
 

 

 

In-vivo-Untersuchung von 3D-pulvergedruckten Calcium-

Magnesium-Phosphat-basierten Keilen im teilbelasteten 

Tibiadefektmodell am Kaninchen 

 

 

 

 

 

 

 

von 

Elke Hemmerlein 



 

 

Inaugural-Dissertation zur Erlangung der Doktorwürde  

der Tierärztlichen Fakultät  

der Ludwig-Maximilians-Universität München 

 

 

 

 

 

 

In-vivo-Untersuchung von 3D-pulvergedruckten Calcium-

Magnesium-Phosphat-basierten Keilen im teilbelasteten 

Tibiadefektmodell am Kaninchen 

 

 

 

 

 

 

 

von Elke Hemmerlein 

aus Forchheim 

 

München 2025  



 

 

 

  



 

 

Aus dem Zentrum für Klinische Tiermedizin 

der Tierärztlichen Fakultät 

der Ludwig-Maximilians-Universität München 

 

 

 

Lehrstuhl für Chirurgie der Kleintiere 

 

 

 

Arbeit angefertigt unter der Leitung von: 

Univ.-Prof. Dr. Andrea Meyer-Lindenberg 

 

 

 

Mitbetreuung durch: 

Dr. Anja-Christina Waselau 

Franziska Feichtner, Ph.D.



 

 

 

  



 

 

Gedruckt mit Genehmigung der Tierärztlichen Fakultät 

der Ludwig-Maximilians-Universität München 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

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

 

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

 

Korreferenten: Univ.-Prof. Dr. Andreas F. Parzefall 

 Priv.-Doz. Dr. Sven Reese 

 Univ.-Prof. Dr. Bernhard Aigner 

 Univ.-Prof. Heidrun Potschka   

 

 

 

 

 

 

Tag der Promotion: 26. Juli 2025  



 

 

 

 

 

 

 

  



 

 

 

 

 

 

 

 

Meinen Eltern 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

„Es erscheint immer unmöglich, bis es vollbracht ist.“  

Nelson Mandela 



 

  



 

 

Teilergebnisse der Studie dieser Dissertation wurden als Posterbeitrag oder Vortrag 

auf folgenden Fachkongressen präsentiert: 

 

• Annual Meeting of the German Society for Biomaterials (DGBM) 2022 in 

Essen, Germany, 15. – 17. September 2022 

 

Posterbeitrag und Vortrag: 

In vivo degradation and osseointegration of 3D powder-printed CMP-based 

scaffolds in the loaded segmental tibial defect model 

Autoren: Elke Hemmerlein, Elke Vorndran, Franziska Feichtner, Anja-Christina 

Waselau, Andrea Meyer-Lindenberg 

 

 

• Jahreskongress DVO Osteologie 2022 „Osteologie meets Endokrinologie“ 

in Baden-Baden, Germany, 18. – 20. September 2022 

 

Posterbeitrag: 

In-vivo-Untersuchung von 3D-pulvergedruckten CMP-basierten Scaffolds im 

belasteten segmentalen Tibia-Defektmodell 

Autoren: Elke Hemmerlein, Elke Vorndran, Franziska Feichtner, Anja-Christina 

Waselau, Andrea Meyer-Lindenberg 

DOI:10.1055/s-0042-1755904 

 

 



 

 

 

 

 

 



Inhaltsverzeichnis   

INHALTSVERZEICHNIS 

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

II.  LITERATURÜBERSICHT............................................................. 4 

1. Knochen ........................................................................................... 4 

1.1. Knochenarchitektur............................................................................ 4 

1.2. Knochenbildung ................................................................................ 4 

1.3. Knochenumbau .................................................................................. 6 

1.4. Osteotomie ........................................................................................ 7 

1.5. Frakturheilung ................................................................................... 7 

1.6. Critical-size-Defekt............................................................................ 8 

2. Knochenersatzmaterialien ............................................................... 8 

2.1. Eigenschaften .................................................................................... 9 

2.2. Knochenersatzmaterialien auf Calciumphosphat-Basis..................... 10 

2.2.1. Calciumphosphat-Zemente .............................................................. 10 

2.2.2. Magnesiumphosphat-Zemente ......................................................... 12 

2.2.3. Calcium-Magnesiumphosphat-Zemente ........................................... 12 

3. Applikationsformen von Knochenersatzzementen ....................... 14 

3.1. Granulate ......................................................................................... 14 

3.2. Pasten .............................................................................................. 14 

3.3. 3D-pulvergedruckte Scaffolds .......................................................... 16 

4. Untersuchungsmethoden von Knochenersatzmaterialien ............ 17 

4.1. Mikro-Computertomographie .......................................................... 17 

4.2. Histologische Untersuchung ............................................................ 18 

4.3. Histomorphometrie .......................................................................... 19 

4.4. REM- und EDX-Analyse ................................................................. 20 

III. PUBLIKATION ............................................................................. 21 

IV.  DISKUSSION ................................................................................ 47 

V.  ZUSAMMENFASSUNG ............................................................... 60 

VI.  SUMMARY.................................................................................... 62 



Inhaltsverzeichnis   

VII. LITERATURVERZEICHNIS ...................................................... 64 

VIII. DANKSAGUNG ............................................................................ 89 

 



Abkürzungsverzeichnis   

ABKÜRZUNGSVERZEICHNIS 

3D   Dreidimensional 

3DP   3D-Pulverdruck 

µCT Mikro-Computertomographie 

BMU Bone Multicellular Unit 

Ca   Calcium 

CAD   Computer Aided Design 

CaMgP  Calciummagnesiumphosphat 

CaP   Calciumphosphat 

CDHA   Calcium-defizitärer Hydoxylapatit 

CMPC   Calcium-Magnesiumphosphat-Zement 

CMPC225  Ca0,75Mg2,25(PO4)2 nachbehandelt mit Phosphorsäure 

CPC   Calciumphosphat-Zement 

CSD   Critical-size-Defekt 

CT   Computertomographie 

DAHP Diammoniumhydrogenphosphat 

DKHP Dikaliumhydrogenphosphat 

DNaHP Dinatriumhydrogenphosphat 

EDX   Energiedispersive Röntgenspektroskopie 

et al.   et alteri (lat.: und andere) 

HA   Hydroxylapatit 

HPMC   Hydroxypropylmethylcellulose 

KEM   Knochenersatzmaterial 

M   mol/L (Stoffmengenkonzentration) 

Ma.-%   Massenprozent 

MAHP   Monoammoniumhydrogenphosphat 

MCPM  Monocalciumphosphat-Monohydrat 

Mg   Magnesium 

MgO   Magnesiumoxid 

MgP   Magnesiumphosphat 

MMA   Methylmetacrylat 

MPa   Megapascal 

MPC   Magnesiumphosphat-Zement 



Abkürzungsverzeichnis   

 

MPC3 Mg3(PO4)2 nachbehandelt mit 

Diammoniumhydrogenphosphat 

mRUST Modified Radiographic Union Score for Tibial fractures 

PEEK Polyetheretherketon 

P   Phosphor 

PO4
3-   Phosphat 

PA Phosphorsäure 

REM   Rasterelektronenmikroskopie 

RP   Rapid Prototyping 

SFF   Solid Free-Form Fabrication 

SV   Scaffold Volume 

TCP   Tricalciumphosphat 

Vol.-%   Volumenprozent 

 



I. Einleitung     1 

I. EINLEITUNG 

Die Behandlung segmentaler Knochendefekte infolge von angeborenen 

Erkrankungen, Traumata, Infektionen oder Tumorresektionen stellt im klinischen 

Alltag noch immer eine große Herausforderung dar, sodass diese Situation die 

Verwendung von Knochenersatzmaterialien erforderlich macht (Kheirallah und 

Almeshaly 2016, Fernandez de Grado et al. 2018).  

Das ideale Knochenersatzmaterial (KEM) zeichnet sich durch Biokompatibilität 

sowie Osteokonduktion (Leitschieneneffekt für einwachsenden Knochen), 

Osteoinduktion (Stimulation zur Knochenneubildung), Osseointegration (direkter 

Kontakt zwischen Knochengewebe und KEM) und Osteogenese (Knochenbildung 

innerhalb des KEM) aus (Albrektsson und Johansson 2001, LeGeros 2002, 

Kheirallah und Almeshaly 2016). Die optimale Degradationsrate eines KEM 

stimmt mit der Knochenregenerationsrate überein und erfordert daher eine gewisse 

mechanische Stabilität, insbesondere in der frühen Phase der Knochenheilung. 

Idealerweise degradiert das KEM fortschreitend, während es durch neugebildeten 

Knochen ersetzt wird (Freed et al. 1994, Ignatius et al. 2001, Linhart et al. 2004, 

Schröter et al. 2020).   

Als Goldstandard zählen aktuell die autologen (vom selben Individuum stammend) 

Knochentransplantate. Sie sind osteokonduktiv, osteoinduktiv, bioresorbierbar und 

besitzen, u.a. aufgrund enthaltener Wachstumsfaktoren, osteogenes Potenzial (Sen 

und Miclau 2007). Ein Nachteil dieser Transplantate besteht jedoch, neben 

begrenzter Verfügbarkeit, in der Notwendigkeit eines zweiten Operationsbereiches, 

um Knochengewebe (z. B. aus dem Beckenkamm) zu entnehmen. Dies kann mit 

einer Morbidität, wie Schmerzen oder Infektionen an der Entnahmestelle, 

verbunden sein (Lieberman und Friedlaender 2005, LeGeros 2008). Alternativen 

stellen allogene (von der gleichen Spezies stammend) und xenogene (von einer 

anderen Spezies stammend) Transplantate dar. Sie bergen jedoch das Risiko, 

Krankheitserreger zu übertragen oder immunologische Reaktionen hervorzurufen, 

sodass immer häufiger alloplastische, also synthetische KEMs zum Einsatz 

kommen (Fernandez de Grado et al. 2018, Valtanen et al. 2021). Diese Materialien 

haben den Vorteil unbegrenzt verfügbar und lange haltbar zu sein, umgehen 

Komplikationen wie Entnahmemorbidität und Pathogentransfer und können durch 
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Beeinflussung der Zusammensetzung und der morphologischen bzw. 

physikalischen Eigenschaften auf individuelle Bedürfnisse angepasst werden 

(Lieberman und Friedlaender 2005).   

