 

Reparatur von Mikroschäden sowie der schnellen Verfügbarkeit von Calcium. 

Optimalerweise kommt es hierbei weder zum Materialzugewinn noch –verlust. 

Durch den Matrixabbau der Osteoklasten entstehen an den Trabekeln 

Resorptionslakunen (Howship-Lakunen) und in der Kompakta Bohrkanäle 

(Resorptionskanäle), in denen Osteoblasten anschließend neue Knochenlamellen 

bilden (Lüllmann-Rauch und Asan 2015).  

1.5. Heilung von Frakturen und knöchernen Defekten 

Bei der Frakturheilung unterscheidet man zwischen primärer und sekundärer 

Frakturheilung. Die primäre Frakturheilung findet ohne Kallusbildung statt und 

erfordert eine absolute mechanische Stabilität der Fraktur durch Osteosynthese 

sowie einen direkten Kontakt der Knochenenden mit minimaler Frakturspaltgröße 

(Wildemann 2005, Salomon et al. 2008, Hak et al. 2014). Durch das direkte 

Aussprossen von Blutgefäßen und das Wachstum von Osteonen aus den 

Bruchflächen heraus kommt es zur knöchernen Überbrückung des Frakturspalts 

und dem direkten Zusammenwachsen der Frakturenden (Soldner und Herr 2001, 

Wildemann 2005). Die sekundäre oder natürliche Frakturheilung findet stets beim 

Vorhandensein eines größeren Frakturspalts bzw. bei ungenügender mechanischer 

Fixation statt, beinhaltet die Bildung von Frakturkallus und stellt die im klinischen 

Alltag vorwiegend auftretende Heilungsform dar (z. B. bei nicht-chirurgischer 

Behandlung einer Fraktur mit einem Gipsverband oder chirurgischer 

Frakturversorgung mit einem Marknagel) (Wildemann 2005, Bohndorf et al. 2006, 

Hak et al. 2014). Nachdem das primär auftretende Frakturhämatom bindegewebig 

ersetzt wurde kommt es zur Bildung von faserknorpeligem Kallus (Knorpelkallus) 

durch Periost und Endost. Dieser mineralisiert und wird anschließend wieder 

abgebaut und durch Geflechtknochen (Knochenkallus) ersetzt. Der 

Geflechtknochen wird abschließend durch Lamellenknochen ersetzt, während sich 

der Knochenkallus zurückbildet (Salomon et al. 2008). 
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Der dauerhafte, belastungsstabile Defektverschluss, die möglichst schnelle und 

anatomisch korrekte Wiederherstellung des Knochens in Länge und Achse sowie 

die Gewährleistung von Gelenkfunktionen stellen das Ziel jeder 

Knochendefektbehandlung dar (Schieker und Mutschler 2006, Voggenreiter 2009). 

Anders als bei Reparationsvorgängen vieler anderer Gewebe des Körpers erfolgt 

die ungestörte Knochenheilung nicht durch Ausbildung eines relativ 

undifferenzierten Narbengewebes, sondern durch weitgehende Restitutio ad 

integrum des Knochengewebes (Koehler und Galanski 1999, Voggenreiter 2009).  

Bei struktureller Wiederherstellung eines frakturierten Knochens durch 

erfolgreiche Knochenregeneration spricht man von einer „Union“ (Marsh 1998). 

Die Heilung wird als abgeschlossen angesehen, wenn der Knochen erneut seine 

normale Belastbarkeit und Festigkeit erreicht hat, sodass mechanische Last wieder 

ungehindert übertragen werden kann und bei Belastung oder Palpation keine 

Schmerzen auftreten (Koehler und Galanski 1999, Voggenreiter 2009, Hak et al. 

2014). Trotz bedeutender Fortschritte in der Versorgung von Knochenfrakturen 

treten bei 5 – 10 % aller Knochenbrüche Frakturheilungsstörungen auf (Raschke 

und Gasch 2012, Haffner-Luntzer und Ignatius 2019). Ursachen hierfür können  

z. B. Infektionen, zu geringe Durchblutung des Frakturgebiets, mangelnde 

Frakturstabilisierung, ungünstige Fragmentreposition, Begleitverletzungen und  

-erkrankungen (z. B. Diabetes mellitus, Osteoporose) oder ein hohes Alter sein 

(Raschke und Gasch 2012, Haffner-Luntzer und Ignatius 2019). Von einer 

Frakturheilungsstörung spricht man, wenn über den physiologischen 

Heilungszeitraum hinaus eine unzureichende Verknöcherung der Fraktur besteht 

(Raschke und Gasch 2012). Eine verzögerte Frakturheilung (Delayed-Union) liegt 

vor, wenn ein Knochenbruch eine Zeitspanne zwischen vier und sechs Monaten zur 

Konsolidierung benötigt (Haffner-Luntzer und Ignatius 2019). Ist nach mehr als 

sechs Monaten noch keine vollständige Heilung der Fraktur eingetreten spricht man 

von fehlender oder inkompletter Frakturheilung (Pseudarthrose, Non-Union) 

(Voggenreiter 2009, Raschke und Gasch 2012, Haffner-Luntzer und Ignatius 2019). 

Knochendefekte treten jedoch nicht nur bei Frakturheilungsstörungen, sondern 

auch in vielen anderen klinischen Situationen auf. Mögliche andere Ursachen 

können beispielsweise Sturzfrakturen bei Osteoporosepatienten, hochgradige 

offene Frakturen mit Knochenverlust, hochenergetische Traumen, Schuss- oder 

Explosionsverletzungen, eine Resektion von Knochenabschnitten aufgrund von 
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Tumoren oder angeborenen Fehlbildungen, ein Knochendebridement erfordernde 

Infektionen oder kieferchirurgische Operationen sein (Schieker und Mutschler 

2006, Schieker et al. 2008, Schemitsch 2017). Es gibt keine Standarddefinition für 

einen Knochendefekt kritischer Größe (critical size defect, CSD). Im Allgemeinen 

wird jedoch eine intraosseäre Wunde, die trotz operativer Stabilisierung nicht 

spontan heilt, als Defekt kritischer Größe angesehen (Schmitz und Hollinger 1986, 

Hollinger und Kleinschmidt 1990, Schemitsch 2017). Beim körpereigenen Versuch 

der Defektreparatur von CSDs kommt es zur Bildung von fibrösem Bindegewebe 

anstelle von Knochen, weshalb CSDs eine geplante chirurgische Rekonstruktion 

erfordern (Hollinger und Kleinschmidt 1990, Schemitsch 2017). Die Behandlung 

von CSDs stellt eine orthopädische Herausforderung dar und erfordert den Einsatz 

von Materialien, die den Defekt auffüllen, den Heilungsprozess des Knochens 

fördern, die Struktur wiederherstellen und den Knochen stabilisieren sollen 

(Schieker et al. 2008, Roddy et al. 2018). 

2. Knochenersatz 

Knochenersatzstoffe werden zur Rekonstruktion großer Knochendefekte, welche 

aufgrund von beispielsweise Tumoren, Infektionen, kongenitalen Defekten, 

Traumata oder Frakturheilungsstörungen entstehen, benötigt und werden ebenfalls 

verwendet, wenn die Regenerationsfähigkeit des Knochens zum Beispiel aufgrund 

von Osteoporose oder Nekrose beeinträchtigt ist (Kheirallah und Almeshaly 2016). 

Knochenersatzmaterialien können natürlichen (Knochentransplantate) oder 

synthetischen Ursprungs (alloplastische Knochenersatzmaterialien) sein.  

2.1. Knochentransplantate 

Natürliche Knochenersatzstoffe werden unterteilt in Autografte, Allografte und 

Xenografte. Bei autologen Transplantaten wird einem Menschen an einer 

Körperstelle, z. B. dem Beckenkamm, dem Wadenbein oder den Rippen, Knochen 

entnommen und ihm an eine andere Knochenstelle transplantiert. Allografte stellen 

Transplantate dar, bei denen der transplantierte Knochen von einem anderen 

Individuum als dem Empfänger stammt. Hierbei kann das Knochengewebe von 

lebenden oder toten Spendern entnommen worden sein. Bei xenogenen 

Transplantaten ist das Knochengewebe nicht menschlichen Ursprungs, sondern 

wird beispielsweise von Rindern oder Schweinen entnommen (Campana et al. 
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2014). Natürliche Knochenersatzstoffe haben jedoch trotz ihrer biomechanischen 

Stabilität sowie ihrer osteogenen, osteokonduktiven und osteoinduktiven Aktivität 

zahlreiche Nachteile wie eine begrenzte Verfügbarkeit und die Gefahr von 

Komplikationen durch das Setzen eines zusätzlichen Traumas (Autografte) sowie 

die Abstoßung des transplantierten Materials und mögliche Krankheitsübertragung 

(Allografte, Xenografte) (Soldner und Herr 2001, Campana et al. 2014). 

2.2. Alloplastische Knochenersatzmaterialien 

Alloplastische Knochenersatzmaterialien sind synthetischen Ursprungs und sollen 

temporär den körpereigenen Knochen ersetzen, dabei ähnliche mechanische 

Eigenschaften (Druckfestigkeit, Steifigkeit) wie der zu ersetzende Knochen 

aufweisen, die Knochenneubildung fördern und gleichzeitig mit lediglich 

minimaler fibrotischer Reaktion kontinuierlich und vollständig degradieren (Moore 

et al. 2001, Soldner und Herr 2001, Kolk et al. 2012). Hierfür muss das für den 

Knochenersatz verwendete Biomaterial geeignete morphologische, 

biomechanische, toxikologische und chemische Eigenschaften aufweisen 

(Kheirallah und Almeshaly 2016). Es sollte zudem frei verfügbar, kostengünstig in 

der Herstellung, sterilisierbar und lagerfähig sowie an einen Defekt anpassbar sein 

(Lüthkehermölle et al. 2008). 

2.2.1. Bioaktive Gläser 

Bioaktive Gläser wurden erstmals von Hench et al. (1971) entwickelt. Es handelt 

sich hierbei um amorphe kompakte, poröse oder pulverförmige Materialien auf der 

Basis von sauren Oxiden (z. B. Phosphorpentoxid, Siliziumdioxid) und Alkalien 

wie Calciumoxid, Magnesiumoxid oder Zinkoxid. Die Herstellung von Biogläsern 

erfolgt durch Mischen der gemahlenen Ausgangssubstanzen und deren 

mehrstündiger Schmelzung bei ca. 1500 °C. Das so entstandene Glas stellt ein 

dreidimensionales Phosphoroxid-Siliziumoxid-Netzwerk dar, an das sich die 

Metallionen der basischen Oxide anlagern. Die Bioaktivität der Oberfläche des 

Glases ermöglicht das Anwachsen von Knochengewebe (Schnürer et al. 2003, Kolk 

et al. 2012, Rentsch et al. 2012). Durch Ionenaustauschreaktionen mit dem 

umgebenden Milieu kommt es unmittelbar nach der Implantation zur Bildung von 

Hydroxyl-Carbonat-Apatit (HCA) auf der Glasoberfläche, was eine starke 

mechanische Bindung zwischen Glas und Knochen bewirkt (Schnürer et al. 2003, 

Hu und Zhong 2009, Kolk et al. 2012). Bioglas erwies sich als Knochenersatz in 
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verschiedenen In-vivo- sowie klinischen Studien als biokompatibel, osteokonduktiv 

und vollständig resorbierbar (Nandi et al. 2010). Aufgrund ihrer geringen 

mechanischen Festigkeit und hohen Rissanfälligkeit ist der klinische Einsatz von 

Biogläsern jedoch limitiert (Rentsch et al. 2012). Sie eignen sich nicht für 

gewichtstragende Defekte und werden daher vor allem in der rekonstruktiven 

Gesichtschirurgie, bei der Operationen gutartiger Tumore oder zur Versorgung 

anderer kleinerer Knochendefekte verwendet (Gerhardt und Boccaccini 2010, 

Nandi et al. 2010, Ribas et al. 2019). 

2.2.2. Polymere 

Die für Nahtmaterialien (z. B. PDS II®, Monocryl® (Hersteller: Ethicon), 

Monosyn® oder Novosyn® (Hersteller: B. Braun SE)) vielfach klinisch 

verwendeten bioresorbierbaren Polymere werden in Form von Schrauben, Stiften, 

Platten oder porösen Scaffolds auch als Knochenersatzmaterialien eingesetzt 

(Gogolewski 2000, Schnürer et al. 2003). Die Basissubstanzen für die 

Knochenersatzstoffe stellen aliphatische Polyester wie Polyglycolid, Poly-L-lactid 

und Poly-D,L-lactid oder Copolymere aus diesen dar, die durch Polykondensation 

von Glykolsäure bzw. Milchsäure aus den entsprechenden Monomeren Glycolid 

bzw. Lactid hergestellt werden (Schnürer et al. 2003). Beim Abbau in vivo 

entstehen durch hydrolytische Spaltung wieder die monomeren Säuren Milchsäure 

und Glykolsäure, die anschließend zu Kohlendioxid und Wasser zerfallen 

(Gogolewski 2000). Die Degradationsgeschwindigkeit lässt sich zu einem gewissen 

Grad durch die Porosität und chemische Zusammensetzung steuern, da 

Polyglycolide schneller abgebaut werden als Polylactide. Polymere haben jedoch 

den Nachteil, dass sie bei der Hydrolyse rasch an Festigkeit verlieren und die 

Freisetzung der Säuren eine lokale pH-Wert Senkung zur Folge hat, was Immun- 

und Fremdkörperreaktionen auslösen kann. Die klinische Anwendung der 

Polymere als Knochenersatzmaterial ist daher bisher limitiert (Gogolewski 2000, 

Schnürer et al. 2003, Schieker et al. 2008). Polymere sind zudem nicht röntgendicht 

und können nur mit einer MRT-Untersuchung nachgewiesen werden. Komposite 

aus Polylactiden oder Polyglycoliden, die mit Calciumphosphaten gefüllt sind, 

weisen die ursprünglichen Eigenschaften der Polymere auf. Der Calciumphosphat-

Anteil verbessert jedoch die Biointegrierbarkeit und mechanische Festigkeit. Durch 

die Röntgenopazität des Calciumphosphats zersetzen sich diese Komposite zudem 

zu röntgendichten Partikeln (Schnürer et al. 2003, Kolk et al. 2012).  
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2.2.3. Calciumphosphat-Keramiken 

Die meisten bioaktiven und bioresorbierbaren Keramiken, die für die 

Knochenregeneration verwendet werden, basieren auf Calciumphosphaten (CaPs) 

(Pawelec und Planell 2018). Erstmals vor ca. 100 Jahren entwickelt und in vivo 

untersucht erlangten CaP-Keramiken in den 1980er Jahren eine Bedeutung als 

Knochenersatzmaterial (Albee 1920, LeGeros 2002, Schnürer et al. 2003).  

CaP-Keramiken bestehen aus Calciumhydroxylapatiten und ähneln in ihrer 

chemischen Zusammensetzung der mineralischen Phase von kalzifiziertem 

Gewebe wie z. B. Knochen (LeGeros 2008, Wang und Yeung 2017). Die 

Herstellung von CaP-Keramiken erfolgt, indem in einem Sinterungsprozess unter 

Anwendung von hohem Druck und Temperaturen von 1000 – 1500 °C die 

pulverförmigen Ausgangsstoffe keramisiert werden (Schnürer et al. 2003).  

CaP-Keramiken zeigten in zahlreichen In-vitro- und In-vivo-Studien eine sehr gute 

Biokompatibilität, biologische Abbaubarkeit, Bioaktivität sowie hervorragende 

Osteokonduktivität (LeGeros 2008). Sie sind heute ausführlich klinisch erprobt und 

in Form von porösen sowie nicht-porösen Festkörpern und Granulaten kommerziell 

erhältlich (Dorozhkin 2013a, Wang und Yeung 2017). Das Ca/P-Verhältnis sowie 

die Kristall- und Porenstruktur der Keramiken haben einen entscheidenden Einfluss 

auf die Absorptionsrate und die mechanischen Eigenschaften und somit auf die 

Eignung als Knochenersatzmaterial (Wang und Yeung 2017). Die meisten CaP-

Keramiken sind in ihren mechanischen Eigenschaften ähnlich wie spongiöser 

Knochen. Sie eignen sich trotz initial teilweise akzeptablen Druckfestigkeiten (bis 

zu über 100 MPa) nicht für gewichtstragende Defekte, da die Druckfestigkeit nach 

der Implantation rasch abnimmt, sie spröde sind und lediglich eine geringe Bruch- 

und Schlagfestigkeit sowie relativ geringe Zugfestigkeit aufweisen (Jarcho 1981, 

LeGeros 2008, Zwingenberger et al. 2012, Dorozhkin 2013a). Die für den 

Knochenersatz am häufigsten verwendeten CaP-Materialien sind Hydroxylapatit 

(HA, Ca10(PO4)6)(OH)2), Tricalciumphosphat (TCP, Ca3(PO4)2) sowie 

mehrphasige Formulierungen aus erstgenannten (Dorozhkin 2013a).  

HA-Keramiken sind der mineralischen Phase des Knochens, welche hauptsächlich 

aus HA-Kristallen besteht, in der chemischen Zusammensetzung sehr ähnlich. Die 

hervorragenden osteokonduktiven sowie osteoinduktiven Eigenschaften von 

Knochenersatzstoffen aus HA sind daher nicht überraschend (Schnürer et al. 2003, 

Wang und Yeung 2017). HA weist jedoch ein relativ hohes Ca/P-Verhältnis von 
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1,67 auf und degradiert nach der Implantation nur sehr langsam oder gar nicht 

(Schnürer et al. 2003, Rentsch et al. 2012). Es dient dem Knochen lediglich als 

Leitschiene, wobei die keramischen Implantate meist nur im Randbereich durch 

osteokonduktive Prozesse in den Knochen integriert werden (Rentsch et al. 2012). 

HA wird an Stellen mit geringer mechanischer Belastung sowie als Beschichtung 

auf Implantaten eingesetzt, wodurch diese eine verbesserte Osseointegration und 

längere Lebensdauer zeigen (Rentsch et al. 2012, Wang und Yeung 2017). 