Neben Polymeren und Biogläsern werden häufig auch Keramiken, besonders 

Calciumphosphate (CaP) wie Hydroxylapatit (HA) oder Tricalciumphosphat 

(TCP), als KEMs verwendet (Roddy et al. 2018). Sie ähneln in ihrer 

Zusammensetzung der mineralischen Phase von Knochen und zeichnen sich daher 

durch hervorragende Biokompatibilität, Osseointegration, Osteokonduktivität und 

zum Teil sogar osteoinduktives Potential aus (LeGeros 2008, Eliaz und Metoki 

2017). Calciumphosphat-Zemente (CPCs) werden aufgrund dieser positiven 

Eigenschaften gerne als KEM verwendet, sind aber wegen ihrer geringen 

mechanischen Stabilität hauptsächlich für nicht-lasttragende Defekte geeignet 

(Eliaz und Metoki 2017). Ihre Degradation erfolgt durch zwei Mechanismen: zum 

einen durch die passive Resorption infolge der chemischen Löslichkeit des 

Materials und zum anderen durch die aktive Resorption durch Osteoklasten (Kanter 

et al. 2014, Schröter et al. 2020). Die Degradationsrate eines KEM hängt von 

verschiedenen Faktoren beispielsweise von der chemischen Zusammensetzung und 

der Porosität ab. Einige Materialien auf CaP-Basis, wie HA, haben eine sehr geringe 

in-vivo-Löslichkeit, sodass der Abbau fast ausschließlich durch aktive Resorption 

erfolgt und selbst Jahre nach Implantation noch Reste nachweisbar sind (Marcacci 

et al. 2007).    

Als Alternative zu den CPCs werden immer mehr Magnesiumphosphat-Zemente 

(MPCs) erforscht. Sie sind ebenfalls biokompatibel und osteokonduktiv, haben eine 

höhere in-vivo-Löslichkeit als CPCs, zeichnen sich durch eine hohe initiale 

Festigkeit aus und besitzen zum Teil auch antibakterielle Wirkung (Ostrowski et al. 

2016). Magnesium (Mg) hat einen positiven Einfluss auf den Knochenstoffwechsel. 

Ein Mangel an Magnesium kann zu vermindertem Knochenwachstum, Osteoporose 

und somit zu erhöhter skelettaler Brüchigkeit führen (Rude et al. 2003, Nabiyouni 

et al. 2018, Bavya Devi et al. 2022). Die positive Wirkung von bei der Degradation 

freiwerdenden Mg-Ionen auf das Knochenremodeling konnte bereits in einigen in-

vivo-Studien an Kaninchen und Meerschweinchen an Implantaten unterschiedlicher 

Mg-Legierungen demonstriert werden (Witte et al. 2005, Witte et al. 2007).  

Um die positiven Eigenschaften von CPCs und MPCs zu vereinen, wurden 

Calcium-Magnesiumphosphat-Zemente (CMPCs) entwickelt und bereits in einigen 
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in-vitro- und in-vivo-Studien am Tiermodell untersucht, in denen eine sehr gute 

Biokompatibilität, ein günstiges Degradationsverhalten, eine verbesserte Effizienz 

zur Knochenneubildung und Osteokonduktivität festgestellt wurden (Wu et al. 

2008a, Wu et al. 2008b, Zeng et al. 2012, Fuchs et al. 2021, Schaufler et al. 2022). 

CMPCs wurden bisher in Form von Granulaten, selbsthärtenden Pasten und 

vorgehärteten oder 3D-pulvergedruckten, zylinderförmigen Implantaten verwendet 

(Wu et al. 2008b, Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021, Kowalewicz et al. 2021).  

Ein kostengünstiges und vergleichsweise schnelles Verfahren, um Scaffolds 

herzustellen, bietet das 3D-Pulverdruckverfahren, welches zu den additiven 

Fertigungstechniken zählt. Diese Verfahren beruhen auf dem schichtweisen Aufbau 

computergenerierter Modelle, wobei die Scaffolds mithilfe 

computertomographischer Patientendaten individuell angefertigt werden können. 

Die Vorteile des 3D-Pulverdrucks liegen in der Herstellung passgenauer, 

defektspezifischer Scaffolds unter Einstellung ihrer physikalischen und 

morphologischen Eigenschaften (Klammert et al. 2010, Vorndran et al. 2015).  

Während sich bisherige in-vivo-Studien zu CMPCs auf unbelastete Defekte 

konzentrierten (Wu et al. 2008b, Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021, Kowalewicz 

et al. 2022), erfolgte in der vorliegenden Studie eine Untersuchung unter 

teilbelasteten Bedingungen. MPCs wurden bereits in Form von Pasten in 

teilbelasteten Defektmodellen untersucht (Kanter et al. 2018, Kaiser et al. 2022), 

jedoch wurde bislang noch keine in-vivo-Studie zu 3D-pulvergedruckten MPC-

Scaffolds unter solchen Belastungsbedingungen durchgeführt.  

Daher war es das Ziel der vorliegenden Arbeit, CMPC- bzw. MPC-basierte, 

keilförmige Scaffolds mittels 3D-Pulverdruck anzufertigen und erstmalig in einen 

teilbelasteten Defekt an der Kaninchentibia zu implantieren, um sie auf 

Biokompatibilität, Degradationsverhalten, Stabilität und Osseointegration in vivo 

zu untersuchen. Hierbei erfolgte die Implantation der Keile im Rahmen einer 

aufklappenden Korrekturosteotomie in die proximale Kaninchentibia. 
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II. LITERATURÜBERSICHT 

1. Knochen 

Das komplexe Skelettsystem der Wirbeltiere besteht zum Großteil aus Knochen, 

einem sehr harten Stützgewebe, welches einen wichtigen Teil des passiven 

Bewegungsapparates darstellt und verschiedene Funktionen erfüllt. Die Knochen 

dienen u. a. dem Schutz innerer Organe, erfüllen zellspezifische 

Stoffwechselleistungen und in ihrem Knochenmark findet zudem die Hämatopoese 

statt. Knochengewebe ist in der Lage, sich zeitlebens an Veränderungen, wie 

beispielsweise starke mechanische Belastung, anzupassen und ist daher ein 

dynamisches Gewebe (König und Liebich 2012, Meermann und Gräff 2017). 

1.1. Knochenarchitektur  

Röhrenknochen bestehen aus einem Mittelstück (Diaphyse), welches von einem 

dichten Knochenmantel (Substantia compacta bzw. Kompakta) umgeben ist und 

die mit gelbem Fettmark gefüllte Markhöhle (Cavum medullare) einschließt, den 

zwei Halsstücken (Metaphysen) und den beiden Endstücken (Epiphysen), in denen 

sich ein schwammartiges Gerüst aus Knochenbälkchen und -trabekeln (Substantia 

spongiosa bzw. Spongiosa) befindet und die von der Knochenrinde (Substantia 

corticalis bzw. Kortikalis) überzogen sind (König und Liebich 2012). Zwischen den 

gefäßlosen Trabekeln befindet sich das rote Knochenmark, in dem die 

Hämatopoese stattfindet. Die Knochenzellen werden durch Diffusion aus den 

Knochenmarksgefäßen versorgt.  Der strukturelle Aufbau der Spongiosabälkchen, 

welche sich entlang von Trajektorien (Kraftlinien) anordnen, dient der 

funktionellen Anpassung an Druck- und Zugspannungen. Die Außenfläche der 

Kompakta ist, bis auf die Gelenkflächen, von Knochenhaut (Periost) überzogen. 

Das Knocheninnere ist mit Endost, welches aus osteogenen Zellen besteht, 

überzogen (König und Liebich 2012, Salomon et al. 2015).   

1.2. Knochenbildung 

Man unterscheidet zwei Formen der Ossifikation, die desmale bzw. direkte 

Ossifikation und die chondrale bzw. indirekte Ossifikation. Letztere lässt sich 

wiederum in die perichondrale und enchondrale Ossifikation unterteilen (König und 
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Liebich 2012).  

Bei der desmalen Ossifikation entwickeln sich undifferenzierte Mesenchymzellen 

direkt zu Osteoblasten. Während der Knochenbildung produzieren diese zunächst 

eine unverkalkte Knochenmatrix (Osteoid) und bauen sich selbst in diese ein 

(König und Liebich 2012). Der auf diese Weise gebildete Knochen wird 

Bindegewebsknochen genannt (Salomon et al. 2015). Das Osteoid enthält zum 

Großteil Kollagen Typ I (95%) sowie geringe Anteile an Glykosaminoglykanen, 

Proteoglykanen und Knochenproteinen (König und Liebich 2012). Während der 

Knochenmineralisierung dient das Typ-I-Kollagen als Kristallisationskern für die 

Anlagerung von CaP-Verbindungen und innerhalb von 8 bis 10 Tagen wandelt sich 

das Osteoid in die Knochengrundsubstanz Ossein um. Dabei werden anorganische 

Bestandteile wie Calciumphosphat, Calciumcarbonat, Magnesiumphosphat und 

Calciumfluorid über die Blutgefäße ins Osteoid eingelagert (König und Liebich 

2012). 