TCP-Keramiken kommen in α- oder β-kristalliner Form vor (Hochtemperaturform 

α-TCP, Tieftemperaturform β-TCP) (Rentsch et al. 2012). Vor allem β-TCP wurde 

seit der ersten Erwähnung durch Albee im Jahre 1920 in zahlreichen Studien 

erforscht und vielfach klinisch eingesetzt (Dorozhkin 2013a). TCP weist ein Ca/P-

Verhältnis von 1,5 und eine höhere biologische Abbaugeschwindigkeit auf als HA. 

Es unterliegt im Gegensatz zu HA chemischen Lösungsprozessen, die zur 

Degradation von TCP führen (Schnürer et al. 2003, Nandi et al. 2010, Carrodeguas 

und De Aza 2011). Die In-vivo-Degradation von TCP erfolgt zusätzlich zur 

Auflösung durch zellulären Abbau durch Osteoklasten und mononukleäre 

Phagozytose (Nandi et al. 2010, Rentsch et al. 2012). Die kristalline Form α-TCP 

weist in vivo eine höhere Löslichkeit und höhere Bioresobierbarkeit auf als β-TCP 

(Carrodeguas und De Aza 2011, Heinemann et al. 2011). Obwohl beide kristallinen 

Formen von TCP vollständig degradieren, eine gute biologische Verträglichkeit 

und osteokonduktive, teilweise sogar osteoinduktive Eigenschaften aufweisen, 

kann die vollständige Auflösung bei gleichzeitiger Wiederherstellung des 

Knochengewebes Monate bis Jahre dauern und ist schlecht vorhersehbar (Kolk et 

al. 2012, Wang und Yeung 2017, Bohner et al. 2020). So wurden beispielsweise 86 

Wochen nach Implantation von α- und β-TCP Granulaten in Minischweinen von 

beiden Temperaturformen noch Partikel nachgewiesen, die in neugebildete 

Knochentrabekel integriert waren (Wiltfang et al. 2002). Die Verwendung von 

Knochenersatzmaterialien aus TCP in lasttragenden Anwendungen wird wegen 

ihrer geringen Festigkeit kritisch gesehen (Heinemann et al. 2011). TCP wird häufig 

als Füllmaterial für Knochendefekte, die aufgrund von Traumata oder gutartigen 

Tumoren entstanden sind, verwendet (Wang und Yeung 2017).  

2.2.4. Calciumphosphat-Zemente 

Die bioaktiven und degradierbaren Calciumphosphat-Zemente (CPCs) wurden von 

Brown und Chow (1985) in den 1980er Jahren entwickelt. Es handelt sich hierbei 
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um Mehrkomponentensysteme, die aus einer oder mehreren CaP-

Pulverkomponente(n) und einer wässrigen Lösung bestehen (Schnürer et al. 2003). 

Die Abbindereaktion kann durch eine Säure-Base-Reaktion oder Hydrolyse eines 

metastabilen CaP in wässriger Lösung erfolgen. Einen Ausgangsstoff für die 

Hydrolyse stellt z. B. α-TCP dar, während die gebräuchlichsten Komponenten für 

die Säure-Base-Reaktion β-TCP oder Tetracalciumphosphat (Ca4(PO4)2O) 

(basisch) und Monocalciumphosphat-Monohydrat (Ca(H2PO4)2 · H2O) oder 

wasserfreies Dicalciumphosphat (CaHPO4) (sauer) sind (Dorozhkin 2008, Lodoso-

Torrecilla et al. 2021). Durch die Mischung des trockenen Pulvers mit der 

wässrigen Lösung bildet sich eine applizierbare, zähflüssige Paste. Aufgrund 

chemischer Reaktionen lösen sich die Kristalle des bzw. der Ausgangs-CaP(s) 

schnell auf und es kommt zur Ausfällung und Verzahnung von Kristallen neu 

entstandener CaP-Verbindungen, wodurch die Paste in situ aushärtet (Schnürer et 

al. 2003, Dorozhkin 2008). Trotz der großen Anzahl an Formulierungen können 

alle CPCs je nach pH-Wert der Paste während der Abbindereaktion in die 

Stoffgruppen Apatit-Zemente (pH > 6) und Bruschit-Zemente (pH < 6) eingeteilt 

werden. Das Endprodukt der Abbindereaktion bei Apatit-Zementen stellt 

ausgefälltes HA und/oder Calcium-defizitäres HA (CDHA) dar, bei Bruschit-

Zementen bildet sich Bruschit (CaHPO4 · 2 H2O) (Bohner 2000, Dorozhkin 2008). 

Da der Umsatz der Ausgangsstoffe meist nicht vollständig ist stellt das 

Fällungsprodukt oft eine Mischung aus den Ausgangssubstanzen und dem 

Sedimentationsprodukt dar (Schnürer et al. 2003). Beide Zementstoffgruppen 

weisen eine exzellente Biokompatibilität und Osteokonduktivität auf, degradieren 

jedoch nur sehr langsam und unvollständig über einen Zeitraum von Monaten bis 

Jahren (Ambard und Mueninghoff 2006, Dorozhkin 2008). Da Bruschit-Zemente 

anders als Apatit-Zemente nicht nur zellulär abgebaut werden, sondern auch einer 

chemischen Auflösung unterliegen, degradieren sie schneller als Apatit-Zemente 

(Bohner 2000). Teilweise wird Bruschit in vivo jedoch zu HA umgewandelt, was 

die Resorptionsrate der Bruschit-Zemente verringert (Constantz et al. 1998), 

allerdings durch die Umwandlung von Bruschit in wasserfreies Monetit (CaHPO4) 

infolge einer Hitzebehandlung der Zemente verhindert werden kann (Klammert et 

al. 2011, Sheikh et al. 2015b). Die breitere klinische Anwendung der CPCs wird 

jedoch durch ihre ungenügenden mechanischen Eigenschaften limitiert. CPCs sind 

spröde und weisen trotz hoher Druckfestigkeiten (60 bis 83 MPa) nur eine niedrige 

Zugfestigkeit (10 bis 16 MPa) auf (Bohner 2000, Ambard und Mueninghoff 2006). 
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Sie können daher nur in gering oder nicht-belasteten Knochendefekten oder in 

Kombination mit einer stabilisierenden Osteosynthese angewendet werden (Bohner 

2000, Rentsch et al. 2012). 

2.2.5. Magnesiumphosphat-Zemente 

Magnesiumphosphat-Zemente (MPCs) werden seit den 1990er Jahren zunehmend 

als Alternative zu den CPCs untersucht. Die für die Herstellung benötigten 

Komponenten Keramik und Phosphatsalz können beide in Pulverform vorliegen, 

wobei die Säure-Base-Reaktion nach Zugabe von Wasser erfolgt, oder der Zement 

kann aus einem Keramikpulver und einem reagierenden Salz, welches in wässriger 

Lösung vorliegt, gebildet werden. Typische Ausgangsstoffe sind Keramikpulver 

aus Magnesiumoxid (MgO) oder Farringtonit (Mg3(PO4)2), die mit einer 

Phosphatsalzlösung wie Phosphorsäure (PA, H3PO4), Dinatriumhydrogenphosphat 

(Na2HPO4), Diammoniumhydrogenphosphat (DAHP, (NH4)2HPO4) oder 

Dikaliumhydrogenphosphat (K2HPO4) reagieren (Ostrowski et al. 2016, Nabiyouni 

et al. 2018). Der Abbindemechanismus von MPCs beruht ähnlich wie bei CPCs auf 

einer kontinuierlichen Auflösungs- und Fällungsreaktion der Ausgangssubstanzen 

und Abbindeprodukte, wodurch typischerweise Newberyit (MgHPO4 · 3H2O), 

Struvit (MgNH4PO4 · 6H2O) oder amorphe Produkte mit nicht umgesetzten 

Ausgangsstoffen entstehen (Vorndran et al. 2011a, Ostrowski et al. 2016). MPCs 

sind biokompatibel und weisen in vivo eine höhere Löslichkeit, eine schnellere 

zelluläre Infiltration und ein höheres Abbaupotential auf als CPCs (Ostrowski et al. 

2016, Nabiyouni et al. 2018, Haque und Chen 2020). In der Literatur wurde eine 

passive Resorption durch chemisch-physikalische Auflösung in Magnesium- und 

Phosphat-Ionen beschrieben (Großardt et al. 2010, Klammert et al. 2011, Kim et al. 

2016, Gefel et al. 2022). Auch wenn bei In-vitro-Studien nur eine geringe bzw. 

keine Beteiligung von Osteoklasten am Materialabbau von MPCs festgestellt wurde 

(Großardt et al. 2010, Gefel et al. 2022), konnten in verschiedenen In-vivo-Studien 

Osteoklasten am Implantationsort von MPCs nachgewiesen werden, sodass eine 

aktive zelluläre Resorption in vivo ebenfalls denkbar ist (Zeng et al. 2012a, Kim et 

al. 2016, Kanter et al. 2018, Kaiser et al. 2022). MPCs sind zudem osteoinduktiv 

und zeigen ein stärkeres An- und Einwachsen von Knochen als CPCs, da 

Magnesium die Osteoblastenproliferation und -differenzierung fördert und deren 

Aktivität steigert, während dosisabhängig die Osteoklastenbildung gehemmt wird 

(Wu et al. 2015, He et al. 2016, Ostrowski et al. 2016, Nabiyouni et al. 2018). Im 
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Vergleich zu CPCs weisen MPCs aufgrund ihrer höheren primären Druckfestigkeit 

(bis 85 MPa) etwas bessere mechanische Eigenschaften auf (Ostrowski et al. 2016). 

Sie sind jedoch wie alle Keramiken spröde und weisen eine niedrige Zug- und 

Torsionsfestigkeit auf. Durch die rasche Degradation in vivo verschlechtern sich die 

mechanischen Eigenschaften zudem schnell. Es wird daher erwartet, dass MPCs, 

ähnlich wie CPCs, klinisch größtenteils nur in gering oder nicht-gewichtstragenden 

Knochendefekten eingesetzt werden können (Yu et al. 2010, Ostrowski et al. 2016).  

2.2.6. Calcium-Magnesium-Phosphat-Zemente 

Da die biomedizinische Anwendung der MPCs im Vergleich zu den CPCs bisher 

noch wenig erforscht ist, liegt es nahe die MPCs mit ihren besseren biologischen 

und mechanischen Eigenschaften mit den klinisch erprobten CPCs zu Calcium-

Magnesium-Phosphat-Zementen (CMPCs) zu kombinieren (Ostrowski et al. 2016, 

Nabiyouni et al. 2018). Erstmals wurde die Herstellung von CMPCs von Ginebra 

et al. (1994) beschrieben. Die Kombination kann auf zwei verschiedene Arten 

erfolgen. Zum einen können die CPC und MPC Rohpulver (2 – 4 Komponenten) 

nach der jeweiligen Sinterung und Mahlung zu einem gewissen Grad gemischt 

werden, sodass durch Zugabe von Wasser eine Zementpaste gebildet wird (Wu et 

al. 2008b, Jia et al. 2010, Nabiyouni et al. 2018). Aufgrund unterschiedlicher 

Partikelgrößen der Zementpulver kann es hierbei jedoch zu einer möglichen 

Entmischung kommen (Bengel 2019). Zum anderen können die Ca-haltigen 

Verbindungen vor der Sinterung zu den Mg-haltigen Verbindungen hinzugefügt 

werden, sodass ein Ca- und Mg-haltiger Sinterkuchen entsteht, welcher zu einem 

einzigen Ausgangspulver zermahlen wird (Nabiyouni et al. 2018). Derartige CMPC 

Pulver mit der allgemeinen Formel CaxMg(3-x)(PO4)2 (0 < x < 3) können durch 

Erhitzen von Mischungen aus Monetit (CaHPO4), Calciumcarbonat (CaCO3), 

Magnesiumhydroxid (Mg(OH)2) und Magnesiumhydrogenphosphat-Trihydrat 

(MgHPO4 · 3H2O) in verschiedenen stöchiometrischen Verhältnissen hergestellt 

werden. Während ein niedriger Ca-Gehalt vorrangig zur Ausbildung von 

Farringtonit (Mg3(PO4)2) führt, bestehen die gesinterten Pulver mit zunehmendem 

Ca-Gehalt vermehrt auch aus Stanfieldit (Ca4Mg5(PO4)6) (Vorndran et al. 2011a). 

Die Zementabbindereaktion erfolgt anschließend durch Reaktion mit z. B. 

Diammoniumhydrogenphosphat (DAHP, (NH4)2HPO4), Zitronensäure (C6H8O7) 

oder Phosphorsäure (PA, H3PO4), wodurch sich je nach verwendeter Lösung die 

Abbindeprodukte Newberyit, Struvit und/oder Bruschit ausbilden (Klammert et al. 
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2010b, Vorndran et al. 2011a). In bisherigen In-vitro- und In-vivo-Studien hat sich 

gezeigt, dass die CMPCs ihren Einzelkomponenten in verschiedener Hinsicht oft 

überlegen sind (Wu et al. 2008a, Wu et al. 2008b, Jia et al. 2010, Wei et al. 2010, 

Vorndran et al. 2011a, Zeng et al. 2012a, Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021).  

In vitro konnte eine signifikant schnellere Gewichtsabnahme und Degradation der 

CMPCs im Vergleich zu den CPCs beobachtet werden, wobei mit steigendem 

Magnesium-Anteil die Degradationsgeschwindigkeit zunahm (Jia et al. 2010). Bei 

der Kultivierung von Osteoblasten der Zelllinie MG63 auf CMPCs wiesen diese 

eine gute Zytokompatibilität auf und es konnte auf den CMPCs eine signifikant 

höhere Zellwachstums- und Proliferationsrate der MG63-Zellen beobachtet werden 

als auf CPCs oder MPCs (Wu et al. 2008b, Jia et al. 2010, Vorndran et al. 2011a). 

Eine signifikant höhere alkalische Phosphatase-Aktivität der MG63-Zellen auf 

CMPCs als auf CPCs deutet darauf hin, dass CMPCs die Zelldifferenzierung 

erleichtern (Jia et al. 2010). Zudem konnten mit CMPCs höhere mechanische 

Druckfestigkeiten erreicht werden als mit CPCs oder MPCs (Wu et al. 2008b).  

Bei der Untersuchung von CMPCs in vivo wurde in verschiedenen Studien eine 

hervorragende Biokompatibilität ohne Anzeichen für Fremdkörperreaktionen, 

Entzündungen oder Nekrosen beobachtet. Die CMPCs zeigten rasch eine 

vollständige Osseointegration, eine schnelle und sukzessive Degradation sowie 

einen simultanen Ersatz der Materialien durch neugebildeten Knochen (Wu et al. 

2008b, Wei et al. 2010, Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021). Die Degradation der 

CMPCs lief schneller und umfangreicher ab als bei den CPCs (Wu et al. 2008b, 

Wei et al. 2010, Fuchs et al. 2021). Es wurde zudem nachgewiesen, dass bei den 

CMPCs eine schnellere und effektivere Osteoneogenese stattfand als bei CPCs oder 

MPCs (Wu et al. 2008b, Wei et al. 2010, Zeng et al. 2012b). 

3. Applikationsformen von Knochenersatzzementen 

3.1. Pasten 

Seit einigen Jahren wird an der Herstellung und Optimierung von keramischen 

Knochenersatzstoffen in der Applikationsform einer in situ selbsthärtenden 

Zementpaste geforscht. CPCs in Form von selbsthärtenden Zementpasten werden 

bereits seit Jahren stetig verbessert, haben sich klinisch bei zahnmedizinischen und 

orthopädischen Behandlungen bewährt und sind kommerziell erhältlich (Bohner et 
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al. 2005, Dorozhkin 2008, Dorozhkin 2013b, O'Neill et al. 2017, Lodoso-Torrecilla 

et al. 2021). Auch MPCs wurden in Form von Zementpasten in In-vitro-Studien 

und in vivo im Kaninchen- und Schafmodell untersucht und sind inzwischen 

kommerziell erhältlich (Mestres und Ginebra 2011, Kanter et al. 2014, Ostrowski 

et al. 2016, Kanter et al. 2018, Roller et al. 2018, Kaiser et al. 2022). Zu den relativ 

neuen, pastenförmigen CMPCs wurden zum jetzigen Zeitpunkt In-vitro-Studien 

sowie In-vivo-Studien im Kaninchenmodell publiziert (Ginebra et al. 1994, Wu et 

al. 2008a, Jia et al. 2010, Vorndran et al. 2011a, Ewald et al. 2019). 

Für die In-vivo-Anwendung müssen die Zementpasten die Eigenschaften 

Injektionsfähigkeit und Kohäsion aufweisen (Bohner 2000, Lodoso-Torrecilla et al. 

2021). Injektionsfähigkeit bedeutet, dass die Paste durch eine Spritze, mit oder ohne 

Nadel, unter einer bestimmten Druckbelastung ohne Entmischung vollständig 

extrudiert werden kann. Wenn die lösliche Phase im Vergleich zur Größe der 

Pulverpartikel zu flüssig ist, kommt es aufgrund einer Filterpressung zum 

Homogenitätsverlust und zur Applikation der Flüssigkeit ohne Partikel. Kohäsion 

ist die Eigenschaft der Paste, die bestimmt ob der Zement in der Flüssigkeit 

aushärten kann ohne sich zu zersetzen (Bohner 2000, Lodoso-Torrecilla et al. 

2021). Bei schlechter Kohäsion, wie es teilweise bei CPCs beschrieben wurde, kann 

es möglicherweise zum Austritt von Zementpartikeln in Blutgefäße, zur 

Blutgerinnung und zur Bildung einer potentiell tödlichen Zementembolie kommen 

(Bernards et al. 2004, Krebs et al. 2007). Durch eine hohe Viskosität des Zements 

sowie die Verringerung der Partikelgröße des Zementpulvers kann eine gute 

Kohäsion erreicht werden (Bohner 2000, Lodoso-Torrecilla et al. 2021). 