Bei der chondralen Ossifikation wird zunächst hyaliner Knorpel gebildet, der als 

Ausgangsmaterial für das Knochenlängenwachstum dient und nach und nach durch 

permanentes Knochengewebe ersetzt wird. Hierbei gebildeter Knochen wird daher 

als Ersatzknochen bezeichnet (König und Liebich 2012). Dieses knorpelig 

vorgebildete Skelett wird Primordialskelett genannt und entsteht wie 

Bindegewebsknochen aus dem Mesenchym. Die enchondrale Ossifikation entsteht 

bei kurzen Stücken von innen heraus und ist durch eine knorpelige 

Wachstumsplatte (Epiphysenfuge) gekennzeichnet (Lüllmann-Rauch 2009), 

wohingegen bei der perichondralen Ossifikation bei langen Röhrenknochen 

zunächst eine diaphysäre Knochenmanschette gebildet wird und die 

Verknöcherung dann Richtung Epiphysen voranschreitet (Salomon et al. 2015).  

Das Ergebnis beider Ossifikationsarten, wie auch bei der Frakturheilung, ist der 

Geflecht- bzw. Faserknochen, welcher bei jeder Knochenneubildung auftritt und 

sich anschließend durch mechanische Beanspruchung zu Lamellenknochen 

umbaut. Während die Kollagenfasern, Blutgefäße und Knochenzellen im 

Geflechtknochen unregelmäßig angeordnet sind, sind sie im Lamellenknochen 

streng parallel oder konzentrisch geschichtet (König und Liebich 2012). Dadurch, 

sowie aufgrund des höheren Mineralisierungsgrades des Lamellenknochens, weist 

der Geflechtknochen eine verminderte mechanische Festigkeit und eine höhere 

Plastizität als der Lamellenknochen auf (Salomon et al. 2015).  
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Die Struktur des Lamellenknochens basiert auf dem Osteon (Havers-System). 

Dieses besteht im Inneren aus dem Havers-Kanal, welcher lockeres Bindegewebe 

enthält und durch den ein zentrales Havers-Gefäß sowie vegetative Nerven 

verlaufen und der von Havers-Lamellen (Speziallamellen) aus Kollagenfasern und 

mineralisierter Knochenmatrix konzentrisch umgeben ist. Die Osteozyten liegen 

zwischen den Lamellen und sind durch radiär in Knochenkanälchen verlaufende 

Zytoplasmafortsätze miteinander verbunden.  Durch querverlaufende Volkmann-

Gefäße stehen die zentralen Havers-Gefäße mit dem Endost und dem Periost in 

Verbindung (König und Liebich 2012).  

1.3. Knochenumbau 

Knochen ist ein dynamisches Gewebe, dass sich im Laufe des Lebens an 

verschiedenen Stellen aufgrund von variierender mechanischer Belastung ständig 

umstrukturiert. Dieser kontinuierliche Umbau wird Remodeling genannt und dient 

als Vorbeugung gegen Ermüdung des Knochengewebes, zur Reparatur von 

Mikroschäden, zur Anpassung an mechanische Beanspruchung sowie zur 

Bereithaltung von schnell verfügbarem Calcium. Beim Remodeling sind 

Osteoklasten- sowie Osteoblasten als bone multicellular unit (BMU) organisiert, 

welches räumlich und zeitlich koordiniert den Umbau durchführt (Lüllmann-Rauch 

2009). Zunächst resorbieren Osteoklasten gezielt alte Knochensubstanz und 

schaffen so Platz für die anschließende Neubildung durch Osteoblasten. 

In der Kompakta frisst eine Osteoklastengruppe einen Bohrkanal in die 

Knochenmatrix, gefolgt von einer Gruppe aus Osteoblasten, welche eine Osteoid-

Lamelle an der Bohrkanalwand ablegen. Darauf folgt die nächste 

Osteoblastengruppe, die die zweite Osteoid-Lamelle produziert und somit die 

ersten Osteoblasten einmauert, welche dadurch zu Osteozyten werden. Dieser 

Vorgang wird fortgesetzt, bis der Kanal bis auf den Havers-Kanal mit fünf bis 20 

Lamellen aufgefüllt ist. Die jüngste Generation an Osteoblasten, welche die 

innerste Lamelle des Osteons produziert, wird nicht eingemauert. Diese Zellen 

fallen stattdessen in einen Ruhezustand und bilden gemeinsam mit Vorläuferzellen 

das Endost. Bei diesem Prozess werden alte Osteone beseitigt, um neue Osteone 

herzustellen, wodurch es zur Bildung von Schaltlamellen (Osteon-Reste) kommt 

(Lüllmann-Rauch 2009).  

In der Spongiosa fressen die Osteoklasten Buchten, sogenannte Howship-Lakunen 
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in die Oberfläche, welche anschließend von Osteoblasten mit neuen Osteoid-

Lamellen aufgefüllt werden (Lüllmann-Rauch 2009).  

1.4. Osteotomie 

Osteotomien sind chirurgische Maßnahmen, bei denen der Knochen in zwei 

Segmente getrennt wird. Mithilfe von Korrekturosteotomien können 

Achsenabweichungen oder Rotationsfehler, die infolge von Traumata oder 

Frakturheilungsstörungen entstanden sind, sowie Gelenkinkongruenzen korrigiert 

oder Knochen verlängert werden (Fossum 2020).  Hierbei werden, abhängig von 

der Indikation, Diaphyse bzw. Metaphyse durchtrennt, neu positioniert und die 

Knochen anschließend mit Implantaten fixiert. Bei Osteoektomien werden 

Knochensegmente entfernt. Diese Eingriffe werden beispielsweise bei Junghunden 

im Wachstum durchgeführt, um bei vorzeitigem Epiphysenfugenschluss ein 

ungestörtes Wachstum paariger Röhrenknochen zu ermöglichen oder 

Gelenkinkongruenzen zu behandeln. Korrektive Osteotomien dienen der 

Wiederherstellung der normalen Funktionalität einer Gliedmaße (Fossum 2020). 

Ein spezifisches Anwendungsbeispiel für Osteotomien ist die chirurgische 

Behandlung der medialen tibiofemoralen Osteoarthritis (Gonarthrose). Hierbei 

wird unter anderem eine aufklappende Keilosteotomie der proximalen Tibia 

(opening wedge high tibial osteotomy) angewendet, um durch Entlastung des 

medialen Kompartments Schmerzen zu lindern oder sogar zu beseitigen (Jackson 

und Waugh 1961, Sarabia-Condes et al. 2007, Brosset et al. 2011). 

1.5. Frakturheilung 

Nach einem Knochenbruch findet ein länger andauernder komplexer 

Reparaturvorgang statt, der entweder als primäre oder sekundäre Frakturheilung 

erfolgen kann (Fossum 2020). Unter der sekundären Frakturheilung wird die 

natürliche Knochenbruchheilung verstanden, bei der ein Frakturkallus gebildet 

wird. Sie verläuft ausgehend vom Endost und Periost in vier Phasen. Zunächst wird 

in der ersten Phase der Entzündung das Frakturhämatom organisiert. Zellen 

wandern ein und bilden Granulationsgewebe. Dieses Bindegewebe differenziert 

sich in der zweiten Phase zum weichen Kallus bzw. Knorpelkallus, der die 

Frakturenden bindegewebig überbrückt. Je instabiler eine Fraktur ist, desto größer 

wird der gebildete Kallus sein. Er differenziert sich weiter zum harten Kallus 

(Faserknorpel bzw. Geflechtknochen), welcher in der dritten Phase der 



II. Literaturübersicht     8 

Mineralisation kalzifiziert und somit die Frakturenden knöchern überbrückt. In der 

vierten Phase findet das Remodeling (Remodellierung) statt. Der Geflechtknochen 

wird hierbei resorbiert und letztendlich zu Lamellenknochen rückgebaut. Diese 

Phase kann Monate bis Jahre andauern (Dietz und Litzke 2003, Salomon et al. 

2015).  

Bei der primären Frakturheilung entsteht kein Kallus. Sie findet nur bei einer 

minimalen Frakturspaltgröße statt oder wenn durch Osteosynthese eine absolute 

mechanische Stabilität hergestellt wurde (Salomon et al. 2015). Hierbei schließt 

sich nach der ersten Phase der Entzündung direkt die Phase der Remodellierung an. 

Im Gegensatz zur sekundären Frakturheilung mit Kallusbildung dauert die primäre 

Knochenheilung meist nur vier bis acht Wochen (Dietz und Litzke 2003). 

1.6. Critical-size-Defekt 

Ein Critical-size-Defekt (CSD) wird beschrieben als ein Defekt, welcher nicht 

spontan innerhalb der Dauer eines Experiments bzw. der Lebensdauer eines Tieres 

(Hollinger und Kleinschmidt 1990, Anderson et al. 1999) ausheilt oder welcher 

ohne medizinische Intervention nicht ausheilen wird (ASTM 2014). Eine weitere 

Definition eines solchen Defekts ist die segmentale Ausdehnung vom zwei- bis 

dreifachen Diaphysendurchmesser bzw. bei nichtsegmentalen Defekten der 

Umfangsverlust von über 50 % des Knochens (Sehmisch 2023). In der Literatur 

besteht nach wie vor Uneinigkeit über die genaue Definition und Größe eines CSD 

(Schemitsch 2017). Solche großen Defekte können beispielsweise durch Traumata 

oder durch die Resektion von Knochen infolge von Infektionen oder Tumoren 

entstehen (Pilia et al. 2013, Kheirallah und Almeshaly 2016). Häufig kommt es 

hierbei zum Einwachsen von fibrösem Gewebe, Faserknorpel oder hyalinem 

Knorpel in den Defekt, was in einer mechanisch instabilen Pseudarthrose resultiert 

(Panteli et al. 2015).  