Der bedeutendste Vorteil von selbsthärtenden Zementpasten ist ihre ausgezeichnete 

Formbarkeit, wodurch sie passgenau an jeden beliebigen Knochendefekt angepasst 

werden können. Bei der anschließenden Aushärtung in situ kommt es durch 

Verzahnung der ausgefallenen Kristalle zur Bildung eines stabilen Formkörpers 

und zur Defektstabilisierung (Heinemann et al. 2011, Dorozhkin 2013b). Im 

Vergleich zu Granulaten oder Blöcken sind Pasten daher in der Handhabung 

vielseitiger (Dorozhkin 2013b). Die Auffüllung von unregelmäßig geformten 

Defekten in metaphysärem oder spongiösem Knochen stellt eine typische 

Indikation für den Einsatz von Pasten aus CPC dar (Heinemann et al. 2011). Zur 

Frakturstabilisation oder Füllung von Knochendefekten ist sogar eine perkutane 

chirurgische Applikation von Zementpasten möglich (O'Neill et al. 2017).  
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Diese Applikationsform hat jedoch den Nachteil, dass die Pasten am 

Implantationsort für einige Minuten aushärten müssen (Kanter et al. 2018, Ewald 

et al. 2019). Die Abbindezeit der Pasten ist ein kritischer Aspekt: Sie muss langsam 

genug sein um dem Chirurgen das Anmischen, die Applikation und die Anpassung 

der Paste zu ermöglichen, jedoch auch schnell genug erfolgen um die 

Operationsdauer nicht unnötig zu verlängern. Zudem muss die Paste rasch die 

erforderliche Festigkeit zur mechanischen Unterstützung des Defekts erreichen 

(Ostrowski et al. 2016). Ein weiterer Nachteil von Pasten ist das Fehlen von 

Makroporen. Die Porengröße der Mikroporen der meisten Zementpasten liegt bei 

ca. 1 µm, weshalb Knochen und Gewebe nicht zügig von außen einwachsen können 

und der Zement lediglich schichtweise von außen nach innen abgebaut werden kann 

(Bohner 2000). Ein bedeutendes Problem bei der Anwendung von Pasten ist 

außerdem das Auftreten einer Phasentrennung während der Injektion, was zu einem 

reduzierten Zementanteil und höheren Flüssigkeitsanteil des Extrudats und damit 

zur Abnahme der Viskosität, Verlängerung der Abbindezeit, Verringerung der 

Kohäsion und Abnahme der mechanischen Festigkeit führt. CPCs weisen leider oft 

eine relativ schlechte Injizierbarkeit auf, weshalb die klinische Anwendung von 

Zementpasten in der orthopädischen Chirurgie beschränkt ist (O'Neill et al. 2017).  

In verschiedenen In-vivo-Studien zu CPCs, MPCs oder CMPCs wurden die 

Zementpasten vor der Implantation in beispielsweise zylindrische Formen aus 

Edelstahl oder Silikongummi eingebracht. Nach der Aushärtung in den Formen bei 

einer bestimmten Temperatur können die Pasten bereits als formstabile, 

dreidimensionale Festkörper in den Defekt implantiert werden (Bodde et al. 2007, 

Wu et al. 2008b, Wei et al. 2010, Yu et al. 2010, Klammert et al. 2011). 

3.2. Granulate 

Der Begriff Granulation beschreibt in der pharmazeutischen Industrie den Vorgang 

des Zusammenfügens von Pulverpartikeln zu größeren Einheiten, den Granulaten. 

Dazu bedarf es eines Bindemittels, welches für den Zusammenhalt des Pulvers 

sorgt. Während pharmazeutische Granulate üblicherweise zwischen 0,2 und 4 mm 

groß sind, werden für die orthopädische Chirurgie 1 bis 2 mm große, für die 

Parodontalchirurgie 0,25 bis 1 mm große Granulate verwendet (Tas 2008).  

Granulate auf Basis von HA, ß-TCP oder biphasischen Mischungen aus 

erstgenannten sind kommerziell erhältlich und werden häufig als 
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Knochenersatzmaterial in der Parodontalchirurgie verwendet, z. B. als Füllmaterial 

nach Zahnextraktionen oder zum Knochenaufbau bei einem Sinuslift (Verdickung 

des knöchernen Bodens der Kieferhöhle) (Moseke et al. 2012, Fuchs et al. 2021). 

Zur Herstellung und In-vitro- sowie In-vivo-Untersuchung von Granulaten auf 

Basis von MPCs und CMPCs wurden inzwischen ebenfalls einige Studien 

publiziert (Zeng et al. 2012a, Christel et al. 2014, Fuchs et al. 2021). 

Granulate auf Basis einer Zementpaste werden meist durch mechanische 

Zerkleinerung von ausgehärteten Zementblöcken hergestellt und können 

anschließend durch Sieben in verschiedene Granulatgrößen klassiert werden. Sie 

haben aufgrund ihrer Herstellungstechnik jedoch oft eine unregelmäßige Form und 

sind scharfkantig, was zu Gewebereizungen, Perforationen oder Entzündungen an 

der Implantationsstelle führen kann (Moseke et al. 2012, Fuchs et al. 2021).  

Andere Ansätze zur Herstellung von Granulaten basieren auf der Mischung von 

entweder einer wässrigen Suspension aus einer Gelatine- oder Chitosan-Lösung 

und einem ausgefällten Zementpulver oder eines hydrophilen flüssigen 

Zementleims mit einer hydrophoben Flüssigkeit (z. B. Öl). Durch kontinuierliches 

Rühren der dicken Suspension bzw. Dispersion entstehen unter Zugabe eines 

Tensids ausgehärtete Granulatkugeln im Mikrometerbereich (Paul und Sharma 

1999, Komlev et al. 2002, Tas 2008, Moseke et al. 2012, Christel et al. 2014). Ein 

wesentlicher Vorteil dieser alternativen Herstellungsmethoden ist, dass die 

Granulate kugelförmig sind, was zu einer schnelleren Heilung in vivo führt (Christel 

et al. 2014). Bei der Applikation des Granulats zusammen mit einer gelbildenden 

und nach der Injektion aushärtenden Natrium-Alginat-Lösung mit einer Spritze und 

einer großlumigen Kanüle wurde zudem aufgrund der kugelförmigen 

Granulatmorphologie eine verbesserte Injektionsfähigkeit festgestellt (Oliveira et 

al. 2008, Christel et al. 2014). 

Granuläre Knochenersatzmaterialien können für unregelmäßige, komplizierte und 

schwer zugängliche Defekte verwendet werden und zusammen mit einer 

Flüssigkeit (z. B. Blut) sogar minimalinvasiv appliziert werden. Sie können mit 

dem Knochendefekt jedoch oftmals nicht in vollständigen und starken Kontakt 

gebracht werden, was sich nachteilig auf die erfolgreiche und vollständige 

Knochenregeneration auswirkt (Peters et al. 2006, Lodoso-Torrecilla et al. 2021). 

Da Granulate von der Implantationsstelle zu driften drohen, ist es nötig, dass sie 

lokal mehrseitig von Knochen oder zumindest einer Membran für die 
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Knochenaugmentation umgeben sind (Heinemann et al. 2011, Fuchs et al. 2021). 

Granulate weisen zudem eine geringe anfängliche mechanische Stabilität auf und 

können nicht in gewichtstragende Defektsituationen implantiert werden (Fuchs et 

al. 2021). 

3.3. 3D-pulvergedruckte Scaffolds  

Zur Herstellung von dreidimensionalen, formstabilen Knochenersatzstoffen 

werden derzeit verschiedene additive Fertigungsverfahren untersucht, die 

weitgehend auch als 3D-Druckverfahren bezeichnet werden, und mit welchen 

durch schichtweise Materialauftragung unterschiedlichste Festkörper produziert 

werden können (Castilho et al. 2014a, Roseti et al. 2017). Der 3D-Druck wurde 

Ende der 1980er Jahre entwickelt und zählt zu den Rapid Prototyping (RP) 

Technologien. Die verwendeten Materialien können pulverförmig, flüssig oder fest 

sein (Roseti et al. 2017, Wen et al. 2017). Der 3D-Pulverdruck, eine Variante des 

3D-Drucks, zählt zu den direkten RP-Verfahren zur Herstellung von Biokeramiken 

(Vorndran et al. 2008). Hierbei binden organische oder anorganische Bindemittel 

die pulverförmigen Keramikpartikel lokal durch Polymerverklebung oder eine 

chemische Zementabbindereaktion, wodurch schichtweise ein dreidimensionaler 

Festkörper (Scaffold) hergestellt wird (Vorndran et al. 2008, Castilho et al. 2014b). 

Der 3D-Pulverdruck auf Basis von keramischen Zementpulvern stellt ein 

vielversprechendes, einfaches und kosteneffizientes Verfahren mit großem 

Potential, insbesondere für die präzise Herstellung von individuellen 

Knochenersatzstoffen zur Rekonstruktion geometrisch komplex geformter 

und/oder großer Knochendefekte, dar (Klammert et al. 2009, Castilho et al. 2014b, 

Roseti et al. 2017, Zhang et al. 2019). Auf der Grundlage von medizinischen 

Bildgebungsdaten (z. B. Computertomographie (CT)) oder Computer Aided Design 

(CAD)-Modellen können die Knochenersatzstoffe patientenspezifisch angefertigt 

werden. Der Hauptvorteil der Technik des 3D-Pulverdrucks besteht darin, dass 

durch die hohe dreidimensionale Druckgenauigkeit formstabile, dreidimensionale 

Scaffolds mit individuell einstellbarer Form und Struktur optimal passgenau 

hergestellt werden können (Brunello et al. 2016, Zhang et al. 2019). 

Die Verwendung patientenspezifischer, passgenau produzierter Scaffolds 

ermöglicht eine optimale Integration des Scaffolds in den Defekt und damit einen 

vollständigen und direkten Kontakt mit dem umgebenden Knochen, was für die 
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erfolgreiche, vollständige Knochenregeneration erforderlich ist (Peters et al. 2006, 

Vorndran et al. 2008, Klammert et al. 2009, Castilho et al. 2014a, Castilho et al. 

2014b, Brunello et al. 2016, Roseti et al. 2017, Zhang et al. 2019).  

3D-pulvergedruckte Scaffolds stellen komplexe biomedizinische Gerüste mit 

mechanischer Stabilität dar, deren äußere Geometrie und innere Struktur auf 

Makro- und Mikroebene präzise kontrollierbar und spezifisch einstellbar ist 

(Castilho et al. 2014, Zhang et al. 2019). Die frei regulierbare Festkörpergeometrie 

und die im Bereich von wenigen 100 µm variabel auf die Defektsituation 

abstimmbare Makroporosität erlauben eine ideale Einstellung der 

Scaffoldeigenschaften (Form, biologisches Verhalten, mechanische Stabilität) und 

damit die größtmögliche Anpassung an die zu ersetzende Gewebeart, was in vivo 

eine optimale Zellreaktion ermöglicht (Castilho et al. 2014b, Zhang et al. 2019). 

Aufgrund von Hohlräumen zwischen den Pulverpartikeln weisen die Scaffolds 

zudem eine hohe Mikroporosität (bis zu über 30 Vol.-%) auf, die sich positiv auf 

die Vaskularisierung des Scaffolds, das Einwachsen von Zellen sowie die Diffusion 

von Nährstoffen auswirkt (Boyan et al. 1996, Karageorgiou und Kaplan 2005, 

Castilho et al. 2014b). Da der 3D-Pulverdruck bei Raumtemperatur durchgeführt 

wird, ist die Verarbeitung thermosensibler Zusatzstoffe wie z. B. bioaktiver 

Substanzen sowie deren räumliche Verteilung innerhalb des Scaffoldvolumens 

möglich (Klammert et al. 2010c). 

Die patientenspezifische Herstellung von 3D-pulvergedruckten Scaffolds erfordert 

jedoch eine gewisse Vorlaufzeit, da der Knochendefekt zuerst mittels CT untersucht 

werden muss und die Einzelbilder mit einer Bildbearbeitungssoftware in ein  

3D-Defektmodell umgewandelt werden müssen. Anschließend wird das 

Scaffoldmodell dem Defekt entsprechend generiert und das Scaffold schließlich 

gedruckt. Die Auflösung des 3D-Pulverdruckers sowie die Genauigkeit der 

Umwandlung des Knochendefekts in ein Modell bestimmen dabei maßgeblich über 

den anfänglichen Scaffold-Knochen-Kontakt (Lodoso-Torrecilla et al. 2021). Für 

geplante Operationen, z. B. bei Defekten aufgrund von Knochentumoren oder 

Knochenzysten, ist diese Technik jedoch hervorragend geeignet (Peters et al. 2006). 

3D-pulvergedruckte Knochenersatzstoffe können im Gegensatz zu Pasten oder 

Granulaten jedoch nicht minimalinvasiv appliziert werden.  

Ausgangsstoffe stellen pulverförmige mineralische Knochenzemente, wie zum 

Beispiel CPCs oder MPCs, dar (Klammert et al. 2010c, Castilho et al. 2014b, Gefel 
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et al. 2022). Zu 3D-pulvergedruckten CPC Scaffolds wurden bereits zahlreiche In-

vitro- und In-vivo-Studien mit umfangreichen Daten veröffentlicht, welche von 

einer guten Biokompatibilität, einem geeigneten biologischen Abbauverhalten 

sowie osteokonduktiven und sogar osteoinduktiven Eigenschaften und damit der 

Eignung als Knochenersatzmaterial berichten (Gbureck et al. 2007, Habibovic et 

al. 2008, Klammert et al. 2010a, Castilho et al. 2014a, Inzana et al. 2014, Vorndran 

et al. 2015). Auch zu 3D-pulvergedruckten MPC Scaffolds sind bereits Studien 

publiziert, in welchen eine hohen Dimensionsgenauigkeit, gute mechanische 

Eigenschaften, hohe In-vitro-Löslichkeit und geeignete Zytokompatibilität für 

Osteoblasten beschrieben wurden (Klammert et al. 2010c, Vorndran et al. 2011b, 

Meininger et al. 2019, Gefel et al. 2022).  

4. Untersuchungsmethoden von Knochenersatzmaterialien 

4.1. Mikro-Computertomographische Untersuchung  

Die Technologie der Mikro-Computertomographie (µCT) wurde erstmals Ende der 

1980er Jahre von Feldkamp et al. (1989) beschrieben und kann als 

Weiterentwicklung der Computertomographie (CT) betrachtet werden, weist 

jedoch auch einige Unterschiede zu dieser auf. Während Ganzkörper-Spiral-CT-

Geräte eine maximale isotrope Ortsauflösung von 0,25 – 2,0 mm aufweisen können 

mit µCT-Geräten isotrope Ortsauflösungen von 1 – 50 µm erreicht werden (Engelke 

et al. 1999, Naegele 2005). In der präklinischen In-vivo-Forschung wird die µCT-

Untersuchung in der kardiothorakalen und abdominalen Bildgebung sowie zur 

Beurteilung von zerebralen, vaskulären oder knöchernen Strukturen eingesetzt 

(Bag et al. 2010). Von Firmen wie Scanco Medical oder Bruker Corporation sind 

inzwischen mehrere µCT-Geräte für In-vivo-Untersuchungen kommerziell 

erhältlich, weshalb in den letzten 20 Jahren ein starker Anstieg an Publikationen 

zur In-vivo-Bildgebung mittels µCT beobachtet wurde (Bag et al. 2010). 

Die µCT-Untersuchung stellt eine geeignete Methode zur Visualisierung und 

Quantifizierung trabekulärer Knochenmorphologie und -mikroarchitektur dar, 

deren Genauigkeit von der Ortsauflösung des verwendeten Gerätes abhängt 

(Ibrahim et al. 2014). Sie erlaubt die großflächige Beurteilung der Knochenstruktur 

in drei Dimensionen (Ma et al. 2020). In einer zuvor festgelegten Region of Interest 

(ROI) können nach der Bestimmung eines geeigneten Thresholds, der die 

knöchernen Strukturen physiologisch und anatomisch möglichst akkurat 
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wiedergibt, verschiedene Parameter wie zum Beispiel Knochenvolumen (BV), 

Knochenoberfläche (BS), Trabekelanzahl (Tb.N), Trabekeldicke (Tb.Th) oder 

Trabekelabstand (Tb.Sp) gemessen werden (Bouxsein et al. 2010). Da es sich um 

eine zerstörungsfreie, wiederholbare Methode handelt, kann sie für die In-vivo-

Verlaufskontrolle von Knochenveränderungen bei kleineren Labortieren eingesetzt 

werden und ermöglicht zudem die ergänzende histologische oder mechanische 

Untersuchung gescannter Proben (Rüegsegger et al. 1996, Engelke et al. 1999, 

Bouxsein et al. 2010). Da im µCT jedoch nur mineralisierter Knochen detektiert 

wird, der Begriff Knochen jedoch definitionsgemäß sowohl die mineralisierte als 

auch die nicht-mineralisierte Matrix (Osteoid) umfasst, ist zu bedenken, dass die 

µCT-basierte Untersuchung von Knochenstrukturparametern mit einem großen 

Fehler behaftet sein kann, wenn die Knochenmineralisierung beeinträchtigt ist (Ma 

et al. 2020). In verschiedenen Studien wurde gezeigt, dass die µCT-Untersuchung 

zur Beurteilung der Osteoneogenese, Osseointegration und In-vivo-Degradation 

von resorbierbaren Knochenersatzmaterialien geeignet ist (von der Höh et al. 2009, 

Hampp et al. 2013, Angrisani et al. 2016, Kanter et al. 2018, Kleer et al. 2019, 

Sarkar et al. 2019, Augustin et al. 2020, Golafshan et al. 2020, Vidal et al. 2020).  

4.2. Histologische Untersuchung 

Die histologische Untersuchung unter einem Lichtmikroskop stellt eine wichtige 

Methode zur Untersuchung der Degradation und Osseointegration von 

Knochenersatzstoffen sowie der Gewebereaktion und damit Biokompatibilität auf 

zellulärer Ebene dar (Jansen et al. 1994, Lindner et al. 2020). Hierfür müssen 

entnommene Gewebeproben zuerst beispielsweise durch Einbringen in eine 

wässrige Formaldehydlösung (4 – 10 %) fixiert werden um einen möglichst 

natürlichen Zustand der Zellstruktur zu erhalten. Nach geeigneter Einwirkdauer 

wird das Fixiermittel durch Wässerung der Proben oder mittels Pufferlösungen 

ausgewaschen. Anschließend erfolgt die Dehydrierung durch Überführung der 

Proben in eine Alkoholreihe mit aufsteigender Konzentration. Intermedien wie 

beispielsweise Xylol, die mit Alkohol sowie dem Einbettungsmedium mischbar 

sind, werden eingesetzt um den Alkohol aus dem Gewebe zu drängen, bevor die 

Probe in das Einbettungsmedium überführt wird (Sinowatz und Hees 2012). 