2. Knochenersatzmaterialien 

Größere Knochendefekte können den Einsatz von Knochenersatzmaterialien 

(KEMs) erforderlich machen (Fossum 2020). Hierbei werden sowohl natürliche 

(Knochentransplantate), als auch synthetische (alloplastische) Materialien 

verwendet (Kheirallah und Almeshaly 2016). Da autologe Knochentransplantate 

aktuell als Goldstandard für die Versorgung von Knochendefekten zählen 
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(Heinemann et al. 2011, Campana et al. 2014, Scaglione et al. 2014), sind die 

Anforderungen an alloplastische KEMs hinsichtlich ihrer biologischen, 

mechanischen und morphologischen Eigenschaften sehr hoch (Kheirallah und 

Almeshaly 2016, Fernandez de Grado et al. 2018). 

2.1. Eigenschaften 

Grundsätzlich sollte ein KEM eine gute Biokompatibilität aufweisen. Das bedeutet, 

dass das Material keine immunogenen oder toxischen Nebenwirkungen hervorruft 

und somit gewebeverträglich ist (Schnürer et al. 2003). 

KEMs sollten für die Regeneration des Knochens vier Eigenschaften erfüllen: 

Osteokonduktion, Osteoinduktion, Osseointegration und Osteogenese (Kheirallah 

und Almeshaly 2016). Die Osteokonduktion ermöglicht das Einwachsen von 

Knochengewebe durch einen Leitschieneneffekt, Osteoinduktion beinhaltet die 

Stimulation von Osteoprogenitorzellen sich zu Osteoblasten zu differenzieren, 

Osseointegration bezeichnet die direkte Verbindung zwischen dem KEM und dem 

umgebenden Knochengewebe und Osteogenese ist die Knochenneubildung 

innerhalb des Knochenersatzmaterials (Kheirallah und Almeshaly 2016).  

Eine weitere wichtige Eigenschaft für ein KEM ist die interkonnektierende 

Porosität. Die Porengröße beträgt in kortikalem Knochen 10 – 100 µm und in 

trabekulärem Knochen 200 – 600 µm (LeGeros 2002, LeGeros 2008). Die Porosität 

von Scaffolds hat großen Einfluss auf die Vaskularisation, die Diffusion von 

Nährstoffen und Zellen und das Einwachsen von Knochengewebe (LeGeros 2008). 

Nur bei gewissen Porengrößen bzw. -volumina kann eine Durchdringung des 

Materials mit neuem Knochengewebe erfolgen. Sind die Poren kleiner, kann neues 

Knochengewebe nur anwachsen (Schnürer et al. 2003). Für eine gute 

Osteokonduktion und optimales Knocheneinwachsverhalten wird eine Porengröße 

zwischen 150 und 500 µm empfohlen (Truumees und Herkowitz 1999, 

Karageorgiou und Kaplan 2005, Julmi et al. 2019).  

KEMs lassen sich in resorbierbare und nicht resorbierbare Materialien unterteilen 

(Claes 1992, Bohner 2010). Resorbierbare KEMs haben den Vorteil, dass die 

Notwendigkeit einer zweiten Operation zur Entfernung des Materials, um 

allergische oder Fremdkörperreaktionen zu vermeiden bzw. zu behandeln, entfällt 

(Claes 1992). Der Nachteil liegt darin, dass die Resorptionsgeschwindigkeit nur 

bedingt von den morphologischen und physikalischen Eigenschaften des Materials 
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beeinflusst werden kann und von verschiedenen individuellen Faktoren abhängt, 

wie beispielsweise dem Alter des Patienten, der Lokalisation und der Belastung. 

Dadurch lässt sie sich nicht genau prognostizieren (Williams 1992, Reindl 2012). 

Im Idealfall gewährleistet ein Knochenersatzstoff, abhängig vom Implantationsort, 

eine gewisse temporäre mechanische Stabilität, während er gleichzeitig durch neu 

aufgebauten Knochen ersetzt wird (Bohner 2010, Schröter et al. 2020).  

2.2. Knochenersatzmaterialien auf Calciumphosphat-Basis 

Die häufige Verwendung CaP-basierter Materialien als Knochenersatz liegt an ihrer 

Ähnlichkeit zur mineralischen Phase von Knochen, da 60-70 % des 

Trockengewichts der Knochenmineralphase aus CaP bestehen (Linhart et al. 2004).  

KEMs aus CaP sind je nach Zusammensetzung biokompatibel, abbaubar, bioaktiv 

und osteokonduktiv (LeGeros 2008). Aufgrund ihrer positiven Eigenschaften 

bezüglich der Knochenregeneration werden sie u. a. in Form von Scaffold-

Beschichtungen (Surmenev et al. 2014, Witting et al. 2020, Schmidt et al. 2022) 

verwendet, um die Oberflächenkompatibilität mit umgebendem Knochen zu 

verbessern, oder sie werden als eigenständige KEMs genutzt (Bohner 2000, 

LeGeros 2002). CaP-basierte Materialien sind jedoch häufig sehr spröde und 

weisen daher eine geringe mechanische Stabilität auf, sodass sie sich nur für 

unbelastete Defekte eignen (Schnürer et al. 2003, Ambard und Mueninghoff 2006).  

Keramiken, welche als KEM verwendet werden, ähneln dem Knochen-Apatit und 

basieren auf den Substanzen Hydroxylapatit (Ca5(PO4)3(OH), HA) und 

Tricalciumphosphat (Ca3(PO4)2, TCP). Pulverförmige Ausgangsstoffe werden 

hierbei durch einen Hochtemperatursinterungsprozess (1000 – 1500 °C) keramisiert 

(Schnürer et al. 2003).  HA-Keramiken, welche aus biologischen Materialien 

gewonnen oder synthetisch hergestellt werden können, werden im Vergleich zu 

TCP in vivo sehr langsam bis gar nicht abgebaut (Bohner 2000, Schnürer et al. 2003, 

Ambard und Mueninghoff 2006). TCP-Keramiken werden sowohl in ihrer 

Hochtemperaturphase α-TCP als auch in der Niedrigtemperaturphase β-TCP 

genutzt (Chow 2001, LeGeros 2001, Johannes et al. 2006). β-TCP ist bei 

Raumtemperatur die stabilere Phase (Dorozhkin und Epple 2002). 

2.2.1. Calciumphosphat-Zemente 

Calciumphosphat-Zemente (CPCs) sind anorganische KEMs und werden häufig 

genutzt, um Defekte aufzufüllen. Die ersten hydraulischen CPCs wurden in den 
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1980er Jahren von Brown und Chow entwickelt (Brown und Chow 1985). Sie 

zählen zu den Niedrigtemperaturcalciumphosphaten, wohingegen CaP-Keramiken 

aufgrund des Sinterprozesses zu den Hochtemperaturcalciumphosphaten gehören 

(Linhart et al. 2004). Es handelt sich bei CaP-Zementen um Zwei- oder 

Dreikomponentensysteme, welche aus Pulverkomponenten und einer wässrigen 

Lösung bestehen. Beim Mischen lösen sich die Calciumphosphate auf und fallen 

als weniger lösliche CaP-Verbindungen aus, wobei sich die CaP-Kristalle 

verzahnen und der Zement hierdurch mechanische Festigkeit erhält (Bohner 2000). 

Somit entstehen applizierbare selbsthärtende Pasten, wobei durch den pH-Wert des 

Reaktionsgemisches, die Verarbeitungs- und Aushärtungstemperatur, sowie die 

Partikelgröße der Ausgangsstoffe die Art des Sedimentationsprodukts bestimmt 

wird (Ferna et al. 1999, Chow 2001, Schnürer et al. 2003). Durch den in der Praxis 

unvollständigen Umsatz der Ausgangsstoffe, besteht das Fällungsprodukt oft aus 

einer Mischung des neu gebildeten Sedimentationsproduktes und den 

Ausgangsstoffen (Schnürer et al. 2003). CPCs können je nach pH-Wert der Paste 

während des Abbindens in Apatit- und Bruschit-Zemente unterteilt werden. 

Oberhalb eines pH-Wertes von 4,2 entstehen nanokristalliner HA oder Calcium-

defizitärer HA (CDHA), wohingegen darunter Bruschit (CaHPO4 · 2 H2O, 

Dicalciumphosphat-Dihydrat, DCPD) gebildet wird (Bohner 2000, Gbureck et al. 

2003, Dorozhkin 2008). Bruschit entsteht durch Vermengen des Zementeduktes β-

TCP mit dem sauren Monocalciumphosphat-Monohydrat (MCPM) oder mit 

Phosphorsäure (H3PO4, PA) (Bohner 2000, Dorozhkin 2008, Bengel 2019). HA ist 

zwar mechanisch stabiler als Bruschit, weist jedoch sehr lange Abbindezeiten auf 

und ist auch in Bezug auf Resorbierbarkeit Bruschit unterlegen, da dieses im 

Gegensatz zu Apatit nicht nur durch Osteoklasten resorbiert wird, sondern auch 

eine physiochemische Löslichkeit aufweist (Tamimi et al. 2012, Sheikh et al. 2015, 

Ostrowski et al. 2016). In vivo wird Bruschit teilweise zu Apatit umgewandelt, was 

sein Resorptionspotenzial verringert. Diese Umwandlung kann durch Zugabe von 

Mg-Salzen reduziert werden (Constantz et al. 1998, Penel et al. 1999, Bohner et al. 