Histologische Knochenpräparate können aus entkalkten oder unentkalkten Proben 

hergestellt werden, wobei sich die Einbettmedien und Schneidetechniken 

unterscheiden (Lang 2012). Zur Entkalkung der Knochenproben können Säuren  
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(z. B. Zitronensäure oder Ameisensäure) oder Chelatbildner (z. B. 

Ethylendiamintetraacid (EDTA)) verwendet werden (Lang 2012). Da bei der 

Entkalkung die eingelagerten Mineralsalze vollständig herausgelöst werden, wird 

das Knochengewebe weicher und schneidbar (Mulisch und Welsch 2015). Nach der 

Einbettung in Paraffin, die in der Routinehistologie für die meisten Gewebetypen 

angewendet wird, können mit einem Schlitten- oder Rotationsmikrotom 

histologische Dünnschnitte der entkalkten Knochenproben unkompliziert 

hergestellt werden (Lang 2012, Mulisch und Welsch 2015). Sollen jedoch, z. B. zur 

Untersuchung von Knochenersatzstoffen sowie der Reaktion des Knochengewebes, 

sowohl die organischen als auch anorganischen Komponenten des 

Knochengewebes erhalten werden, werden die Proben nicht entkalkt, weshalb die 

Herstellung der histologischen Schnitte aufwändiger ist (Mulisch und Welsch 

2015). Aufgrund der Härte des Knochengewebes ist keine Einbettung in Paraffin 

möglich, weshalb die Proben in Kunstharze (Methacrylate) wie 

Methylmethacrylate (MMA) oder Glycolmethacrylate (GMA) eingebettet werden, 

da diese Einbettmedien die benötigte Konsistenz und eine ähnliche Härte wie das 

Knochengewebe aufweisen (Lang 2012). Durch den Erhalt des Weichgewebes und 

der mineralisierten Knochenanteile weisen die kunstharzeingebetteten Präparate 

einen sehr hohen morphologischen Informationswert auf (Mulisch und Welsch 

2015). Mit der Trenn-Dünnschliff-Technik nach Donath können von den 

eingebetteten Probenblöcken mit einer Diamantbandsäge Schnitte mit einer Dicke 

von 30 – 100 µm hergestellt werden, die mit einer Schleifmaschine zeitaufwändig 

zu 5 – 10 µm dünnen Dünnschliffen weiterverarbeitet werden können (Donath und 

Breuner 1982, Mulisch und Welsch 2015). Aufgrund der Dicke des Sägeblattes ist 

ein Materialverlust jedoch unvermeidlich (Mulisch und Welsch 2015). Mit 

Hartschnittmikrotomen können auch von unentkalkten Knochenproben 

histologische Dünnschnitte hergestellt werden, wobei sehr harte 

Knochenersatzstoffe hierbei beim Schneiden oft aus dem umgebenden Gewebe 

herausbrechen (Willbold und Witte 2010). 

Zur Beurteilung der histologischen Schnitte stehen verschiedene Färbemethoden 

zur Verfügung. Die Toluidinblaufärbung ist eine einfach durchzuführende, gut 

standardisierbare Kernfärbung und eignet sich in der Knochenhistologie sehr gut 

als Übersichtsfärbung. Toluidinblau O wurde 1856 von William Perkin entdeckt 

und seitdem häufig als biologischer Farbstoff verwendet. Es handelt sich um einen 
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kationischen (basischen) Thiazinfarbstoff, der in Wasser und Ethanol löslich ist und 

auf Substraten mit verfügbaren anionischen Radikalen Basophilie zeigt (Vidal und 

Mello 2019). Durch metachromatische Farbeffekte ermöglicht die 

Toluidinblaufärbung eine gute Differenzierung von verschiedenen Geweben. 

Metachromatische Färbung bedeutet, dass sich eine Struktur nicht in dem Farbton 

der verwendeten Färbung (d. h. orthochromatisch), sondern in einer anderen Farbe 

darstellt. So stellen sich bei der Toluidinblaufärbung Zellen, Zellkerne, 

Osteoidsäume und Kollagenfasern orthochromatisch blau dar, während 

Mastzellengranula, frühe Wundheilungsareale oder Knorpelmatrix 

metachromatisch rotviolett und mineralisierte Hartgewebe ungefärbt bis blassblau 

erscheinen (Lang 2012, Mulisch und Welsch 2015). Die Toluidinblaufärbung 

ermöglicht daher eine sehr gute Darstellung zellulärer Details sowie die 

Unterscheidung zwischen mineralisiertem und nicht-mineralisiertem Knochen 

(Osteoid). Sie wird häufig zur histomorphometrischen Messung von zellulären 

Parametern oder Osteoid sowie zur Beurteilung von nicht-mineralisiertem 

Skelettgewebe (z. B. Knorpel) verwendet (Ma et al. 2020).  

Weitere Färbemethoden, die sich für die Knochenhistologie eignen, sind die 

Hämatoxylin-Eosin-Färbung, die Masson-Goldner-Trichrom-Färbung, die Von-

Kossa-Färbung oder die TRAP-Färbung (Lang 2012, Ma et al. 2020). Die 

Hämatoxylin-Eosin-Färbung (HE-Färbung) stellt die wichtigste histologische 

Färbung dar (Mulisch und Welsch 2015). Die rasch und einfach durchzuführende 

Übersichtsfärbung eignet sich zur Darstellung der vorhandenen Gewebe- und 

Zellarten. Es können z. B. morphologische Veränderungen durch Entzündungen 

oder Degeneration beurteilt werden. Zellkerne, Knorpelgrundsubstanz, Kalk und 

andere basophile Substanzen erscheinen blau, während das restliche Gewebe rot 

und Osteoid rosa gefärbt werden (Lang 2012, Mulisch und Welsch 2015). Die 

Masson-Goldner-Trichrom-Färbung ist eine Trichromfärbung und stellt eine 

Standardfärbung für die Knochenmorphometrie dar, da neben der guten 

Zellfärbung mineralisierte und nicht-mineralisierte Knochenmatrix farblich gut 

abgegrenzt werden können (Gruber 1992, Lang 2012). Mineralisiertes Hartgewebe 

und Kollagen stellen sich bei dieser Färbung leuchtend grün dar, während sich 

Osteoid rot, Knorpel violett, Zytoplasma rötlich-braun und Zellkerne braun/blau-

schwarz anfärben (Gruber 1992, Lang 2012, Mulisch und Welsch 2015). Bei der 

Von-Kossa-Färbung handelt es sich um eine indirekte Färbemethode, bei der die 
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Silber-Ionen der Färbelösung mit den Carbonat- und Phosphat-Ionen von 

kalzifiziertem Gewebe reagieren. Die Calcium-Ionen werden aus dem Gewebe 

verdrängt und die Silber-Ionen durch starke Lichteinwirkung zu metallischem 

Silber reduziert, sodass kalzifiziertes Gewebe schwarz erscheint (Lang 2012, 

Schneider 2021). Die Von-Kossa-Färbung ermöglicht daher eine klare 

Unterscheidung zwischen nicht-mineralisiertem und mineralisiertem Knochen und 

stellt die Standardfärbung für die Histomorphometrie der Spongiosa von Ratten 

oder Mäusen dar (Schenk et al. 1984, Ma et al. 2020). Nachteilig an dieser 

Färbemethode ist jedoch ihre geringe Spezifität (Schneider 2021). Da kalzifizierter 

Knorpel und mineralisierter Knochen einheitlich schwarz angefärbt werden, 

werden außerdem strukturelle Details, wie z. B. Remodeling-Einheiten oder 

Knochenlamellen, innerhalb der kalzifizierten Matrix nicht dargestellt (Schenk et 

al. 1984, Ma et al. 2020). Als Gegenfärbung kann die McNeal-Färbung angewandt 

werden (Ma et al. 2020). Die TRAP-Färbung gehört zu den enzym-histochemischen 

Färbungen. TRAP ist die Abkürzung für die Tartrat-resistente saure Phosphatase 

(tartrate resistant acid phosphatase), einem Enzym, dessen Aktivität als wichtiger 

zytochemischer Marker zur Identifizierung von Osteoklasten sowie deren 

Vorläuferzellen gilt (Ballanti et al. 1997). Die TRAP-Färbung eignet sich daher sehr 

gut zur Darstellung der Aktivität der Osteoklasten sowie des Ausmaßes der 

osteoklastischen Knochenresorption (Lang 2012). Während die Tartrat-resistente 

saure Phosphatase rötlich-pink angefärbt wird, stellt sich das umgebende Gewebe 

schwach graublau gefärbt oder ungefärbt dar, was eine einfache und genaue 

Zählung der Osteoklasten ermöglicht (Schäfer 2011, Ma et al. 2020). 

Im Fokus der qualitativen histologischen Untersuchung steht meist die Beurteilung 

der Fremdkörperreaktion auf das Biomaterial, die nach der Implantation in vivo 

stets auftritt. Nach der Verletzung durch die Implantation kommt es im 

Wirtsgewebe zu Wechselwirkungen zwischen dem Biomaterial und dem Blut, einer 

provisorischen Matrixbildung, einer Entzündungs- und Wundheilungsreaktion mit 

der Ausbildung von Granulationsgewebe und Blutgefäßen, einer 

Fremdkörperreaktion und schließlich teilweise zur Entwicklung einer fibrösen 

Kapsel um die implantierten Materialien (Anderson et al. 2008, Sheikh et al. 

2015a). Die chemischen und physikalischen Eigenschaften eines Biomaterials 

haben einen starken Einfluss auf die spezifischen Reaktionen auf das Biomaterial 

(Klopfleisch und Jung 2017). Die wichtigsten Zellen der Fremdkörperreaktion 
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stellen Makrophagen dar, die teilweise zu Fremdkörperriesenzellen (FBGCs) 

fusionieren (Sheikh et al. 2015a). Je nach Partikelgröße der implantierten 

Biomaterialien unterliegen diese unterschiedlichen Abbaumechanismen. Kleinere 

Fragmente und Partikel mit weniger als 10 µm Durchmesser werden durch 

Makrophagen phagozytiert. Partikel zwischen 10 und 100 µm im Durchmesser 

werden von FBGCs abgebaut. Größere Partikel (Durchmesser über 100 µm) 

werden extrazellulär von Makrophagen und FBGCs durch die Freisetzung von 

Enzymen und/oder pH-Wert senkende Mechanismen beseitigt. Während bei 

abbaubaren Materialien jede begleitende Entzündung nach der vollständigen 

Resorption verschwindet, befinden sich bei nicht-abbaubaren Materialien 

Makrophagen und FBGCs während der gesamten Lebensdauer des Implantats an 

dessen Oberfläche (Xia und Triffitt 2006, Sheikh et al. 2015a). Dies kann zu einer 

chronischen Entzündung führen, welche die Bildung einer fibrotischen, kollagenen 

Kapsel um das Biomaterial zur Folge hat (Klopfleisch und Jung 2017). 

Histologische Schnitte können neben der qualitativen Untersuchung auch 

histomorphometrisch untersucht werden. Die Histomorphometrie des spongiösen 

Knochens stellt eine gut etablierte, inzwischen unverzichtbare 

Untersuchungsmethode dar, mit der es möglich ist quantitative Informationen über 

die Knochenstruktur, die Knochenmineralisierung und die Dynamik des 

Knochenumbaus zu erhalten (Ma et al. 2020). Sie wird in der Regel an nicht-

entkalkten Knochenschnitten durchgeführt (Kulak und Dempster 2010). An 

zweidimensionalen histologischen Schnitten können verschiedene Arten von 

Messungen vorgenommen werden und so Parameter wie Fläche, Länge, Abstand, 

oder Anzahl beurteilt werden (Parfitt et al. 1987). Inzwischen sind hierfür 

zahlreiche automatische Bildanalysen und Softwaresysteme vorhanden (Kulak und 

Dempster 2010, Egan et al. 2012, Zhang et al. 2016, van 't Hof et al. 2017, Malhan 

et al. 2018). 

4.3. Analyse durch Rasterelektronenmikroskopie und energiedispersive 

Röntgenspektroskopie 

Die Rasterelektronenmikroskopie (REM) stellt gegenwärtig die gebräuchlichste 

Methode zur Mikroanalyse und hochauflösenden Abbildung von 

Festkörperoberflächen dar (Wetzig 2000, Mulisch und Welsch 2015). Es können 

einzelne Zellen oder Organellen, pflanzliche und tierische Strukturen, aber auch 

Organ- und Gewebeteile oder ganze Tiere (z. B. Insekten) untersucht werden 
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(Mulisch und Welsch 2015). Mit gängigen Geräten kann hierbei eine Auflösung im 

Nanometerbereich erreicht werden (Wetzig 2000). Für die REM Untersuchung im 

Hochvakuum müssen die Präparate in mehreren Schritten vorbereitet werden. Nach 

der Reinigung der Oberfläche werden die zu untersuchenden Strukturen stabilisiert 

und getrocknet (Wetzig 2000, Mulisch und Welsch 2015). Da eine elektrische 

Aufladung elektronisch nichtleitender Proben, wie beispielsweise Polymere oder 

Keramiken, durch den Primärelektronenstrahl zu unscharfen Bildern bzw. 

Kontrastverfälschungen führt, werden vor der REM-Analyse dünnste leitende 

Schichten von beispielsweise Kohlenstoff, Gold oder Platin, auf die Oberfläche der 

nichtleitenden Materialien aufgedampft oder aufgesputtert (Wetzig 2000, Mulisch 

und Welsch 2015). Nach der Vorbereitung der Proben wird ein stark gebündelter 

Primärelektronenstrahl auf die Oberfläche des Präparats gerichtet, woraufhin alle 

Punkte der Oberfläche Sekundärelektronen emittieren, die von Detektoren erfasst 

werden (Wetzig 2000, Sinowatz und Hees 2012). Je nach Stärke der Emission 

erscheinen die verschiedenen Stellen des Präparats in unterschiedlicher Helligkeit, 

wobei die Intensität vom Auftreffwinkel des Elektronenstrahls und damit dem 

Oberflächenprofil des Präparats abhängt. Aufgrund der hohen Tiefenschärfe des 

REM ist eine dreidimensionale Analyse der Präparatoberfläche möglich (Sinowatz 

und Hees 2012). Die REM-Analyse stellt in verschiedenen 

materialwissenschaftlichen Fachgebieten eine validierte Methode zur 

Oberflächenuntersuchung von kristallinen Materialien dar. Bei der Untersuchung 

von Knochenersatzstoffen wurde sie beispielsweise zur Charakterisierung der 

Oberflächenmorphologie von CaP Granulaten verwendet (Weibrich et al. 2000). 

Bei der REM-Analyse von Implantaten aus CPC und CMPC Pasten nach der 

Implantation in vivo wurden beim Vergleich mit den nativen Implantaten 

Veränderungen der keramischen Mikrostruktur nachgewiesen (Klammert et al. 

2011). Andere Methoden der Oberflächenanalyse, die in der biomedizinischen 

Materialforschung Anwendung finden, sind z. B. die Rutherford-Rückstreu-

Spektrometrie (RBS), die Rasterkraftmikroskopie (SFM), die Sekundärionen-

Massenspektrometrie (SIMS) oder die Rastertunnelmikroskopie (STM) (Strecker 

und Persch 1990, Ettl et al. 1996, Mayer 2003, Vickerman und Gilmore 2011). 

Eine weitere Technik der Oberflächenanalyse, mit der die 

Elementzusammensetzung und -verteilung einer Probe genau analysiert werden 

kann, ist die energiedispersive Röntgenspektroskopie (EDX). Durch Beschuss mit 



II. Literaturübersicht    31 

einem Elektronenstrahl bestimmter Energie werden von den Atomen der Probe für 

jedes Element charakteristische Röntgenstrahlen erzeugt und ausgesendet, die 

detektiert werden und Aufschluss über die verschiedenen Elemente in der Probe 

geben (Scimeca et al. 2018). Aufgrund ihrer hohen Empfindlichkeit 

(Elementkonzentrationen von mindestens 10 ppm bzw. 0,001 % können detektiert 

werden) wird die EDX-Analyse in verschiedensten biomedizinischen Bereichen 

eingesetzt (Scimeca et al. 2014, Scimeca et al. 2018, Migliorini et al. 2019). Es 

können zum Beispiel Arzneimittel auf das Vorhandensein von Nanopartikeln 

untersucht werden, die zur Verbesserung der therapeutischen Leistung zugesetzt 

wurden, Körpergewebe auf die Anreicherung von Schwermetallen untersucht oder 

in biologischem Gewebe akkumulierte Mineralien (z. B. Calcium) charakterisiert 

werden (Scimeca et al. 2018). Auch bei der Untersuchung von 

Umweltverschmutzungen wie dem Mineral Asbest wird die EDX-Analyse 

verwendet (Abd Mutalib et al. 2017, Scimeca et al. 2018). In der Forschung an 

Knochenersatzmaterialien wurde die EDX-Analyse beispielsweise zur 

Untersuchung der Osteoneogenese, Osseointegration und Materialdegradation von 

MPC Pasten oder CMPC Granulaten eingesetzt, indem das Auftreten bzw. der 

Gehalt von Mg-, Ca- und P-Ionen in den Implantatmaterialien und dem 

neugebildeten Knochen beurteilt wurde (Kanter et al. 2018, Fuchs et al. 2021, 

Kaiser et al. 2022). Golafshan et al. (2020) haben anhand der homogenen 

Verteilung von Calcium und Phosphor durch EDX-Analyse des neugebildeten 

Knochens nach Implantation von 3D-gedruckten MgP Scaffolds die 

Mineralisierung des neugebildeten Knochens nachgewiesen. Alternativ zur REM-

Analyse wurde zur Untersuchung von kristallinen Veränderungen in Bruschit-

Zementen nach Implantation im Schafmodell sowie zur Analyse des Mineralgehalts 

des neugebildeten Knochens die Raman-Mikrospektrometrie verwendet. Da die 

Raman-Mikrospektrometrie ein optisches Verfahren ist, werden an die 

Probenvorbereitung und –verarbeitung wesentlich geringere Anforderungen 

gestellt. So muss die Probe weder mit einer leitenden Schicht versehen noch die 

Untersuchung im Hochvakuum erfolgen. Aufgrund der optischen Analyse mit Licht 

(Laser) ist die Auflösung jedoch auf etwa 1 µm begrenzt (Schmitt und Popp 2011). 

Durch die Wechselwirkung des eingestrahlten Lichts mit dem zu untersuchenden 

Material liefert die Raman-Mikrospektrometrie zudem lediglich Informationen 

über die Moleküle und nicht über die Atome der untersuchten Probe, weshalb z. B. 

eine Bestimmung des Ca/P-Verhältnisses nicht möglich ist (Penel et al. 1999).
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IV. DISKUSSION 

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

Osseointegration von 3D-pulvergedruckten Scaffolds aus CMPC ohne 

Nachbehandlung sowie mit unterschiedlichen Nachbehandlungen vergleichend zu 

beurteilen. Hierfür wurden zylindrische Scaffolds (Länge: 5 mm, Ø: 4 mm) 

beidseitig in den nicht-gewichtstragenden, spongiösen Teil des Condylus lateralis 

ossis femoris von Kaninchen implantiert und in zwei aufeinander aufbauenden 

Studien untersucht. Als Referenz dienten in beiden Studien 3D-pulvergedruckte 

TCP Scaffolds gleicher Abmessung wie die CMPC Scaffolds. In einer ersten 

Kurzzeitstudie mit geringer Tierzahl (n = 4) wurden Scaffolds aus dem 

keramischen Zementpulver Ca0,75Mg2,25(PO4)2 ohne Nachbehandlung (Mg225) 

sowie mit Nachbehandlung mit Diammoniumhydrogenphosphat (DAHP, 

(NH4)2HPO4) (Mg225d) über einen Zeitraum von einer bzw. 6 Wochen beurteilt. 

Basierend auf den Ergebnissen der ersten Kurzzeitstudie wurden anschließend in 

einer zweiten Langzeitstudie mit größerer Tierzahl (n = 36) über einen Zeitraum 

von 6, 12 bzw. 24 Wochen Scaffolds, die wie in der ersten Studie aus dem 

keramischen Zementpulver Ca0,75Mg2,25(PO4)2 hergestellt und anschließend mit 

DAHP (Mg225d) bzw. Phosphorsäure (PA, H3PO4) (Mg225p) nachbehandelt 

wurden, evaluiert. In beiden Studien erfolgte eine regelmäßige klinische, 

radiologische und µCT-Untersuchung der Tiere in vivo. Nach Euthanasie der Tiere 

wurden die Scaffold-Knochen-Komplexe in einem höher auflösenden µCT 100 

(Kurzzeitstudie) bzw. µCT 80 (Langzeitstudie) gescannt sowie histologisch 

untersucht und in der Langzeitstudie zudem mittels REM und EDX analysiert.  

Für die vorliegende Arbeit wurde in beiden Studien das Tiermodell Kaninchen 

gewählt, da diese Tiere für erste In-vivo-Implantationsstudien aufgrund geringer 

Kosten in Anschaffung und Unterhalt, einfacher Handhabung sowie geringer Größe 

und kurzer Lebensdauer optimal geeignet sind (Stübinger und Dard 2013). Bereits 

mit einem Alter von etwa 6 Monaten erreichen sie, früher als größere Tiere, ihre 

Skelettreife (Stübinger und Dard 2013). Für Studien an Kortikalis- und Spongiosa-

Implantaten werden oft die Hintergliedmaßen von Kaninchen verwendet (Wancket 

2015). Der Condylus ossis femoris stellt eine leicht zugängliche anatomische Stelle 

mit ausgeprägtem Anteil an trabekulärem Knochen dar, in dem 

Knochenersatzstoffe in Defekten von 8 – 10 mm Länge und 3 – 4 mm Durchmesser 
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auf ihre Biokompatibilität und Osteoinduktion in der Spongiosa geprüft werden 

können (Stübinger und Dard 2013, Wancket 2015). Von der Höh et al. (2006, 2009) 

untersuchten daher beispielsweise zylindrische Implantate aus Magnesium-

Calcium-Legierungen mit verschiedenen Oberflächenbearbeitungen im Condylus 

medialis ossis femoris. Die in der vorliegenden Arbeit gewählte Implantationsstelle 

des Condylus lateralis ossis femoris wurde auch von anderen Autoren zur In-vivo-

Untersuchung von CMPC Pasten oder CMPC Granulaten gewählt (Ewald et al. 

2019, Fuchs et al. 2021). Obwohl das Kaninchenmodell für die erste In-vivo-

Untersuchung zur Beurteilung der Funktionalität und Sicherheit eines 

Knochenersatzstoffes sehr gut geeignet ist, müssen die unterschiedliche 

Knochenzusammensetzung und Geschwindigkeit des Knochenumbaus, welche 

beim Kaninchen deutlich schneller ist als bei größeren Tieren oder dem Menschen, 

bei der Beurteilung der Knochenheilung berücksichtigt werden (Stübinger und 

Dard 2013, Wancket 2015). 

Um die Biokompatibilität, Degradation und Osseointegration der CMPC Scaffolds 

vergleichend beurteilen zu können wurden in der vorliegenden Arbeit zylindrische 

TCP Scaffolds gleicher Abmessung als Referenzmaterial gewählt, welche ebenfalls 

mit dem 3D-Pulverdruck hergestellt wurden. Bei TCP (Ca3(PO4)2) handelt es sich 

um ein resorbierbares, osteokonduktives sowie osteoinduktives 

Knochenersatzmaterial, welches seit Jahrzehnten klinisch erprobt und kommerziell 

erhältlich ist (Schnürer et al. 2003, Wang und Yeung 2017, Bohner et al. 2020). 

Aufgrund seiner mechanischen Eigenschaften wird TCP in der zahnmedizinischen 

und orthopädischen Chirurgie hauptsächlich zur Behandlung nicht-

gewichtstragender Knochendefekte durch beispielsweise Traumata oder gutartige 

Tumore sowie als Beschichtung von Zahnimplantaten und Metallprothesen 

angewandt (Dorozhkin 2013a, Wang und Yeung 2017). 

Da die beiden im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Studien aufeinander 

aufbauen, werden nachfolgend zuerst die wichtigsten Erkenntnisse der 

Kurzzeitstudie diskutiert. Aufgrund der Übereinstimmung vieler Methoden und 

Ergebnisse der Kurzzeitstudie mit der Langzeitstudie werden diese im Anschluss 

zusammen mit der Langzeitstudie erörtert. 

Alle in der Kurzzeitstudie untersuchten Materialien (Mg225, Mg225d, TCP) 

zeigten eine sehr gute klinische Verträglichkeit, hervorragende Biokompatibilität, 

rasche und umfassende Osseointegration sowie effektive Osteoneogenese, was in 



IV. Diskussion    87 

Einklang steht mit den Ergebnissen von In-Vivo-Studien zu CMPC Pasten oder 

CMPC Granulaten anderer Autoren (Wu et al. 2008b, Wei et al. 2010, Ewald et al. 

2019, Fuchs et al. 2021). Die Nachbehandlung der Scaffolds mit DAHP führte zur 

partiellen Phasenumwandlung des Zementrohmaterials Farringtonit zu Struvit, was 

mit der Erhöhung der Druckfestigkeit und Verringerung der Porosität und 

Porengröße bei den Mg225d Scaffolds im Vergleich zu den unbehandelten Mg225 

Scaffolds einherging. Eine Steigerung der Druckfestigkeit nach Behandlung von 

MPC Scaffolds mit DAHP konnte von Klammert et al. (2010c) ebenfalls 

nachgewiesen werden. Die bei der In-vivo-µCT-Untersuchung beurteilte 

Degradation mit Form- und Strukturverlust, Abnahme des Scaffoldvolumens (SV) 

sowie verringerter Abgrenzbarkeit vom Knochengewebe war bei Mg225 

ausgeprägter und trat schneller auf als bei Mg225d und TCP. Spätestens 4 Wochen 

nach der Implantation war eine breite Kontaktfläche zwischen jedem Scaffold und 

dem umgebenden Knochen sichtbar. Bei der histologischen sowie der µCT 100-

Untersuchung zeigte sich, dass der Implantationsbereich aller Scaffolds nach 6 

Wochen vollständig von einem dichten Netzwerk neugebildeter Knochentrabekel 

durchzogen war. Nach Implantation von CMPC Pasten in den distalen 

Femurkondylus des Kaninchens wurde bei ähnlicher Implantatgröße wie in der 

vorliegenden Arbeit erst nach 3 Monaten eine Knochenneubildung in vielen 

Bereichen des Defekts beobachtet (Wu et al. 2008b, Wei et al. 2010), was in Bezug 

auf die Knochenregeneration für bessere Eigenschaften der in dieser Arbeit 

untersuchten Materialien spricht. Wie für CMPC Pasten auch in anderen Studien 

beobachtet (Wu et al. 2008b, Wei et al. 2010, Ewald et al. 2019) trat in der 

Kurzzeitstudie dieser Arbeit bei allen Materialien eine zentripetal gerichtete 

Scaffolddegradation auf, die bei Mg225 am stärksten ausgeprägt war. Während bei 

Mg225d und TCP nach 6 Wochen die Scaffoldstruktur in Form eines 

zusammenhängenden Materialgerüstes noch deutlich sichtbar war, trat 

verbleibendes Material von Mg225 lediglich noch in Form von einzelnen, im 

Implantationsbereich diffus verteilten, kleinen Partikeln auf. Da die Auflösung 

einen chemisch-physikalischen Prozess darstellt, wird diese durch die Löslichkeit, 

die Porosität und die Porengröße der implantierten Biokeramik gesteuert 

(Dorozhkin 2013a). Die schnellere Degradation der Mg225 Scaffolds ist sowohl 

auf die höhere Porosität und Porengröße im Vergleich zu Mg225d als auch auf das 

Fehlen einer Binderphase zum Zusammenhalt der Zementrohmaterialien 

zurückzuführen. Für die Knochenbildung in Knochenersatzmaterialien sind Poren 
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notwendig und es ist bekannt, dass große Poren und eine hohe Porosität die 

Osseointegration und das Einwachsen von Knochen fördern (Karageorgiou und 

Kaplan 2005). Bei der In-vivo-Untersuchung von MPCs wurde zudem 

nachgewiesen, dass eine Mikroporosität der Scaffolds die Reifung und den Umbau 

des neugebildeten Knochens induziert (Kim et al. 2016). Die höhere Porosität und 

größere Porengröße von Mg225 im Vergleich zu Mg225d förderten in der 

vorliegenden Arbeit die Osteoneogenese und Osseointegration dieses Materials. Es 

zeigte sich jedoch, dass Mg225 aufgrund der geringen Druckfestigkeit, welche 

gemäß der Literatur mit der hohen Porosität und großen Porengröße 

zusammenhängt (Vorndran et al. 2011a, Zhang et al. 2014, Wang et al. 2019), sowie 

der sehr schnellen Degradation mit raschem Zerfall in einzelne Materialpartikel 

nicht für den Einsatz im gewichtstragenden Knochen geeignet ist, weshalb dieses 

Material in der nachfolgenden Langzeitstudie nicht weiter untersucht wurde. 

Mg225d hingegen wies durch die Nachbehandlung mit DAHP und die höhere 

Druckfestigkeit, geringere Porosität und Porengröße sowie langsamere In-vivo-

Degradation aufgrund der Ausbildung der Binderphase Struvit vielversprechende 

Eigenschaften zur Verwendung in gering lasttragenden Defekten auf. Da sich die 

basische Nachbehandlung in der Kurzzeitstudie der vorliegenden Arbeit als 

vorteilhaft erwies wurde für die Untersuchung in der Langzeitstudie neben Mg225d 

ein weiteres Material mit einer anderen Nachbehandlung ausgewählt. Mg225 wurde 

hierfür einer Nachbehandlung mit Phosphorsäure unterzogen (Mg225p). Durch die 

Nachbehandlung mit einer sauren Phosphatlösung kommt es zur Ausfällung von 

Newberyit und Bruschit (Klammert et al. 2010b, Klammert et al. 2011, Gefel et al. 

2022). Insgesamt wurden in der Langzeitstudie die drei Materialien Mg225d, 

Mg225p und TCP untersucht. 

Wie für CMPC Pasten oder CMPC Granulate auch von anderen Autoren 

beschrieben (Wu et al. 2008b, Wei et al. 2010, Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021) 

zeigten die im Rahmen der beiden Studien der vorliegenden Arbeit untersuchten 

CMPCs Mg225, Mg225d und Mg225p sowie TCP alle eine hervorragende 

klinische Verträglichkeit. Es wurde stets eine physiologische Wundheilung ohne 

das Auftreten von Schmerzhaftigkeit oder Lahmheit beobachtet. Vereinzelt 

vorgefundene geringgradige Rötungen und Schwellungen des Gewebes am 

Implantationsbereich sind auf das operative Trauma zurückzuführen und waren 

wenige Tage nach der Operation abgeklungen. Diese Symptome werden gemäß der 
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Literatur als physiologische Ausprägungen der Wundheilungsphase der Hämostase 

und Entzündung angesehen (Broughton et al. 2006).  

Die röntgenologisch kürzere Sichtbarkeit der CMPC Scaffolds im Vergleich zu 

TCP, welches bis Woche 6 (Kurzzeitstudie) bzw. bis Woche 24 (Langzeitstudie) in 

beiden beurteilten Röntgenebenen stets vom umgebenden Knochen abgrenzbar 

war, weist auf eine im Vergleich zu TCP schnellere Degradation der CMPCs hin 

und wurde von Fuchs et al. (2021) bei der vergleichenden Beurteilung von 

Granulaten aus CMPCs und HA im Kaninchenmodell ebenfalls beobachtet. Eine 

schnellere Degradation von CMPC Pasten im Vergleich zu HA Pasten wurde 

radiologisch durch Abnahme der Röntgenopazität ebenfalls von Ewald et al. (2019) 

nachgewiesen und auch Klammert et al. (2011) berichteten von radiologisch 

sichtbaren Veränderungen, die auf eine schnellere Degradation von MPCs im 

Vergleich zu CDHA hindeuten. Röntgenstrahlung wird jedoch von Elementen 

hoher Ordnungszahl (z. B. Calcium, Titan oder Eisen) stärker absorbiert als von 

Elementen niedriger Ordnungszahl (z. B. Magnesium, Sauerstoff oder 

Kohlenstoff), was eine höhere Röntgenopazität von Elementen hoher Ordnungszahl 

zur Folge hat (Watts 1987, Mirzaaligoudarzi 2012). Die verglichen mit den CMPCs 

längere Sichtbarkeit der TCP Scaffolds in den beiden Studien dieser Arbeit lässt 

sich daher möglicherweise zum Teil auch durch den höheren Gehalt an 

röntgendichtem Calcium erklären. Die deutlich höhere Röntgenopazität von TCP 

im Vergleich zu angrenzendem Knochen wurde auch von von Doernberg et al. 

(2006) berichtet. Da alle in der vorliegenden Arbeit untersuchten CMPCs eine dem 

Knochen sehr ähnliche Röntgendichte aufwiesen, was für MPC Pasten in der 

Literatur ebenfalls beschrieben wurde (Kanter 2014), und die CMPC Scaffolds 

bereits direkt nach der Implantation nicht immer von diesem abgrenzbar waren, 

eignet sich die Röntgenuntersuchung nur bedingt zur Beurteilung der Degradation 

der CMPC Scaffolds.  

Bei der µCT-Untersuchung handelt es sich um eine zerstörungsfreie und 

wiederholbare Technik, die eine präzise qualitative und quantitative 3D-Analyse 

des Knochens ermöglicht und mit welcher die Degradation und Osseointegration 

von Knochenersatzstoffen bereits in zahlreichen Studien beurteilt wurde (von der 

Höh et al. 2009, He et al. 2017, Kanter et al. 2018, Kleer et al. 2019, Sarkar et al. 

2019, Augustin et al. 2020, Golafshan et al. 2020, Vidal et al. 2020). Durch 

regelmäßige In-vivo-µCT-Untersuchungen wurde in der vorliegenden Arbeit die 
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Degradation und Osseointegration der CMPC und TCP Scaffolds im Zeitverlauf 

evaluiert. Über die Untersuchungszeit von 24 Wochen nahm in der Langzeitstudie 

die Abgrenzbarkeit der CMPC Scaffolds vom umgebenden Knochen kontinuierlich 

ab und der Formverlust kontinuierlich zu, wobei dies bei Mg225d signifikant 

schneller stattfand als bei Mg225p. Alle TCP Scaffolds waren stets vollständig vom 

Knochen abgrenzbar, wiesen bis Woche 24 nahezu immer eine deutliche 

zylindrische Form auf und unterschieden sich damit signifikant von den CMPCs. 

Kanter et al. (2018) beobachteten bei der µCT-Untersuchung von Struvit-Zementen 

im Schafmodell ebenfalls eine kontinuierliche Degradation, während über den 

Untersuchungszeitraum von 10 Monaten kein Abbau von CDHA-Zementen 

nachgewiesen werden konnte. In der Langzeitstudie konnte bei Mg225d eine 

signifikant stärkere Degradation der knochenmarknahen Scaffoldhälfte als bei 

Mg225p und TCP festgestellt werden. Dieses Phänomen der schnelleren 

Implantatdegradation in der Nähe des Knochenmarks oder im Knochenmark als in 

spongiösem oder kompaktem Knochen wurde auch von anderen Autoren bei der 

Untersuchung von Magnesium-basierten Implantaten beobachtet und ist darauf 

zurückzuführen, dass knochenmarknah aufgrund der stärkeren Vaskularisation und 

des schwächer ausgeprägten Trabekelnetzwerks ein schnellerer Abtransport der 

Abbauprodukte sowie die Verteilung von Materialpartikeln in umliegendes 

Gewebe erfolgt (Xu et al. 2007, von der Höh et al. 2009, Zhang et al. 2009). Es ist 

davon auszugehen, dass in der vorliegenden Arbeit die im Vergleich zu Mg225p 

und TCP signifikant schnellere Degradation der Mg225d Scaffolds an der 

Kontaktseite zum Knochenmark auf die insgesamt schnellere Degradation dieses 

Materials zurückzuführen ist. 