2003, Bohner et al. 2005). CPCs haben eine geringe mechanische Stabilität. Ihre 

Zugfestigkeit  liegt bei 1-10 MPa, ihre Druckfestigkeit bei 10-100 MPa, wodurch 

die Verwendung von CPCs nur zusammen mit Metallimplantaten oder in 

unbelasteten Defekten möglich ist (Bohner 2000).   
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2.2.2. Magnesiumphosphat-Zemente 

Magnesiumphosphate treten in physiologisch oder pathologisch mineralisierten 

Geweben auf, wie zum Beispiel in Speicheldrüsensteinen, Zahnstein (Whitlockit) 

oder in Nieren- oder Blasensteinen (Newberyit und Struvit) (Burstein et al. 1979, 

Miano et al. 2007, Breu und Müller 2022). Im Gegensatz zur in-vivo-Korrosion von 

Mg-Legierungen, bei der Wasserstoffgas und ein alkalisches Milieu entstehen 

können, kommt es beim Abbau von MgP lediglich zu einer Freisetzung von Mg2+- 

und Hydrogenphosphat-Ionen, welche biokompatibel sind (Staiger et al. 2006, 

Walker et al. 2014, Nabiyouni et al. 2018). MgP-Zemente (MPCs) stellen eine 

Alternative zu CPCs dar und werden seit den 1990er Jahren immer mehr erforscht 

(Klammert et al. 2010, Tamimi et al. 2011, Ostrowski et al. 2015, Bavya Devi et al. 

2022). Sie weisen gegenüber CPCs eine höhere initiale Festigkeit (Mestres und 

Ginebra 2011) sowie eine schnellere Degradation aufgrund ihrer höheren in-vivo-

Löslichkeit auf, sind ebenfalls biokompatibel und wirken osteoinduktiv (Bavya 

Devi et al. 2022). Mg2+-Ionen sind in der Lage, die Osteoblastenproliferation zu 

fördern sowie die Osteoklastenbildung zu reduzieren, wodurch das Einwachsen von 

neuem Knochen positiv beeinflusst werden kann (Ostrowski et al. 2015, Wu et al. 

2015). Im Vergleich zu Bruschit-Zementen verhindern Mg2+-Ionen eine 

Rekristallisation in schwerlösliche Mineralphasen wie Apatit (Nabiyouni et al. 

2018, Bavya Devi et al. 2022). Ausgangsstoffe für MPCs sind meist 

Magnesiumoxid (MgO) oder Farringtonit (Mg3(PO4)2) und eine 

Phosphatsalzlösung wie Phosphorsäure (PA), Monoammoniumhydrogenphosphat 

(MAHP), Diammoniumhydrogenphosphat (DAHP), Dinatriumhydrogenphosphat 

(DNaHP) und Dikaliumhydrogenphosphat (DKHP) (Ostrowski et al. 2016). In 

Verbindung mit Ammoniumionen entsteht Struvit (MgNH4PO4 · 6H2O) (Ewald et 

al. 2019), mit Phosphaten bzw. PA wird Newberyit (MgHPO4 · 3H2O) gebildet 

(Klammert et al. 2010). Ähnlich wie CPCs sind MPCs, trotz ihrer hohen initialen 

Festigkeit (bis zu 85 MPa), aufgrund ihrer Sprödigkeit, geringen Zug- und 

Torsionsfestigkeit und ihrer sehr schnellen Degradation nicht für lasttragende 

Knochendefekte geeignet (Ostrowski et al. 2016).  

2.2.3. Calcium-Magnesiumphosphat-Zemente 

Um die Eigenschaften der gut erforschten CPCs mit den verbesserten Eigenschaften 

von MPCs zu vereinen, wurden Calcium-Magnesiumphosphat-Zemente (CMPCs) 

entwickelt (Nabiyouni et al. 2018). Zur Herstellung, die erstmals 1994 beschrieben 
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wurde, können gesinterte, gemahlene Rohpulver aus CPCs und MPCs miteinander 

vermischt werden (Ginebra et al. 1994, Nabiyouni et al. 2018). Um Entmischungen 

aufgrund unterschiedlicher Partikelgrößen oder während des Transportes zu 

vermeiden, wurden Untersuchungen mit einem einheitlichen Ausgangspulver 

(CaMgP) durchgeführt (Vorndran et al. 2011a). Hierbei wurden CaMgP-Pulver mit 

der Formel CaxMg(3-x)(PO4)2 mit 0 < x < 1,5 durch Erhitzen bestimmter 

Ausgangsstoffe synthetisiert und mit DAHP zu einer Paste vermischt. Bei 

niedrigem Ca-Gehalt bestanden die gesinterten Pulver aus Farringtonit (Mg3(PO4)2), 

mit zunehmendem Ca-Anteil wurde zudem Stanfieldit (Ca4Mg5(PO4)6) gebildet. 

Die Abbindeprodukte bestanden überwiegend aus Struvit, mit Anteilen von 

Newberyit (bei hohem Mg-Gehalt) oder Bruschit (bei hohem Ca-Gehalt). Bei 

Kultivierung von osteoblastenähnlichen Zellen auf den hergestellten Materialien 

zeigte Ca0.75Mg2.25(PO4)2 die beste Zellproliferation (Vorndran et al. 2011a). Bisher 

konnte in verschiedenen Studien die Überlegenheit von CMPCs gegenüber reinen 

CPCs oder MPCs dargestellt werden. In einer in-vitro-Studie von Wu et al. (2008a) 

wurden injizierbare Pasten aus CPCs, MPCs sowie CMPCs untersucht. Es wurde 

beobachtet, dass CMPCs eine hohe initiale Druckfestigkeit (47 MPa nach 48 h 

Aushärtung) aufwiesen und langsamer degradierten als reine MPCs, jedoch 

schneller als reine CPCs. Zudem wurde in vitro beobachtet, dass CMPCs im 

Vergleich zu reinen CPCs eine kürzere Abbindezeit und höhere Druckfestigkeiten 

und mit zunehmendem MPC-Anteil eine schnellere Degradationsrate aufwiesen 

(Wu et al. 2008b). In derselben Studie wurde festgestellt, dass CMPCs die 

Zellanhaftung und Proliferation von MG-63-Zellen (osteoblastenähnliche Zellen) 

unterstützten, wobei sie eine signifikant höhere Proliferationsrate als reine CPCs 

und MPCs zeigten. Wu et al. (2008b) untersuchten CMPCs ebenfalls in einer in-

vivo-Studie im unbelasteten Defektmodell am Kaninchen, welche zeigte, dass 

CMPCs biokompatibel sind, verglichen mit reinen CPCs und MPCs eine schnellere 

und gesteigerte Osteogenese induzierten und schnell degradierten. Auch in einer 

weiteren in-vivo-Studie im nichtlasttragenden Bohrlochdefekt konnte 

nachgewiesen werden, dass 3D-pulvergedruckte CMPCs eine hervorragende 

Biokompatibilität zeigten und nach 24 Wochen im Vergleich zu langsam 

degradierendem TCP fast vollständig abgebaut waren und durch neuen Knochen 

ersetzt wurden (Kowalewicz et al. 2022).  
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3. Applikationsformen von Knochenersatzzementen 

3.1. Granulate 

Granulate werden häufig im Rahmen der Knochenaugmentation (Knochenaufbau) 

in der Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie wie z.B. bei einer Sinusbodenelevation 

(Sinuslift) verwendet (Starch-Jensen und Jensen 2017). Sie sind als 

Medizinprodukte im Handel verfügbar und basieren meist auf HA, β-TCP oder 

biphasischen Mischungen aus beiden (Moseke et al. 2012, Fuchs et al. 2021). Die 

Form und Größe der Granulate sind ein wichtiger Faktor. Bei 

Herstellungsmethoden wie dem Mahlen von Zementmonolithen sind die einzelnen 

Granulatpartikel oft scharfkantig. Dies kann entzündungsfördernd und 

gewebereizend wirken und bei Eingriffen wie einer Sinusbodenelevation das Risiko 

einer Perforation der Sinusmembran erhöhen (Moseke et al. 2012, Fuchs et al. 

2021). In verschiedenen Studien wurden Granulate durch Dispersion einer 

hydrophilen Zementpaste in einer hydrophoben Flüssigkeit (z. B. Öl) mittels 

Rühren und Stabilisieren der Dispersion durch Tenside hergestellt, woraus 

kugelförmige Granulate in einer klinisch relevanten Größe zwischen 200 und 1000 

µm entstanden (Moseke et al. 2012, Christel et al. 2014, Fuchs et al. 2021). Der 

Vorteil besteht in der verbesserten Injektionsfähigkeit und einer beschleunigten 

Heilung im Körper (Misiek et al. 1984, Oliveira et al. 2008, Christel et al. 2014). 

Eine weitere Herstellungstechnik basiert auf dem Vermischen von präzipitiertem 

HA und Chitosan. Hierbei härtet das Granulat nach Beginn des Emulgierprozesses 

durch Zugabe eines Vernetzungsmittels aus, was ebenfalls zu einer Partikelgröße 

von 212 bis 1000 μm führt (Paul und Sharma 1999). Zementgranulate eignen sich 

aufgrund ihrer Morphologie für kompliziertere oder schwer zugängliche Defekte, 

bieten jedoch nicht genügend mechanische Stabilität für lasttragende Defekte 

(Peters et al. 2006). Zudem kann bei Granulaten kein vollständiger Kontakt zum 

umgebenden Knochen gewährleistet werden, welcher essenziell für eine komplette 

und erfolgreiche Knochenregeneration ist (Peters et al. 2006). 

3.2. Pasten 

Für die Verwendung von Zementpasten während eines operativen Eingriffes ist es 

essenziell, dass die Pasten injektionsfähig und kohärent sind (Bohner 2000). 

Injektionsfähigkeit bezeichnet die Eigenschaft einer Paste, ohne Entmischung 

durch eine dünne und lange Kanüle extrudiert zu werden. Zu einer Entmischung 
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kann es kommen, wenn die Mischflüssigkeit im Vergleich zur Partikelgröße zu 

flüssig ist. Dies hat eine Filterpressung zur Folge, wodurch die Flüssigkeit ohne 

Partikel herausgedrückt wird (Bohner 2000). Kohäsion bezeichnet die Fähigkeit der 

Zementpaste in einer Flüssigkeit auszuhärten, ohne zu zerfallen. Dies kann durch 

eine hohe Viskosität erreicht werden und ist wichtig, da durch den Zerfall des 

Zements Entzündungsreaktionen hervorgerufen werden können (Miyamoto et al. 