In beiden Studien dieser Arbeit zeigten die untersuchten CMPCs in der 

quantitativen In-vivo-µCT-Untersuchung eine rasche und über die 

Untersuchungszeit kontinuierlich zunehmende Volumendegradation (Abnahme des 

SV). In der Kurzzeitstudie degradierte Mg225 deutlich schneller und stärker als 

Mg225d, in der Langzeitstudie konnte ein stärkerer und signifikant schnellerer 

Volumenverlust von Mg225d im Vergleich zu Mg225p beobachtet werden. Die 

unterschiedlich schnelle Degradation der einzelnen Materialien kann durch die 

verschiedenen chemischen und physikalischen Eigenschaften der Scaffolds erklärt 

werden. Während das unbehandelte Mg225 aus den Zementrohmaterialien 

Stanfieldit und Farringtonit bestand, kam es durch die Nachbehandlung mit der 
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Base DAHP (Mg225d) bzw. mit Phosphorsäure (Mg225p) zur Ausbildung der 

Binderphasen Struvit (Mg225d), Newberyit und Bruschit (Mg225p), welche 

maßgeblich für den Zusammenhalt der Zementrohmaterialien verantwortlich sind 

(Mg225d: 6,9 Ma.-% (Kurzzeitstudie) bzw. 5,9 Ma.-% (Langzeitstudie) Struvit, 

Mg225p: 53,3 Ma.-% Newberyit, 8,4 Ma.-% Bruschit). Die chemische Löslichkeit 

der einzelnen Phasen der in dieser Arbeit untersuchten CMPCs nimmt gemäß der 

Literatur wie folgt zu: Farringtonit < Struvit < Bruschit < Newberyit (Ostrowski et 

al. 2016). In der zugänglichen Literatur sind keine Daten zur Löslichkeit von 

Stanfieldit verfügbar. Da es sich bei der Auflösung um einen chemisch-

physikalischen Prozess handelt, wird diese nicht nur durch die Löslichkeit, sondern 

auch durch die Porengröße, Porosität und das Verhältnis von Oberfläche zu 

Volumen gesteuert (Dorozhkin 2013a). In verschiedenen In-vitro- und In-vivo-

Studien zu CMPCs und MPCs konnte eine schnellere Materialdegradation bei 

Scaffolds mit größerer Porengröße und höherer Porosität beobachtet werden (Wei 

et al. 2010, Kim et al. 2016). Vor der Implantation wies Mg225 eine Porosität von 

58 % und eine mediane Porengröße von 47 µm auf, Mg225d von 29 % und 13 µm 

(Kurzzeitstudie) bzw. 28 % und 16 µm (Langzeitstudie). Mg225p hatte eine 

Porosität von 27 % bei einer medianen Porengröße von 3 µm. TCP wies eine 

Porosität von 37 % und eine mediane Porengröße von 30 µm (Kurzzeitstudie) bzw. 

42 % und 49 µm (Langzeitstudie) auf. Durch das Fehlen einer Binderphase bei 

Mg225 sowie aufgrund der größeren Porengröße und höheren Porosität im 

Vergleich zu Mg225d ist das unbehandelte CMPC in der Kurzzeitstudie über 6 

Wochen deutlich schneller und stärker degradiert als Mg225d. Im Rahmen der 

Langzeitstudie konnte gezeigt werden, dass für die Geschwindigkeit der 

Degradation weniger ausschlaggebend ist welche Binderphase sich aufgrund der 

Nachbehandlung bildet, sondern vielmehr in welchem Umfang die chemische 

Phasenumwandlung stattfindet, was von Gefel et al. (2022) bei der In-Vitro-

Untersuchung von MPCs ebenfalls beschrieben wurde. Trotz eines höheren Anteils 

des chemisch weniger löslichen Zementrohmaterials und der geringeren Löslichkeit 

der Binderphase Struvit im Vergleich zu Newberyit wurde eine schnellere und 

höhere chemische Löslichkeit von Farringtonit/Struvit Scaffolds im Vergleich zu 

Farringtonit/Newberyit Scaffolds nachgewiesen, da erstere einen geringeren  

Ma.-% Anteil der Binderphase aufwiesen, welche schneller abgebaut wurde und 

woraufhin anschließend das Zementrohmaterial schneller degradierte (Gefel et al. 

2022). In der vorliegenden Arbeit kann der gleiche Prozess angenommen werden. 
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Durch den höheren Ma.-% Anteil der Binderphasen Newberyit und Bruschit bei 

Mg225p nahm deren Degradation trotz der höheren Löslichkeit im Vergleich zu 

Struvit längere Zeit in Anspruch, weshalb die Zementrohmaterialien länger 

zusammengehalten wurden und die Scaffolddegradation langsamer voranschritt als 

bei Mg225d. Bei Mg225d hingegen wurde die Binderphase Struvit aufgrund des 

geringen Ma.-% Anteils relativ schnell abgebaut. Basierend auf der REM- und 

EDX-Analyse wird zudem angenommen, dass Struvit in den Mg225d Scaffolds der 

Langzeitstudie der vorliegenden Arbeit ungleichmäßig verteilt und vor allem im 

Randbereich der Scaffolds vorhanden war, während im Scaffoldzentrum Bereiche 

mit unreagiertem Rohpulver auftraten. Nach Auflösung der struvithaltigeren 

Randbereiche wurde die verbleibende Zementmatrix nicht mehr ausreichend 

zusammengehalten und es kam zu einer Erhöhung der Porosität und Porengröße, 

die letztendlich zum Strukturverlust und Zerfall der Mg225d Scaffolds in einzelne 

Materialpartikel führte. Durch das Einwachsen von Zellen und Knochen wurde 

dieser Prozess zusätzlich beschleunigt. Kanter et al. (2018) konnten bei der In-Vivo-

Untersuchung von MPC Pasten ebenfalls beobachten, dass die Binderphase Struvit 

schneller aufgelöst wurde als das nicht umgesetzte Zementrohmaterial Farringtonit 

und dass die Auflösung von Struvit in der frühen Implantationszeit die Porosität der 

Pasten erhöhte, was das Einwachsen von materialabbauenden Zellen begünstigte. 

Eine höhere Mikroporosität von CPC und MPC Scaffolds führte in vitro zu einer 

höheren Gewichtabnahme und bei der In-Vivo-Untersuchung von MPC Scaffolds 

wurde bei größerer Porengröße eine schnellere Materialdegradation beobachtet 

(Wei et al. 2010, Kim et al. 2016). Es ist daher zudem anzunehmen, dass die in der 

vorliegenden Arbeit bei der Messung mit dem Quecksilberporosimeter und der 

REM-Analyse vor der Implantation nachgewiesene höhere Porosität und größere 

Porengröße von Mg225d im Vergleich zu Mg225p einen zusätzlich 

beschleunigenden Einfluss auf die Degradationsgeschwindigkeit hatten. Mit dem 

Verlust der zusammenhängenden Scaffoldstruktur ging eine mit der In-Vivo-µCT-

Untersuchung nachgewiesene Vergrößerung der Scaffoldoberfläche im Verhältnis 

zum Scaffoldvolumen (SS/SV) einher, welche, wie es für Biokeramiken in der 

Literatur beschrieben ist (Dorozhkin 2013a), die Auflösung der Scaffolds zusätzlich 

beschleunigte. Da Mg225d zwischen Woche 6 und 10 eine signifikant größere 

SS/SV aufwies als Mg225p wurde bestätigt, dass die Mg225d Scaffolds wesentlich 

schneller als Mg225p in einzelne Materialpartikel zerfallen sind. Aufgrund der 

relativ geringen Löslichkeit von TCP, wie sie von Wang und Nancollas (2008) 
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beschrieben wird, fand die Auflösung der TCP Scaffolds in beiden Studien der 

eigenen Arbeit lediglich in einem geringen Umfang statt. Durch den höheren  

Ma.-% Anteil an α-TCP in der Kurzzeitstudie verglichen mit der Langzeitstudie, 

welches gemäß der Literatur löslicher ist als β-TCP (Carrodeguas und De Aza 

2011), war der Volumenverlust bis Woche 6 in der Kurzzeitstudie größer als in der 

Langzeitstudie. Da in der Kurzzeitstudie jedoch eine deutlich geringere Anzahl an 

Scaffolds untersucht wurde als in der Langzeitstudie kann die Degradation von TCP 

zwischen den beiden im Rahmen der vorliegenden Arbeit durchgeführten Studien 

nur eingeschränkt verglichen werden. 

Alle im Rahmen der vorliegenden Arbeit untersuchten Materialien zeigten in der 

In-vivo-µCT-Untersuchung eine rasche und umfassende Osseointegration sowie 

das Einwachsen zahlreicher neugebildeter Knochentrabekel in das 

Scaffoldvolumen. Bereits nach einer (Kurzzeitstudie) bzw. zwei Wochen 

(Langzeitstudie) konnte das Anwachsen von Trabekeln an den Scaffoldrand 

beobachtet werden, nach 4 Wochen war bei nahezu allen Scaffolds (Langzeitstudie) 

und nach 4 (Kurzzeitstudie) bzw. 8 Wochen (Langzeitstudie) bei allen untersuchten 

Scaffolds eine breite Kontaktfläche zwischen Scaffold und umgebendem Knochen 

sichtbar. Dies deutet auf eine hervorragende Biokompatibilität sowie sehr gut 

geeignete Oberflächen- und Struktureigenschaften der Scaffolds hin. Andere 

Autoren beobachteten bei der In-Vivo-Untersuchung von CMPC Pasten oder 

Granulaten im Kaninchenmodell ebenfalls eine gute Osseointegration (Wu et al. 

2008b, Wei et al. 2010, Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021). Da die 

Osseointegration in diesen Studien jedoch erstmalig nach Euthanasie der Tiere 

einen Monat bzw. 6 Wochen nach der Implantation beurteilt wurde kann die 

Geschwindigkeit der Integration der Pasten in den umgebenden Knochen mit der 

Osseointegration der Scaffolds der eigenen Studie nur eingeschränkt verglichen 

werden. Es ist jedoch bekannt, dass Poren die Proliferation und Migration von 

mesenchymalen Zellen und Osteoblasten ermöglichen und daher für die 

Knochenbildung notwendig sind (Karageorgiou und Kaplan 2005). 

Knochenersatzmaterialien mit einem interkonnektierenden Porensystem können 

von Blutgefäßen durchdrungen werden, was durch die hohe Sauerstoff- und 

Nährstoffzufuhr die direkte Osteogenese begünstigt (Karageorgiou und Kaplan 

2005, Klenke et al. 2008). Der positive Einfluss insbesondere von Mikroporen auf 

das Anwachsen von Zellen auf der Materialoberfläche sowie auf deren Proliferation 
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und Aktivität konnte bei der In-vitro-Untersuchung von CMPC und MPC Scaffolds 

gezeigt werden (Wei et al. 2010). Im Vergleich zu Zementpasten und Granulaten 

wiesen die in dieser Arbeit untersuchten 3D-pulvergedruckten CMPC Scaffolds 

eine hohe Mikroporosität mit interkonnektierenden Poren und großer Oberfläche 

auf, was sich wahrscheinlich positiv auf die Osseointegration ausgewirkt hat. Es ist 

zudem bekannt, dass durch eine poröse Oberfläche die Verzahnung zwischen dem 

Knochenersatzstoff und umgebenden Knochen verbessert und die mechanische 

Stabilität an dieser bedeutenden Schnittstelle erhöht wird (Karageorgiou und 

Kaplan 2005), was in der vorliegenden Arbeit jedoch nicht untersucht wurde. 

In beiden im Rahmen der vorliegenden Arbeit durchgeführten Studien konnte bei 

der In-vivo-µCT-Untersuchung bei allen Materialien in der hohlzylindrischen ROI 

in der direkten Scaffoldumgebung eine bzw. zwei Wochen nach der 

Scaffoldimplantation ein starker (Kurzzeitstudie) bzw. signifikanter 

(Langzeitstudie) Anstieg des Knochenvolumens (BV) beobachtet werden, auf den 

stets ein Abfall des BV und eine Annäherung an das Volumen physiologischer 

Spongiosa folgte. Dies lässt auf osteokonduktive und möglicherweise 

osteoinduktive Eigenschaften der Materialien schließen. Eine osteokonduktive 

Wirkung sowie die Stimulation der Knochenbildung und -regeneration durch CPCs, 

MPCs und CMPCs wurde auch von anderen Autoren beschrieben (Wu et al. 2008b, 

Wei et al. 2010, Samavedi et al. 2013, Kim et al. 2016, Nabiyouni et al. 2018, 

Bohner et al. 2020, Fuchs et al. 2021, Kaiser et al. 2022). Die Freisetzung von Ionen 

aus einem degradierenden Implantat hat mitunter einen starken Einfluss auf die 

Knochenneubildung um das Implantat (Ostrowski et al. 2016). Ein lokaler Anstieg 

an freien Ca2+- und PO4
3- -Ionen auf ein supra-physiologisches Niveau wirkt sich 

positiv auf die Differenzierung und Proliferation von Osteoblasten sowie die 

anschließende Knochenneubildung aus (Chai et al. 2012). Es ist daher möglich, 

dass in dieser Arbeit die Freisetzung von Ca2+- und PO4
3--Ionen während der 

Scaffolddegradation bereits kurz nach der Implantation zu einem lokalen Anstieg 

der Ionenkonzentration in der Scaffoldumgebung führte, was potentiell die 

Knochenbildung stimulierte. Die Korrelation zwischen höherem Ca2+-Gehalt und 

höherem BV in der Umgebung der TCP Scaffolds im Vergleich zu den CMPC 

Scaffolds über die Dauer der beiden Studien dieser Arbeit unterstützt diese 

Vermutung. Auch eine hohe Mg2+-Konzentration fördert die Proliferation und 

Differenzierung von Osteoblasten und steigert deren Aktivität (Wu et al. 2015, He 
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et al. 2016), was in mehreren Studien vermutlich zu einem verstärkten 

Knochenwachstum in der Implantatumgebung führte (Ostrowski et al. 2016, Kanter 

et al. 2018) und möglicherweise in der vorliegenden Arbeit für das größere 

Knochenvolumen in der Umgebung der CMPCs ebenfalls von Bedeutung gewesen 

sein könnte. Da allerdings auch angenommen wird, dass bereits ein Trauma des 

Knochengewebes, z. B. bei der Frakturheilung oder dem Einsetzen eines 

Implantates, eine osteoinduktive Wirkung hat (Albrektsson und Johansson 2001), 

ist es ebenfalls möglich, dass in dieser Arbeit bereits das Trauma der Bohrung bei 

allen Materialien zur Osteoinduktion und Erhöhung des BV in der Defektumgebung 

führte. Weil jedoch keine vergleichende Leerbohrung durchgeführt wurde, konnte 

der BV-Anstieg im Rahmen dieser Arbeit nicht abschließend erklärt werden. Eine 

osteokonduktive und sogar geringgradig osteoinduktive Wirkung der untersuchten 

Materialien ist dennoch anzunehmen, da das BV in der direkten Scaffoldumgebung 

der CMPCs sowie von TCP stets geringgradig höher war bzw. im oberen 

Referenzbereich von physiologischem Knochen an dieser Lokalisation lag. 

Über die Untersuchungszeit der beiden Studien der vorliegenden Arbeit wurden 

deutliche Veränderungen der trabekulären Strukturparameter beobachtet. In der 

Kurzzeitstudie nahm über die Studiendauer von 6 Wochen in der direkten 

Scaffoldumgebung die Tb.Th bei allen Materialien zu, die Tb.N war bei Mg225 

und TCP nach 6 Wochen höher, bei Mg225d niedriger als direkt nach der 

Operation. In der Langzeitstudie kam es über die Studiendauer von 24 Wochen zu 

einer Abnahme der Tb.N sowie einer Zunahme der Tb.Th und der Tb.Sp, welche 

sowohl bei allen Materialien im In-vivo-µCT in der direkten Scaffoldumgebung als 

auch bei den CMPCs im µCT 80 innerhalb des ursprünglichen Scaffoldvolumens 

festgestellt wurde. Diese Veränderungen der trabekulären Stukturparameter 

(Anstieg der Tb.Th und Tb.Sp, Abnahme der Tb.N) wurden von Kanter et al. (2018) 

bei der Untersuchung von Struvit-Zementen ebenfalls beobachtet und zeigen, dass 

sich der neugebildete Knochen kontinuierlich umgebaut hat, gereift ist und sich an 

die physiologische Situation angepasst hat. Während in der eigenen Arbeit 

signifikante Veränderungen der Tb.N, Tb.Th und Tb.Sp innerhalb der Defekte der 

CMPCs vorwiegend zwischen Woche 6 und 12 beobachtet wurden und der 

neugebildete Knochen innerhalb der Mg225p Scaffolds bereits nach 24 Wochen 

nahezu die gleichen Struktureigenschaften wie physiologischer Knochen an dieser 

Lokalisation aufwies, wurden diese knöchernen Umbauprozesse von Kanter et al. 
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(2018) im Schafmodell beim Vergleich von Monat 4 mit Monat 10 nach der 

Implantation festgestellt. Die zeitlich verschobene Beobachtung der osseären 

Reifung und Adaption ist gemäß der Literatur auf die höhere Geschwindigkeit des 

Knochenumbaus bei Kaninchen als bei größeren Tieren zurückzuführen (Stübinger 

und Dard 2013). Kleine Wiederkäuer hingegen sind in Körpergewicht, 

Knochengröße und Knochenheilungspotenzial mit dem Menschen vergleichbar 

(Wancket 2015). Da jedoch von Kanter et al. (2018) die trabekulären 

Strukturparameter in einer hohlzylindrischen ROI zwischen dem verbleibenden 

Zementmaterial und dem Rand des Bohrlochdefekts gemessen wurden, die 

zylindrische ROI in der eigenen Arbeit jedoch den gesamten Scaffolddurchmesser 

umfasste und sich auch die Größe der untersuchten Implantate bzw. 

Knochendefekte unterschied, sind die Veränderungen der trabekulären 

Strukturparameter nicht uneingeschränkt vergleichbar. Gemäß der Literatur ist 

jedoch zur Beurteilung der Eignung der in dieser Arbeit untersuchten Scaffolds für 

den Knochenersatz auch in einem größeren Tiermodell eine Demonstration der 

effektiven Osteoneogenese nötig (Wancket 2015). Bei TCP konnte in der 

Langzeitstudie der vorliegenden Arbeit innerhalb des ursprünglichen 

Scaffoldvolumens keine derartige Veränderung der trabekulären Strukturparameter 

beobachtet werden, da die große Menge an verbleibendem Material die 

Knochenreifung wahrscheinlich räumlich einschränkte und daher verzögerte.  

Bei der µCT 80-Untersuchung der isolierten Scaffold-Knochen-Komplexe in der 

Langzeitstudie zeigte sich, dass nach 12 und 24 Wochen Trabekel im Querschnitt 

von Mg225p und TCP stets bis in das Zentrum des Scaffoldradius zogen, während 

dies bei Mg225d signifikant seltener der Fall war. Im Längsschnitt befanden sich 

in Woche 12 und 24 die neugebildeten Trabekel bei Mg225d vorrangig im 

cortexnahen Implantationsbereich, während diese bei Mg225p und TCP signifikant 

(Woche 12) bzw. deutlich (Woche 24) gleichmäßiger verteilt waren. Diese 

Unterschiede können durch die verschiedenen Degradationsgeschwindigkeiten der 

Materialien erklärt werden. Aufgrund der insgesamt rascheren Degradation von 

Mg225d, sowie vor allem aufgrund der knochenmarknah signifikant stärkeren 

Degradation von Mg225d im Vergleich zu Mg225p und TCP, konnte die 

Knochenneubildung der Abbaugeschwindigkeit der Scaffolds nicht folgen, sodass 

kein gleichmäßiges Trabekelnetzwerk ausgebildet werden konnte. Ewald et al. 

(2019) beobachteten, vermutlich ebenfalls aufgrund einer zu schnellen 
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Degradation, bei der In-vivo-Untersuchung von CMPC Pasten bei dem schneller 

degradierenden Material eine Abnahme des Knochen-Implantat-Kontakts beim 

Vergleich von 6 mit 12 Wochen nach der Implantation. Aufgrund der langsameren 

Degradation von Mg225p dienten in der Langzeitstudie der vorliegenden Arbeit die 

Scaffolds dem Knochen länger als Leitschiene und ermöglichten das direkte 

Anwachsen von neugebildeten Trabekeln an die Materialpartikel. Diese Theorie 

wird dadurch unterstützt, dass TCP, von dem zu jedem Zeitpunkt noch eine große 

Menge an Scaffoldmaterial vorhanden war, stets Trabekel bis ins Zentrum des 

Scaffoldradius mit gleichmäßiger Verteilung im Längsschnitt aufwies.  

Trotz der Vorteile der zerstörungsfreien und damit wiederholbaren, 

dreidimensionalen Technik der In-vivo-µCT-Untersuchung weist dieses Verfahren 

zur Beurteilung der Volumendegradation der CMPCs bzw. von TCP Limitationen 

auf. Es ist davon auszugehen, dass in der vorliegenden Arbeit aufgrund der sehr 

ähnlichen Röntgendichte nicht immer eindeutig zwischen in den 

Implantationsbereich eingewachsenem Knochen und verbleibendem 

Scaffoldmaterial unterschieden werden konnte und daher zum Teil 

fälschlicherweise neugebildeter Knochen zum Scaffoldvolumen gerechnet wurde. 

Andere Autoren berichteten ebenfalls von Schwierigkeiten bei der Differenzierung 

von Biomaterialien aus CaP bzw. MgP und umgebendem Knochen bei µCT-

Untersuchungen (Chopra et al. 2009, Huber et al. 2009, Kasuya et al. 2012, Kanter 

2014). Es ist zudem bekannt, dass die Genauigkeit der Messung trabekulärer 

Mikrostrukturparameter im µCT von der Voxelgröße abhängt (Issever et al. 2010, 

Tjong et al. 2012, Ibrahim et al. 2014). Bei der Untersuchung im µCT 100 ließ sich 

in der Kurzzeitstudie aufgrund der kleineren isotropen Voxelgröße (µCT 100: 

8 µm, In-vivo-µCT: 30,3 µm) neugebildeter Knochen besser vom Scaffoldmaterial 

abgrenzen und Trabekel in der Scaffoldumgebung wurden genauer einzeln 

detektiert. Die Messungen im µCT 100 oder µCT 80 können aufgrund des kleinen 

Scanbereichs und der langen Scandauer jedoch lediglich zu einem bestimmten 

Zeitpunkt nach Euthanasie der Tiere an den isolierten Scaffold-Knochen-

Komplexen durchgeführt werden. Zur Verifizierung der Ergebnisse der In-vivo-

µCT-Untersuchung wurden in der Langzeitstudie histomorphometrische 

Untersuchungen durchgeführt. Diese Methode wurde auch von anderen Autoren 

zur Beurteilung der Degradation von CPCs und der Knochenneubildung nach 

Implantation von CPCs oder CMPCs genutzt (Apelt et al. 2004, Theiss et al. 2005, 
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Wu et al. 2008b, Wei et al. 2010). Hierbei konnte der verbleibende Scaffoldanteil 

eindeutig bestimmt werden und es wurde die nahezu vollständige Degradation der 

CMPC Scaffolds nach 24 Wochen nachgewiesen. Eine histomorphometrische 

Untersuchung ist jedoch ebenfalls nur einmalig nach Euthanasie der Tiere möglich 

und erlaubt lediglich eine Beurteilung im zweidimensionalen Raum, weshalb die 

In-vivo-µCT-Untersuchung dennoch unverzichtbar ist für die dreidimensionale 

Beurteilung der Degradation und Osseointegration der Scaffolds im Zeitverlauf. 

Da alle Biomaterialien nach der In-vivo-Implantation Zell- und Gewebereaktionen 

auslösen, welche Entzündungs-, Wundheilungs- und Fremdkörperreaktionen 

umfassen, ist zur Beurteilung ihrer Biokompatibilität eine histologische 

Untersuchung unerlässlich (Sheikh et al. 2015a). Nach Euthanasie der Tiere zu den 

festgelegten Zeitpunkten wurden die Scaffold-Knochen-Komplexe zur 

histologischen Beurteilung aufbereitet. Die histologischen Schliffe wurden mit der 

Trenn-Dünnschliff-Technik nach Donath hergestellt, da dieses Verfahren die 

Beurteilung von unentkalkten Knochenproben ermöglicht (Donath und Breuner 

1982). Wie auch in verschiedenen anderen Studien zu CPCs (Apelt et al. 2004, 

Theiss et al. 2005, von Doernberg et al. 2006) wurde in der vorliegenden Arbeit die 

Toluidinblaufärbung angewandt. Diese Färbung ermöglicht eine Unterscheidung 

zwischen unmineralisiertem und mineralisiertem Knochen und wird häufig für 

histomorphometrische Messungen verwendet (Ma et al. 2020). In beiden Studien 

dieser Arbeit wurde, wie auch von anderen Autoren für CMPC Pasten beschrieben 

(Wu et al. 2008b, Wei et al. 2010, Ewald et al. 2019), bei allen Materialien eine 

kontinuierlich zunehmende, zentripetal gerichtete Scaffolddegradation beobachtet, 

deren Geschwindigkeit und Umfang sich zwischen den Materialien deutlich 

unterschied. Von den CMPCs war in der Langzeitstudie zu jedem 

Untersuchungszeitpunkt signifikant weniger Material vorhanden als von TCP. 

Diese waren nach 24 Wochen fast vollständig degradiert, während zum 

Studienende von TCP noch zahlreiche Materialpartikel vorhanden waren. Der 

Abbau von Biomaterialien auf CPC-Basis erfolgt durch passive chemisch-

physikalische Degradation sowie durch aktive zellvermittelte Resorption, wobei 

Makrophagen und FBGCs hauptsächlich am Resorptionsprozess schnell 

resorbierbare Zemente wie Bruschit beteiligt sind, während langsam resorbierbare 

Zementen wie Apatit vorrangig von Osteoklasten abgebaut werden (Apelt et al. 

2004, Theiss et al. 2005, Dorozhkin 2008, Dorozhkin 2013a). Für die In-vivo-
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Biodegradation von CMPCs werden ebenfalls ein chemisch-physikalischer sowie 

zellulärer Abbau angenommen, wobei die passive Auflösung in der frühen 

Implantationszeit bereits zu einer Veränderung der Mikrostruktur und 

Oberflächenvergrößerung führt und die zellvermittelte Resorption erleichtert (Wu 

et al. 2008b, Wei et al. 2010). Auch für die in der vorliegenden Arbeit untersuchten 

CMPC Scaffolds wird dieser zweistufige Abbaumechanismus angenommen. Für 

MPCs wurde in der Literatur eine Auflösung in Magnesium- und Phosphat-Ionen 

beschrieben (Klammert et al. 2011, Kim et al. 2016). Während bei In-vitro-Studien 

keine oder nur eine geringe Beteiligung von Osteoklasten am Materialabbau 

festgestellt wurde (Großardt et al. 2010, Gefel et al. 2022), konnten in 

verschiedenen In-vivo-Studien am Implantationsort von MPCs Osteoklasten 

beobachtet werden (Zeng et al. 2012a, Kim et al. 2016, Kanter et al. 2018, Kaiser 

et al. 2022), sodass eine aktive zelluläre Resorption ebenfalls denkbar ist. In der 

Langzeitstudie dieser Arbeit wurden im Implantationsbereich aller Materialien 

zahlreiche Makrophagen sowie am Rand der Scaffoldpartikel mehrkernige Zellen 

beobachtet. Es wird angenommen, dass Makrophagen maßgeblich am Abbau der 

CMPCs beteiligt waren, da ihre Menge mit der noch verbleibendem Menge an 

Scaffoldmaterial korrelierte und über den Studienverlauf bei fortschreitender 

Scaffolddegradation stark abnahm. Da FBGCs bei den CMPCs vor allem zu den 

frühen Untersuchungszeitpunkten der Langzeitstudie auftraten, ist ihre Beteiligung 

an der zellvermittelten Resorption ebenfalls zu vermuten. Diese Annahme wird 

dadurch unterstützt, dass FBGCs in Woche 6 und 12 bei Mg225p signifikant 

häufiger auftraten als bei Mg225d, was mit der bei Mg225p zu diesen Zeitpunkten 

noch größeren Menge an Scaffoldmaterial einherging. Es wird zudem vermutet, 

dass auch Osteoklasten am Materialabbau der MPC Phasen beteiligt waren, da bei 

den CMPCs in Woche 6 etwas, in Woche 12 signifikant mehr Osteoklasten 

beobachtet wurden als bei TCP. Da Osteoklasten jedoch auch wesentlich am 

physiologischen Knochenumbau beteiligt sind (Hadjidakis und Androulakis 2006), 

der bei den CMPCs deutlich stärker ausgeprägt war als bei TCP, könnte ihr 

vermehrtes Auftreten auch darauf zurückzuführen sein. Bei TCP waren zu jedem 

Untersuchungszeitpunkt der Langzeitstudie zahlreiche Makrophagen und einige 

FBGCs vorhanden, deren Anzahl sich in Woche 24 signifikant von den CMPCs 

unterschied, sodass angenommen wird, dass diese Zelltypen wesentlich am 

Materialabbau von TCP beteiligt waren. Da es sich bei TCP um ein vollständig, 

allerdings langsamer resorbierbares Material handelt (Moore et al. 2001, Kolk et al. 
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2012, Bohner et al. 2020), war die Degradation von TCP zum Studienende noch 

nicht abgeschlossen. Es ist möglich, dass der zelluläre Abbau jedoch dadurch 

gehemmt wurde, dass ein sehr großer Anteil der zahlreichen TCP-Fragmente nach 

24 Wochen in neugebildete Knochentrabekel eingelagert und daher vorerst nicht 

für den weiteren Abbau zugänglich war, wie dies in der Literatur für Granulate aus 

α- und β-TCP ebenfalls beschrieben wurde (Wiltfang et al. 2002). Die Umsatzrate 

des neugebildeten Knochens steuert daher die sukzessive Materialfreilegung und 

Degradation der in die Trabekel integrierten Partikel (Wiltfang et al. 2002).  

Wie auch von anderen Autoren für CMPCs beschrieben (Wu et al. 2008b, Wei et 

al. 2010, Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021) konnte in beiden Studien der 

vorliegenden Arbeit histologisch bei allen Scaffolds eine kontinuierlich 

zunehmende Osseointegration sowie der Ersatz des Scaffoldmaterials durch 

neugebildeten trabekulären Knochen beobachtet werden. Dies spricht für eine 

hervorragende Biokompatibilität und Osteokonduktivität der untersuchten 

Materialien. Wie für die physiologische Knochenreifung beschrieben (Raina 1972, 

Hadjidakis und Androulakis 2006, Katsimbri 2017) nahm mit zunehmender 

Untersuchungsdauer der Langzeitstudie im Implantationsbereich aller Materialien 

die Anzahl der Osteoblasten und die Menge an Osteoid und unreifem Knochen ab, 

während die Menge an reifem, umgebauten Knochen stetig zunahm. Über die 

Untersuchungszeit von 24 Wochen hat sich das in den Implantationsbereich der 

CMPCs eingewachsene Weichteilgewebe von blutgefäß- und zellreichem 

Granulationsgewebe zu reifem Knochenmark umgewandelt, wie dieses auch in der 

Literatur beschrieben wird (Travlos 2006, Horowitz et al. 2017, Nombela-Arrieta 

und Manz 2017, Lucas 2021). Bei TCP fand diese Umwandlung signifikant 

langsamer statt. Insbesondere 12 Wochen nach der Implantation wurde im 

Knochenmark innerhalb der Defekte aller Materialien eine große Menge an 

Vorläuferzellen beobachtet. Wie auch Kanter et al. (2018) für das Auftreten eines 

zellreichen Knochenmarks bei MPCs vermuten, wird davon ausgegangen, dass dies 

einen aktiven Zustand darstellt, in dem sich die Zellen organisieren, um in 

zentripetaler Ausrichtung trabekulären Knochen auszubilden. Da TCP nach 12 

Wochen noch signifikant mehr unreifen Knochen und nach 24 Wochen noch 

signifikant mehr Osteoid als die CMPCs aufwies, fand die Knochenreifung bei 

diesem Material deutlich langsamer statt und war wahrscheinlich zum Studienende 

noch nicht abgeschlossen.  
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In der histologischen Untersuchung konnte die Resorptionszone, welche bei den 

CMPCs in der Langzeitstudie bei der In-vivo-µCT-Untersuchung zwischen Woche 

2 und Woche 8 beobachtet wurde, als fibrovaskuläres, makrophagenreiches Stroma 

zwischen einem Materialkern und einwachsenden Knochentrabekeln, die im 

Randbereich der Scaffolds bereits an die zahlreichen Materialpartikel angewachsen 

waren, identifiziert werden. Andere Autoren haben bis zu 2 Monate nach 

Implantation von Bruschit- oder K-Struvit-Zementen ebenfalls eine zellreiche Zone 

oder Inseln fibrovaskulären Gewebes zwischen dem knöchernen Defektrand und 

dem noch vorhandenen Materialkern beobachtet, die zahlreiche Blutgefäße und 

Makrophagen aufwies(en) (Constantz et al. 1998, Frayssinet et al. 2000, Apelt et 

al. 2004, Theiss et al. 2005, Kaiser et al. 2022). Da in der vorliegenden Arbeit eine 

Resorptionszone beim schneller degradierenden Material Mg225d signifikant 

häufiger auftrat als bei Mg225p, ist davon auszugehen, dass ihre Ausprägung mit 

der Abbaugeschwindigkeit des Biomaterials zusammenhängt. Kaiser et al. (2022) 

fanden bei der In-Vivo-Untersuchung von MPC Pasten eine Resorptionszone 

lediglich bei dem signifikant schneller degradierenden Material vor, weshalb sie 

deren Auftreten in einem für die Knochenbildungsrate zu schnellen Materialabbau 

begründet liegen sehen. In der eigenen Arbeit schritt die Volumendegradation von 

Mg225d, teilweise auch von Mg225p, in der frühen Implantationszeit für ein 

direktes Anwachsen der neugebildeten Knochentrabekel häufig zu rasch voran, 

weshalb sich zur Defektüberbrückung eine fibrovaskuläre, makrophagenreiche 

Resorptionszone ausbildete. Da diese Zone im Laufe der Untersuchungszeit von 

Trabekeln, die an die Materialpartikel herangewachsen sind, durchbaut und von 

Knochengewebe ersetzt wurde, ist nicht davon auszugehen, dass ihre Ausprägung 

sich negativ auf die Materialdegradation und -osseointegration ausgewirkt hat, 

sondern die zelluläre Reaktion vielmehr die Scaffolddegradation und 

Knochenregeration unterstützt hat, wie es auch in anderen Studien angenommen 

wurde (Apelt et al. 2004, Kaiser et al. 2022). Die Resorptionszone könnte jedoch 

eine mechanische und strukturelle Schwachstelle an der kritischen Schnittstelle 

zwischen Scaffold und umgebendem Gewebe darstellen.  