1999, Bohner 2000). Zementpasten sind für die Anwendung bei Knochendefekten 

vorteilhaft, da sie formbar und an den Defekt anpassbar sind. Sie härten aus, indem 

sich die ausgefallenen Kristalle verzahnen und einen Formkörper bilden  

(Heinemann et al. 2011). Ein Nachteil herkömmlicher Zementpasten besteht darin, 

dass die Abbindereaktion direkt nach dem Anmischen der wässrigen und 

pulverförmigen Phase startet, sodass die dem Chirurgen zur Verfügung stehende 

Bearbeitungszeit limitiert ist (Bengel 2019). Zudem kann es in Abhängigkeit vom 

jeweiligen Anwender zu einer inhomogenen Vermischung der Phasen kommen, 

wodurch Qualitätsschwankungen auftreten können (Ginebra et al. 2010, 

Heinemann et al. 2013). Daher wurden präfabrizierte Zementpasten entwickelt, 

welche nicht erst angemischt werden müssen. Sie sollen erst im Defekt aushärten, 

wodurch sich die Operationsdauer verkürzt (Heinemann et al. 2013, Bengel 2019). 

Diese präfabrizierten Zementpasten können hergestellt werden, indem die 

verschiedenen CaP-Reaktanden als getrennte flüssige oder pastöse Komponenten 

stabilisiert werden. Hierbei muss mindestens eine von ihnen eine wässrige 

Flüssigkeit enthalten, um die Abbindereaktion nach dem Mischen der 

Komponenten einzuleiten (LeMaitre et al. 2008). Diese schnelle und 

reproduzierbare Herstellungsart ermöglicht eine homogene Vermischung durch die 

Verwendung einer Zweikammerspritze, sodass die Handhabung vereinfacht und 

das Kontaminationsrisiko gesenkt wird (Heinemann et al. 2013, Vorndran et al. 

2013). Eine weitere Herstellungsmethode ist die Verwendung nichtwässriger, aber 

mit Wasser mischbarer Flüssigkeiten wie beispielsweise Glycerin oder 

Polypropylenglykol  (Takagi et al. 2003, Carey et al. 2005). Hierbei härtet die Paste 

erst bei Einbringen in den Defekt aus, sobald sie mit Körperflüssigkeit in Kontakt 

kommt, sodass die Paste bis zur OP aufbewahrt werden und dann direkt ohne 

vorheriges Mischen genutzt werden kann (Ginebra et al. 2010). Zur Verbesserung 

der Waschbeständigkeit der Zemente und somit auch der Kohäsion, wurde in 

mehreren Studien der Zusatz verschiedener Geliermittel wie Natriumalginat, 

Weinsäure, Hydroxypropylmethylcellulose (HPMC) und Chitosanmalat 
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untersucht, da diese Verbindungen zudem Biopolymere sind und Eigenschaften wie 

Biokompatibilität, Abbaubarkeit und Osteokonduktivität aufweisen (Takagi et al. 

2003, Ginebra et al. 2010).  

3.3. 3D-pulvergedruckte Scaffolds  

3D-gedruckte Scaffolds ermöglichen die passgenaue Anwendung als 

individualisierte Scaffolds bei spezifischen Defekten. Sie sollen im Idealfall die 

Struktur und Funktion des zu ersetzenden Gewebes wiederherstellen bzw. 

nachahmen, bis neuer Knochen nachgebildet ist (Trombetta et al. 2017, Turnbull et 

al. 2018). Hierzu dienen additive Fertigungsverfahren, weitgehend auch als 3D-

Druck bezeichnet, um Scaffolds nach den gewünschten Eigenschaften herzustellen 

(Akkineni et al. 2015). Diese Verfahren ermöglichen es zudem, biologische 

Komponenten wie Zellen, Wachstumsfaktoren oder Arzneimittel zu integrieren, 

sodass die Scaffolds patientenspezifisch präpariert werden können (Akkineni et al. 

2015). Das Prinzip additiver Fertigungsverfahren beruht auf der Freiform-

Herstellung (Solid Free-Form Fabrication, SFF) bzw. dem Rapid Prototyping (RP) 

zur Herstellung von komplexen 3D-Strukturen, welche Schicht für Schicht in einem 

computergestützten Design- und Fertigungsprozess (Computer Aided Design, 

CAD) aufgebaut werden (Hutmacher et al. 2004). Ein Vorteil der RP-Verfahren 

gegenüber herkömmlichen Keramikbearbeitungsmethoden besteht darin, dass sie 

die Herstellung von patientenspezifischen Scaffolds anhand von 

Computertomographiedaten ermöglichen. Dies ist besonders bei großen oder 

geometrisch komplexen Defekten vorteilhaft, da die Scaffolds mit hoher 

Dimensionsgenauigkeit hergestellt werden können, wodurch eine optimale 

Scaffoldintegration in den Defekt gewährleistet wird (Vorndran et al. 2008, 

Castilho et al. 2014). Es gibt direkte und indirekte RP-Verfahren. Eine Form des 

3D-Drucks ist der 3D-Pulverdruck (3DP), welcher zu den direkten RP-Verfahren 

zählt, um Biokeramiken herzustellen (Vorndran et al. 2008). Hierbei wird eine 

organische oder anorganische Bindemittelflüssigkeit lokal auf dünne 

Pulverschichten aufgesprüht und bindet die Keramikpartikel durch Adhäsionskräfte 

oder eine hydraulische Abbindereaktion. Danach wird eine dünne Pulverschicht 

aufgetragen und der Vorgang wiederholt, sodass schichtweise ein 3D-Scaffold 

entsteht (Vorndran et al. 2008, Vorndran et al. 2015). 3D-gedruckte Scaffolds 

zeichnen sich durch eine hohe Mikroporosität (bis zu über 30 Vol.-%) aus, welche 

aus den Hohlräumen zwischen den Pulverpartikeln resultiert und die 
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Nährstoffdiffusion, sowie das Zelleinwachsen und die Vaskularisation unterstützt 

(Karageorgiou und Kaplan 2005, Castilho et al. 2014). Durch die Einstellbarkeit 

der äußeren Struktur sowie der Makroporosität im Bereich von wenigen 100 µm 

können die Eigenschaften wie Form, mechanische Stabilität und biologisches 

Verhalten optimal an das zu ersetzende Gewebe angepasst werden (Castilho et al. 

2014).  Ein weiterer Vorteil dieser Methode ist die Möglichkeit, Scaffolds bei 

Raumtemperatur anzufertigen, wodurch organische, biologisch aktive oder 

hydratisierte Moleküle in das Implantat eingebaut werden können (Klammert et al. 

2010, Vorndran et al. 2015). Diese Herstellungsart eignet sich für die Verarbeitung 

von Knochenersatzstoffen auf Basis von CPCs, MPCs oder CMPCs, welche bisher 

sowohl in vitro (Klammert et al. 2010, Castilho et al. 2014, Meininger et al. 2019, 

Gefel et al. 2022) als auch in vivo (Kowalewicz et al. 2021, Kowalewicz et al. 2022) 

hervorragende Biokompatibilität, geeignetes Degradationsverhalten sowie 

Osteokonduktivität und zum Teil sogar Osteoinduktion (Habibovic et al. 2008) 

zeigten.  

4. Untersuchungsmethoden von Knochenersatzmaterialien 

4.1. Mikro-Computertomographie  

Die Mikro-Computertomographie (µCT) ist eine Weiterentwicklung der 

herkömmlichen Computertomographie (CT) mit höherer Ortsauflösung, wurde 

1989 erstmals von Feldkamp et al. (1989) beschrieben und ist für die Analyse 

dreidimensionaler Knochenstrukturen geeignet. Die µCT erlaubt detaillierte 

Untersuchungen der trabekulären Mikroarchitektur von Knochen mit Auflösungen 

im µm-Bereich (Bag et al. 2010). Mittels µCT können nach vorheriger Festlegung 

einer Region of Interest (ROI) verschiedene Parameter wie z. B. Knochenvolumen 

(BV), Knochenmineralgehalt (BMC), Knochenmineraldichte (BMD), 

Knochenvolumenanteil (BVF), Knochenvolumen/Gewebevolumen (BV/TV), 

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

Trabekelabstand (Tb.Sp) abgeleitet werden (Bouxsein et al. 2010).  Da die µCT-

Untersuchung nicht-invasiv, nicht-traumatisch und reproduzierbar ist, eignet sie 

sich hervorragend für in-vivo-Verlaufskontrollen von Knochenveränderungen und 

Degradations- sowie Osseointegrationsstudien verschiedener Implantate bei 

kleineren Labortieren (Xu et al. 2018, Kleer et al. 2019, Augustin et al. 2020, 

Witting et al. 2020, Kowalewicz et al. 2022, Schmidt et al. 2022). Das µCT wird 
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zudem auch in anderen präklinischen Bereichen wie z. B. der onkologischen 

Grundlagenforschung zur Quantifizierung von Knochenmetastasen oder im 

Rahmen einer angiografischen Untersuchung in vivo verwendet (Bag et al. 2010). 

4.2. Histologische Untersuchung 

Die Biokompatibilität von KEMs kann mithilfe der histologischen Untersuchung 

evaluiert werden (Jansen et al. 1994, Nuss und von Rechenberg 2008). Hierbei 

können verschiedene Parameter wie z. B. Degradation, Osseointegration, 

Vaskularisation, fibröse Kapselbildung, sowie Fremdkörperreaktionen beurteilt 

werden. Knochengewebe ist durch die Einlagerung von Mineralsalzen sehr hart, 

was die histologische Aufbereitung früher sehr erschwerte (Schäfer 2011, Romeis 

2019). So konnten entweder Schliffpräparate uneingebetteter Hartgewebe unter 

Verlust von zellulären Details untersucht werden oder Hartgewebe mussten 

zunächst demineralisiert (entkalkt) werden (Schäfer 2011). Bei der vorherigen 

Entkalkung wird der Mineralgehalt von Knochenproben durch Zugabe von Säuren 

reduziert, so dass hierdurch der Schneideprozess erleichtert wird (Lang 2012). Die 

entkalkten Proben werden schrittweise dehydriert, anschließend mit Paraffin 

infiltriert und können dann mithilfe von verschiedenen Mikrotomarten 

zugeschnitten werden (Romeis 2019). Für Analysen von KEMs und der Reaktion 

des Knochengewebes benötigt man die organischen und anorganischen 

Komponenten des Knochengewebes, daher verwendet man hierfür unentkalkte 

Proben (Lang 2012). Um diese herzustellen, gibt es verschiedene Methoden. Eine 

davon ist die Trenn-Dünnschliff-Technik nach Donath, wodurch zunächst 100–150 

µm dicke Schnitte hergestellt werden, die anschließend mit einer Schleifmaschine 

zu Schliffen mit einer Dicke von 5–10 µm verarbeitet werden können. Somit 

können Knochen mit Metall- bzw. Keramikimplantaten oder Zähne, die ansonsten 

nicht mit einem Mikrotom schneidbar wären, evaluiert werden (Donath und 

Breuner 1982). Bei dieser Methode werden die Knochenproben nach der Fixation 

und Entwässerung in das Kunstharz Methylmetacrylat (MMA) eingebettet, danach 

wird der Kunstharzblock auf einem Objektträger fixiert, mit einer 

Diamantbandsäge abgetrennt und geschliffen (Lang 2012). Der Nachteil dieser 

Methode ist, dass sie sehr zeitaufwändig ist und ein hoher Materialverlust entsteht 

(An und Martin 2003, Schäfer 2011). Ausgehärtete Kunstharzblöcke können auch 

mittels Hartschliff-Mikrotom geschnitten werden, dabei besteht jedoch die Gefahr, 

dass das KEM aus dem Knochenverbund herausbricht (Willbold und Witte 2010). 
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Zur histologischen Untersuchung von Knochenpräparaten gibt es verschiedene 

mögliche Färbungen: Hämatoxylin-Eosin, Masson-Goldner-Trichrom, Giemsa, 

von-Kossa oder Toluidinblau (Lang 2012). Die Färbung mit Toluidinblau ist 

unkompliziert und standardisierbar (Lang 2012). Toluidinblau O zählt zu den 

Thiazinfarbstoffen, welche Zellkerne in einem kräftigen Blau färben (Romeis 

2019). Es eignet sich für die Darstellung der Metachromasie in histologischen 

Schnitten. Metachromasie ist ein Färbeverhalten, das durch eine abweichende 

Farbgebung als die des verwendeten Farbstoffs gekennzeichnet ist (Lang 2012, 

Romeis 2019). Dabei färben sich beispielsweise Knorpelmatrix und frühe 

Wundheilungsareale metachromatisch rotviolett an, wohingegen sich Zellen, 

Zellkerne, Osteoid, Kollagen und mineralisiertes Hartgewebe orthochromatisch 

unterschiedlich blau anfärben (Romeis 2019). Durch diese Eigenschaften eignet 

sich die Toluidinblau-Färbung sehr gut als Übersichtsfärbung und ermöglicht eine 

Differenzierung von Zellen und Gewebe (Lang 2012). Man unterscheidet bei der 

histologischen Analyse zwischen deskriptiven Methoden und der quantitativen 

Histomorphometrie (An und Martin 2003). Die deskriptive Evaluation fokussiert 

sich auf das Scaffold und dessen Umgebung, sowie den Scaffold-Knochen-

Übergangsbereich (Interface). Hierfür werden anhand verschiedener 

semiquantitativer Scoring-Systeme in diesen Bereichen verschiedene Zell- und 

Gewebetypen wie Knochenzellen, Entzündungszellen, Blutgefäße, Bindegewebe, 

Scaffold-Knochen-Kontaktstellen und Fremdkörperreaktionen untersucht (Jansen 

et al. 1994, An und Martin 2003, Lalk et al. 2013). 

4.3. Histomorphometrie 

Die Histomorphometrie dient der quantitativen Datenerfassung von bestimmten, 

nach Parfitt et al. (1987) festgesetzten Parametern. Hierbei können mithilfe von 

automatischen Bildanalysen und unterschiedlichen Softwaresystemen an 

zweidimensionalen histologischen Schnitten u. a. Fläche, Länge, Abstand oder 

Anzahl von bestimmten Komponenten analysiert werden (Parfitt et al. 1987, 

Schäfer 2011). Materialien und Gewebearten müssen bei dieser Methode anhand 

ihres unterschiedlichen Färbeverhaltens eindeutig voneinander differenziert werden 

können, zudem sollten sie für eine zuverlässige Unterscheidung möglichst 

artefaktfrei sein (Bockholdt 2005, Bartels 2011, Lang 2012). Mithilfe 

histomorphometrischer Messungen lassen sich hinsichtlich der Beurteilung von 

KEMs beispielsweise die prozentualen Flächenanteile von Scaffold, Knochen- 
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sowie Knorpelgewebe, Gas und Osteoid berechnen, wodurch Scaffolddegradation, 

Reaktion des umgebenden Gewebes und Osteogenese evaluiert werden können 

(Kowalewicz et al. 2022, Schmidt et al. 2022).  

4.4. REM- und EDX-Analyse 

Mithilfe eines Rasterelektronenmikroskops (REM) können Oberflächen sehr scharf 

dargestellt und untersucht werden. Dabei wird das zu untersuchende Präparat mit 

einem gebündelten Elektronenstrahl zeilenförmig abgetastet (gerastert) und durch 

Rückstreuelektronen ein entsprechendes Bild erzeugt (Welsch et al. 2022).  Das 

REM dient zur Analyse natürlicher oder synthetischer Oberflächen von Zellen, 

Organ- und Gewebeteilen, extrazellulären Fasern, Hartsubstanzen oder ganzen 

Tieren (Welsch et al. 2022). Es eignet sich ebenfalls zur Untersuchung von 

Knochenersatzstoffen hinsichtlich ihrer Oberflächenstruktur und der 

Osseointegration (An und Martin 2003, Kowalewicz et al. 2022, Schmidt et al. 

2022).  

Die energiedispersive Röntgenspektroskopie (EDX) ermöglicht eine 

Elementanalyse bezüglich der Zusammensetzung einer zu untersuchenden Probe 

anhand der von ihr emittierten Röntgenstrahlen (Scimeca et al. 2018). Dabei werden 

Atome der Probe durch Beschuss mit einem Elektronenstrahl angeregt und 

emittieren daraufhin elementcharakteristische Röntgenstrahlen, die anschließend 

detektiert werden können. Somit können bestimmte Bereiche der Probe auf ihre 

dortige Elementzusammensetzung analysiert werden (Scimeca et al. 2018).    

Mithilfe von REM- und EDX-Analysen können KEMs hinsichtlich ihrer 

Materialzusammensetzung, Degradation, Osseointegration und Interaktion mit 

umliegendem Gewebe näher untersucht werden (Witte et al. 2005, Kowalewicz et 

al. 2022, Schmidt et al. 2022). 
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IV. DISKUSSION 

Die medizinische Versorgung komplexer, großer Knochendefekte stellt nach wie 

vor eine Herausforderung dar. Autologe und allogene Transplantate, die bisher 

häufig zur Versorgung von Knochendefekten verwendeten wurden, weisen einige 

Nachteile auf, darunter begrenzte Verfügbarkeit, Morbidität der Entnahmestelle, 

verlängerte Operationsdauer, potenzielle Infektionsübertragung oder 

Abstoßungsreaktionen (Sen und Miclau 2007). Daher wurden synthetische 

Knochenersatzmaterialien entwickelt, um diese Limitationen zu überwinden, da 

diese unbegrenzt verfügbar sowie in Form und Zusammensetzung anpassbar sind 

und das Risiko der Krankheitsübertragung umgangen wird (Zimmermann und 

Moghaddam 2011, Kheirallah und Almeshaly 2016, Valtanen et al. 2021). Ein 

ideales Knochenersatzmaterial sollte biokompatibel, osteokonduktiv und 

mechanisch stabil sein sowie hinsichtlich seiner Degradationsrate mit der 

Knochenregenerationsrate korrelieren, um eine optimale Integration des Scaffolds 

in den Knochen zu gewährleisten (Brunello et al. 2020). 

Bisherige Studien haben gezeigt, dass MPCs den bereits etablierten  CPCs 

überlegen sind (Ostrowski et al. 2016). MPCs wurden bisher sowohl in unbelasteten 

(Yu et al. 2010, Kanter et al. 2014, Golafshan et al. 2020) als auch in Form von 

Pasten in teilbelasteten (Kanter et al. 2018, Kaiser et al. 2022) Tiermodellen 

untersucht und zeigten neben einer exzellenten Biokompatibilität und einem 

positiven Einfluss auf die Knochenregeneration auch verbesserte 

Degradationsraten aufgrund ihrer höheren in-vivo-Löslichkeit sowie eine höhere 

Primärstabilität im Vergleich zu CPCs (Ostrowski et al. 2016, Gelli und Ridi 2023).  

CMPCs zeigten in bisherigen Studien hervorragende und gegenüber reinen CPCs 

und MPCs teils überlegene Ergebnisse bezüglich ihrer Biokompatibilität sowie 

ihres Degradations- und Osseointegrationsverhaltens (Ostrowski et al. 2016). 