In der Langzeitstudie wurde mit REM- und EDX-Analysen die Oberflächenstruktur 

histologischer Dünnschnitte der Scaffold-Knochen-Komplexe sowie das Auftreten 

von Magnesium-Ionen innerhalb des Implantationsbereichs beurteilt. Andere 

Autoren nutzten zur Beurteilung der Materialdegradation ebenfalls die EDX-
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Analyse. Kanter et al. (2018) und Kaiser et al. (2022) untersuchten den Ionengehalt 

(Mg, Ca und P) des neugebildeten Knochens nach Implantation von MPC Pasten 

und Fuchs et al. (2021) stellten anhand des Nachweises von Mg, Ca und P eine im 

Zeitverlauf zunehmende Degradation von CMPC Granulaten sowie deren Ersatz 

durch Knochengewebe fest. Aufgrund der limitierten Geräteeigenschaften in Bezug 

auf die kleinstmögliche Vergrößerung konnte in der vorliegenden Arbeit der 

Implantationsbereich nur punktuell untersucht werden, weshalb nur begrenzt 

quantitative Aussagen zur Materialdegradation getroffen werden konnten. Durch 

den eindeutigen Nachweis kleinster Scaffoldpartikel bis Woche 24 mit 

hervorragender Osseointegration und Osteoneogenese im ursprünglichen 

Implantationsbereich wurden die Ergebnisse der histologischen Untersuchung mit 

der REM- und EDX-Analyse bestätigt. 

Zur Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften von Knochenersatzstoffen 

wird häufig ihre Druckfestigkeit bestimmt. Die Druckfestigkeit der in der 

vorliegenden Arbeit untersuchten Scaffolds wurde vor der Implantation gemessen 

und nahm wie folgt zu: Mg225 < TCP < Mg225d (Kurzzeitstudie),  

TCP < Mg225d < Mg225p (Langzeitstudie). Eine In-vivo-Beurteilung der 

mechanischen Eigenschaften der Scaffolds war im Rahmen dieser Arbeit nicht 

möglich. Es ist jedoch davon auszugehen, dass sich die Druckfestigkeit der 

Scaffolds nach der Implantation zunächst verringert hat, da sich die Porosität und 

Porengröße durch die Degradation vergrößert haben. Es ist bekannt, dass diese 

Prozesse die strukturelle Gerüstintegrität beeinträchtigen und die mechanischen 

Eigenschaften verringern, da die Porosität/Porengröße und die Druckfestigkeit 

negativ korrelieren (Karageorgiou und Kaplan 2005, Vorndran et al. 2011a, Zhang 

et al. 2014, Wang et al. 2019). Orr et al. (2001) konnten jedoch bei der 

Untersuchung von HA im Kaninchenmodell beim Vergleich von Woche 6 mit 

Woche 26 nach der Implantation einen signifikanten Anstieg der Druckfestigkeit 

des Defekts beobachten, was sie auf den Anstieg der Knochendichte innerhalb des 

Defekts zurückführten. Es ist daher anzunehmen, dass sich auch in der vorliegenden 

Arbeit die Druckfestigkeit der Scaffolds bzw. Defekte durch die einwachsenden 

Knochentrabekel über die Untersuchungszeit stark erhöht hat. Zur Bestätigung 

dieser Vermutung sind jedoch weitere Untersuchungen nötig. 

Für die in dieser Arbeit untersuchten 3D-pulvergedruckten CMPC Scaffolds wurde 

das keramische Zementpulver Ca0,75Mg2,25(PO4)2 als Ausgangsmaterial gewählt, da 
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Pulver mit diesem Ca2+- und Mg2+-Gehalt in vorherigen In-vitro-Studien die besten 

mechanischen Eigenschaften sowie die beste Zellproliferation aufwiesen 

(Vorndran et al. 2011a). Auch in In-vivo-Studien anderer Autoren wiesen 

Zementpasten oder Granulate aus diesem Ausgangsmaterial eine gute 

Biokompatibilität und Osseointegration sowie eine kontinuierliche Degradation mit 

Ersatz durch neugebildeten Knochen auf (Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021). In 

diesen Studien wurden zudem CMPCs aus dem keramischen Zementpulver 

Ca0,25Mg2,75(PO4)2 untersucht, die auch gute Eigenschaften als Knochenersatzstoff 

aufwiesen und im Vergleich zu Ca0,75Mg2,25(PO4)2 schneller (Zementpaste) bzw. 

langsamer (Granulat) degradierten. Da ein niedriger Ca2+-Gehalt zu geringeren 

mechanischen Druckfestigkeiten führt, ein hoher Mg2+-Gehalt die Löslichkeit und 

damit die Degradationsgeschwindigkeit von CMPCs steigert (Wu et al. 2008b, 

Vorndran et al. 2011a, Ewald et al. 2019) und zudem bekannt ist, dass bei höherem 

Ca2+-Gehalt in vitro eine höhere Gesamtresorption (aktive und passive Resorption) 

erfolgt (Blum et al. 2017), wäre die In-vivo-Untersuchung von 3D-

pulvergedruckten CMPC Scaffolds mit einem anderen Ca2+- und Mg2+-Gehalt in 

zukünftigen Arbeiten denkbar. Die Veränderung der Scaffoldproduktion stellt eine 

weitere Möglichkeit zur Verbesserung ihrer Eigenschaften dar. Durch Ausbildung 

der Binderphase Struvit aufgrund der Nachbehandlung mit DAHP wiesen die 

Mg225d Scaffolds dieser Arbeit eine höhere Druckfestigkeit sowie geringere 

Porosität und Porengröße auf und degradierten in vivo langsamer als die 

unbehandelten Mg225 Scaffolds. Gelli et al. (2019) konnten feststellen, dass bei 

höherer DAHP-Konzentration der Ma.-% Anteil von Struvit und die 

Druckfestigkeit von MPC Pasten steigen, während die Porosität sinkt. In der 

vorliegenden Arbeit wurde zur Nachbehandlung der Mg225d Scaffolds jedoch 

bereits die höchstmögliche DAHP-Konzentration (3,5 M) gewählt. Eine höhere 

Umsatzrate der Zementrohmaterialien zu Struvit könnte allerdings erreicht werden, 

indem das gesinterte CMPC Rohpulver vor dem 3D-Pulverdruck mit 

Magnesiumoxid (MgO)-Pulver vermischt wird. Diese Pulvermischung wird 

anschließend anstatt mit dem in der vorliegenden Arbeit verwendeten Bindermittel 

Hydroxypropylmethylzellulose (HPMC) mit reaktiver DAHP-Lösung als flüssiger 

Phase gedruckt, wie es für MPCs von Vorndran (2011) beschrieben wurde. Da 

MgO als Abbindebeschleuniger wirkt und während des Drucks mit DAHP bereits 

zu Struvit umgesetzt wird (Vorndran 2011), könnte durch den 3D-Pulverdruck mit 

reaktiver Lösung analog zu den Ergebnissen von Vorndran (2011) möglichweise 
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eine höhere Druckfestigkeit, geringere Porosität und langsamere In-Vivo-

Degradation der Scaffolds erreicht werden, was Gegenstand nachfolgender 

Arbeiten sein könnte. Während mit DAHP nachbehandelte CMPCs auch von 

anderen Autoren in vivo untersucht wurden (Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021) 

ist keine zugängliche Literatur zu mit PA nachbehandelten CMPCs verfügbar.  

Die Untersuchung von MPC Scaffolds zeigte, dass mit PA nachbehandelte 

Scaffolds durch Ausbildung der Binderphase Newberyit eine im Vergleich zu nicht 

nachbehandelten Scaffolds etwas niedrigere Porosität und Porengröße aufwiesen 

(Gefel et al. 2022). In Untersuchungen zur Herstellung von CMPCs, welche der 

vorliegenden Arbeit vorausgingen, stellte sich heraus, dass durch Erhöhung der 

Anzahl der Infiltration in PA der Newberyit-Anteil der Scaffolds auf bis zu  

70 Ma.-% gesteigert werden kann. Da Newberyit eine höhere Löslichkeit aufweist 

als das Rohmaterial Farringtonit (Ostrowski et al. 2016), die In-vivo-Degradation 

aber auch stark vom Ma.-% Anteil der Binderphase, der Porosität  

und der Porengröße abhängt (Gefel et al. 2022), könnte der Einfluss des Newberyit-

Gehaltes auf das In-vivo-Verhalten von CMPCs ebenfalls Gegenstand  

zukünftiger Arbeiten sein.
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V. ZUSAMMENFASSUNG 

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, in zwei aufeinander aufbauenden Studien 

die Biokompatibilität, Osseointegration und das In-vivo-Degradationsverhalten von 

3D-pulvergedruckten CMPC Scaffolds ohne Nachbehandlung sowie mit 

unterschiedlichen Nachbehandlungen (DAHP, PA) vergleichend zu untersuchen. 

Es sollte ermittelt werden, durch welche Nachbehandlung sich Knochenersatzstoffe 

mit geeigneteren chemischen und physikalischen Eigenschaften herstellen lassen, 

die eine möglichst gut auf die Geschwindigkeit der Osteoneogenese abgestimmte 

Degradationsgeschwindigkeit aufweisen, zu einem Restitutio ad integrum des 

Knochengewebes führen und für weitere Untersuchungen im gewichtstragenden 

Knochen geeignet sind. Mittels des 3D-Pulverdrucks wurden aus dem keramischen 

Zementpulver Ca0,75Mg2,25(PO4)2 zylindrische Scaffolds (Länge: 5 mm, Ø: 4 mm) 

hergestellt, die beidseitig in den nicht-gewichtstragenden, spongiösen Teil des 

Condylus lateralis ossis femoris von Kaninchen (Kurzzeitstudie: n = 4, 

Langzeitstudie: n = 36) implantiert wurden. 3D-pulvergedruckte Scaffolds des 

etablierten Knochenersatzstoffes TCP gleicher Abmessung dienten in beiden 

Studien als Referenzmaterial. Die Kaninchen wurden in verschiedene Zeitgruppen 

eingeteilt (Kurzzeitstudie: 1 und 6 Wochen, Langzeitstudie: 6, 12 und 24 Wochen). 

Während der jeweiligen Studiendauer wurden regelmäßige klinische, radiologische 

und In-vivo-µCT-Untersuchungen der Tiere durchgeführt. Nach Euthanasie zu den 

festgelegten Zeitpunkten wurden die Scaffold-Knochen-Komplexe entnommen und 

weiteren Untersuchungen unterzogen. Während in der Kurzzeitstudie höher 

auflösende µCT 100 Scans sowie histologische Untersuchungen durchgeführt 

wurden, erfolgte in der Langzeitstudie die Untersuchung mittels eines höher 

auflösenden µCT 80, Histologie, Histomorphometrie sowie mittels REM und EDX. 

Alle im Rahmen der beiden Studien der vorliegenden Arbeit untersuchten 

Materialien (Mg225, Mg225d, Mg225p, TCP) zeigten eine hervorragende klinische 

Verträglichkeit, exzellente Biokompatibilität und Osseointegration sowie effektive 

Osteoneogenese. In der Kurzzeitstudie zeigte sich, dass Mg225 (ohne 

Nachbehandlung) im Vergleich zu Mg225d (Mg225 nachbehandelt mit DAHP) 

deutlich schneller degradierte und rasch in einzelne Materialpartikel zerfiel. Die 

höhere Porosität und Porengröße förderten zwar die Osteoneogenese und 

Osseointegration von Mg225, welches aufgrund der geringen Druckfestigkeit und 



V. Zusammenfassung  106 

sehr schnellen In-vivo-Degradation jedoch nicht für gewichtstragende 

Knochendefekte geeignet ist. Da in der Kurzzeitstudie gezeigt werden konnte, dass 

eine Nachbehandlung der Scaffolds durch Ausbildung einer Binderphase die 

Druckfestigkeit erhöht, Porosität und Porengröße verringert und die In-vivo-

Degradation verlangsamt, wurden in der nachfolgenden Langzeitstudie neben 

Mg225d mit Phosphorsäure nachbehandelte Scaffolds (Mg225p) untersucht. 

In der Langzeitstudie zeigten die untersuchten CMPCs Mg225d und Mg225p eine 

im Zeitverlauf kontinuierlich zunehmende, nahezu vollständige Degradation mit 

gleichzeitigem Ersatz der Scaffolds durch neugebildete Knochentrabekel, welche 

über die Untersuchungszeit zu reifem, spongiösem Knochen umgebaut wurden. 

TCP degradierte signifikant langsamer als die CMPCs und zeigte eine signifikant 

langsamere Reifung des einwachsenden Knochen- und Weichteilgewebes. Es 

stellte sich heraus, dass Mg225d, welches eine signifikant schnellere Degradation 

als Mg225p aufwies, für die Ausbildung eines gleichmäßigen Trabekelnetzwerks 

innerhalb des gesamten Defektes jedoch zu schnell und zu ungleichmäßig 

degradiert, da sich die Trabekel bei Mg225d meist vorrangig im cortexnahen 

Implantationsbereich befanden. Die fibrovaskuläre, zellreiche Resorptionszone, die 

in der frühen Implantationszeit vermutlich infolge der raschen Degradation bei 

Mg225d signifikant häufiger auftrat als bei Mg225p, stellt möglicherweise eine 

zusätzliche mechanische Schwachstelle dar. Aufgrund dessen, sowie der geringen 

Druckfestigkeit von Mg225d vor der Implantation, eignet sich dieses Material 

ebenfalls nicht für den Einsatz in gewichtstragendem Knochen. Da Mg225 und 

Mg225d dennoch einen positiven Einfluss auf die Osteoneogenese haben, ist die 

Verwendung dieser Materialien als Knochenersatzstoff für unbelasteten spongiösen 

Knochen, beispielweise für einen Sinuslift, denkbar. Das mit PA nachbehandelte 

Mg225p hingegen wies eine für die Knochenneubildung sehr gut geeignete 

Degradationsgeschwindigkeit sowie im gesamten Scaffoldvolumen hervorragende 

Osteoneogenese auf. Der im Implantationsbereich neugebildete Knochen wies nach 

24 Wochen nahezu die gleichen Struktureigenschaften wie physiologischer 

Knochen an dieser Stelle auf. Aufgrund dessen, sowie der höheren Druckfestigkeit 

vor der Implantation, weist das 3D-pulvergedruckte Mg225p vielversprechende 

Eigenschaften als resorbierbarer Knochenersatzstoff auf, der zusammen mit einer 

stabilisierenden Osteosynthese während der frühen Implantationszeit im Rahmen 

nachfolgender Arbeiten im gewichtstragendem Knochen untersucht werden sollte.
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VI. SUMMARY 

The aim of this thesis was to comparatively examine the biocompatibility, 

osseointegration and in-vivo degradation behavior of 3D powder-printed CMPC 

scaffolds without post-treatment as well as with different post-treatments  

(DAHP, PA) in two consecutive studies. The present thesis investigated by which 

post-treatment bone substitutes with more suitable chemical and physical properties 

can be produced that show a rate of degradation as well aligned as possible to the 

rate of osteoneogenesis, leading to a restitutio ad integrum of the bone tissue and 

being suitable for further investigation in weight-bearing bone. Using 3D powder 

printing, cylindrical scaffolds (length: 5 mm, Ø: 4 mm) were fabricated from the 

ceramic cement powder Ca0.75Mg2.25(PO4)2 and implanted bilaterally in the non-

weight-bearing cancellous part of the lateral femoral condyle of rabbits (short-term 

study: n = 4, long-term study: n = 36). 3D powder-printed scaffolds of the 

established bone substitute TCP with the same dimension served as reference 

material in both studies. The rabbits were divided into different time groups (short-

term study: 1 and 6 weeks, long-term study: 6, 12 and 24 weeks). Regular clinical, 

radiological, and in-vivo µCT examinations of the animals were performed during 

the respective study periods. After euthanasia at the designated time points, the 

scaffold-bone-complexes were extracted and subjected to further examinations. 

While higher resolution µCT 100 scans as well as histological examinations were 

performed in the short-term study, the examination in the long-term study was 

conducted by means of a higher resolution µCT 80, histology, histomorphometry 

as well as by SEM and EDX analysis. 

All materials investigated in the two studies of the present thesis (Mg225, Mg225d, 

Mg225p, TCP) showed an excellent clinical tolerability, biocompatibility, and 

osseointegration, as well as an effective osteoneogenesis. The short-term study 

revealed that Mg225 (without post-treatment) degraded markedly faster than 

Mg225d (Mg225 post-treated with DAHP) and disintegrated rapidly into individual 

material particles. Although the higher porosity and larger pore size compared to 

Mg225d promoted the osteoneogenesis and osseointegration of Mg225, this 

material is not suitable for weight-bearing bone defects due to its low compressive 

strength and very rapid in-vivo degradation. As it could be shown in the short-term 

study that a post-treatment of the scaffolds increases compressive strength, 
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decreases porosity and pore size, and slows down the in-vivo degradation by 

formation of a binder phase, scaffolds post-treated with phosphoric acid (Mg225p) 

were investigated in addition to Mg225d in the subsequent long-term study. 

In the long-term study, the investigated CMPCs Mg225d and Mg225p showed an 

over time continuously increasing and nearly complete degradation with 

simultaneous replacement of the scaffolds by newly formed bone trabeculae, which 

remodeled into mature cancellous bone over the study period. TCP degraded 

significantly slower than the CMPCs and showed significantly slower maturation 

of the ingrowing bone and soft tissue. However, Mg225d, which showed 

significantly faster degradation than Mg225p, was found to degrade too rapidly and 

too irregularly for a uniform trabecular network to form within the entire defect, as 

the trabeculae with Mg225d were mostly located in the implantation area close to 

the cortex. The fibrovascular cell-rich resorption zone, which occurred significantly 

more frequent with Mg225d than with Mg225p in the early implantation period, 

presumably as a result of the rapid degradation of the Mg225d scaffolds, may 

represent an additional mechanical weakness. Due to this, as well as the low 

compressive strength of Mg225d prior to implantation, this material is also not 

suitable for use in weight-bearing bone. Since Mg225 and Mg225d nevertheless 

have a positive influence on osteoneogenesis, the use of these materials as bone 

substitutes for unloaded cancellous bone, for example for a sinus lift, is conceivable. 

Mg225p post-treated with PA instead exhibited a degradation rate very well suited 

for new bone formation as well as an excellent osteoneogenesis throughout the 

entire scaffold volume. After 24 weeks, the newly formed bone at the implant site 

exhibited almost the same structural properties as physiological bone at this site. 

Based on this, as well as the higher compressive strength prior to implantation,  

3D powder-printed Mg225p shows promising properties as a resorbable bone 

substitute, which should be investigated in weight-bearing bone along with a 

stabilizing osteosynthesis during the early implantation period as part of  

subsequent work.
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