Bisher wurden sie jedoch nur in unbelasteten Defekten untersucht (Wu et al. 2008b, 

Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021, Kowalewicz et al. 2022). In der in-vivo-Studie 

von Kowalewicz et al. (2022) wurde das Material Mg225p in einem unbelasteten 

Bohrlochdefektmodell untersucht, wobei es hervorragende Ergebnisse hinsichtlich 

Osseointegration, Degradation und Osteogenese zeigte. Im teilbelasteten Knochen 

wurde dieses vielversprechende Material bislang noch nicht in der zugänglichen 

Literatur untersucht. Daher sollte es in der vorliegenden Studie weiter erforscht 
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werden (Hemmerlein et al. 2024). Es wird in der vorliegenden Arbeit als CMPC225 

bezeichnet.  

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, 3D-pulvergedruckte, keilförmige 

Scaffolds auf CMPC- bzw. MPC-Basis zum ersten Mal in einem segmentalen, 

teilbelasteten Defektmodell am Kaninchen hinsichtlich ihrer Biokompatibilität, 

Stabilität und ihres Degradations- und Osseointegrationsverhaltens in vivo zu 

untersuchen.  

Für die Evaluation von Knochenimplantaten können verschiedene Tierarten 

eingesetzt werden, darunter Mäuse, Ratten, Kaninchen, Schweine und kleine 

Wiederkäuer (Wancket 2015). Für die vorliegende Arbeit wurden Kaninchen 

verwendet (Hemmerlein et al. 2024), da dieses Tiermodell in der orthopädischen 

Forschung bereits gut etabliert ist. Zudem sind Kaninchen vergleichsweise einfach 

in der Handhabung. Ihre skelettale Reife wird im Vergleich zu Großtieren bereits 

früh nach etwa 6 Monaten erreicht (Wancket 2015). Kaninchenhintergliedmaßen 

werden häufig für kortikale und spongiöse KEM-Studien genutzt, da die Tibia 

aufgrund des geringen Weichteilanteils gut zugänglich ist und der Femur 

ausreichend Markraum für Studien zur internen Fixierung bietet (Wancket 2015). 

Nachteile sind jedoch, dass der Knochenstoffwechsel von Kaninchen im Vergleich 

zu dem des Menschen schneller abläuft. Daher sind die Studien weniger 

repräsentativ für die Knochenheilung von Erwachsenen und eignen sich eher für 

eine erste Evaluation der Funktionalität eines Knochenersatzstoffes (Wancket 

2015).    

Segmentale Defektmodelle an langen Röhrenknochen dienen u. a. zur 

Untersuchung der mechanischen Stabilität und wurden bisher bereits an einigen 

Tierarten angewendet, wie zum Beispiel an Schafen, Ziegen oder Schweinen. Sie 

sind häufig an der proximalen Tibia, dem Femurhals oder dem Metatarsus 

lokalisiert (Reichert et al. 2009, McGovern et al. 2018). Das keilförmige 

Defektmodell an der proximalen Kaninchentibia, das einer aufklappenden 

Korrekturosteotomie ähnelt (Brosset et al. 2011), wurde zur Untersuchung 

teilbelasteter KEMs bereits in der Studie von Schmidt et al. (2022) eingesetzt und 

eignete sich daher auch für die Anwendung in der vorliegenden Studie 

(Hemmerlein et al. 2024). 

Für die Versorgung komplexerer Defekte ist das 3D-Pulverdruckverfahren 
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hervorragend geeignet, da es die Herstellung dimensionsgenauer, 

patientenspezifischer Knochenimplantate mit anpassbarer Makrostruktur und somit 

eine optimale Scaffoldintegration ermöglicht (Castilho et al. 2014, Castilho et al. 

2017, Wen et al. 2017). Auch in der eigenen Studie konnten passgenaue, 3D-

pulvergedruckte Scaffolds hergestellt werden (Hemmerlein et al. 2024).  

In einigen bisherigen Studien wurde TCP aufgrund seiner hervorragenden 

Biokompatibilität und guten Osseointegration als Referenzmaterial verwendet 

(Kleer et al. 2019, Augustin et al. 2020, Kowalewicz et al. 2022). In der 

vorliegenden Studie wurde jedoch auf eine Kontrollgruppe mit TCP verzichtet, da 

aus der Literatur ebenfalls bekannt ist, dass es aufgrund seiner Sprödigkeit über eine 

geringe mechanische Festigkeit verfügt und somit nicht für teil- bzw. vollbelastete 

Defekte geeignet ist (Bohner 2000, Ambard und Mueninghoff 2006, Eliaz und 

Metoki 2017). Dies wurde auch berücksichtigt, um die Versuchstierzahl aus 

ethischen Gründen zu reduzieren. 

Die vor der Implantation gemessenen Druckfestigkeiten und offenen Porositäten 

von CMPC225 und MPC3 unterschieden sich in der vorliegenden Studie signifikant 

voneinander. MPC3 wies sowohl eine höhere Druckfestigkeit als auch eine 

niedrigere offene Porosität als CMPC225 auf (Hemmerlein et al. 2024). Diese 

inverse Korrelation ist bereits aus der Literatur bekannt (Karageorgiou und Kaplan 

2005, Vorndran et al. 2011a, Wang et al. 2019). Trotz der niedrigeren offenen 

Porosität von MPC3 im Vergleich zu CMPC225 degradierte MPC3 schneller 

(Hemmerlein et al. 2024). Orr et al. (2001) stellten zwischen der 6. und 26. Woche 

nach der Implantation von HA-Partikeln in Bohrlochdefekte bei Kaninchen eine 

steigende Druckfestigkeit fest. Sie führten diese Entwicklung auf die erhöhte 

Knochendichte zurück, die durch die allmähliche Durchbauung des Defekts mit neu 

gebildetem Knochengewebe bedingt sein könnte. Auch in der vorliegenden Studie 

kann angenommen werden, dass es infolge des einwachsenden Knochens in den 

Implantationsbereich zu einer Erhöhung der Druckfestigkeit der Defekte 

gekommen ist. Da die Druckfestigkeiten der Scaffolds bzw. Defekte in der 

vorliegenden Studie über den zeitlichen Verlauf in vivo jedoch nicht näher 

untersucht wurden, sollte dieser Aspekt in zukünftigen Studien weiter analysiert 

werden. 

Die Nachbehandlung beider Materialien mittels Säure oder Base zur Erhöhung der 

finalen Festigkeit hatte in der vorliegenden Studie eine partielle 
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Phasenumwandlung zur Folge (Hemmerlein et al. 2024). Bei der Nachbehandlung 

von MPC3 mit DAHP (basische Nachbehandlung) wurde Farringtonit, wie auch in 

der Literatur beschrieben (Stengele 2017), teilweise zu Struvit umgewandelt. Die 

Nachbehandlung von CMPC225 mit PA (saure Nachbehandlung) führte zu einer 

partiellen Umwandlung von Farringtonit und Stanfieldit zu Newberyit und 

Bruschit, wie ebenfalls bereits aus der Literatur bekannt (Gefel 2023). Eine 

Steigerung der Druckfestigkeit von Farringtonit durch Nachbehandlung mit PA 

oder DAHP unter Entstehung von Struvit bzw. Newberyit wurde in der Literatur 

bereits beschrieben (Vorndran et al. 2011b). In der Studie von Vorndran et al. 

(2011b) konnte mithilfe der Nachhärtung durch hydraulische Reaktion zwischen 

dem Zementpulver und den Binderflüssigkeiten die Umwandlungsrate gesteigert 

und infolgedessen die Druckfestigkeiten der gedruckten Proben von 1,3–2,8 MPa 

auf 10 MPa bei Struvit und auf bis zu 36 MPa bei Newberyit erhöht werden. Das in 

den Studien von Kowalewicz et al. (2021, 2022) untersuchte und mit DAHP 

nachbehandelte Mg225d zeigte im Vergleich zum unbehandelten Mg225 ebenfalls 

eine höhere Druckfestigkeit sowie eine Verringerung der Porosität und degradierte 

schneller als das sauer nachbehandelte Mg225p. Kowalewicz et al. (2022) gingen 

davon aus, dass die tatsächliche Porosität und Porengröße von Mg225d viel größer 

waren als bei Mg225p, da die REM- und EDX-Analysen der Scaffolds vor der 

Implantation zeigten, dass Mg225d große, interkonnektierende Poren aufwies, 

welche bei der Quecksilberporosimetrie nicht erfasst wurden, weil sie entweder 

verschlossen waren oder außerhalb des Messbereichs lagen. Die höhere Porosität 

und Porengröße beschleunigten den Degradationsprozess von Mg225d zusätzlich 

(Kowalewicz et al. 2022).  Ein vergleichbarer Einfluss auf die Degradation wird 

auch für das in dieser Arbeit untersuchte MPC3 angenommen, da auch hier in den 

REM- und EDX-Analysen größere Poren im Vergleich zu CMPC225 gesehen 

werden konnten (Hemmerlein et al. 2024).  

Wie bereits in vorangegangenen Studien beschrieben (Wu et al. 2008b, Ewald et al. 

2019, Kaiser et al. 2022, Kowalewicz et al. 2022), zeigten beide Materialien auch 

in der vorliegenden Studie insgesamt eine gute klinische Verträglichkeit 

(Hemmerlein et al. 2024). Alle Tiere zeigten eine physiologische Wundheilung. 

Postoperativ konnten bei allen Tieren Lahmheiten beobachtet werden, welche auf 

die Invasivität des Eingriffs zurückzuführen sind und ebenfalls bei der von Schmidt 

et al. (2022) verwendeten Operationsmethode bei Kaninchen beschrieben worden 
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sind. Bei drei Tieren wurde in der vorliegenden Studie eine asymmetrische 

endostale Kallusverteilung in den µCT- und histologischen Untersuchungen 

beobachtet (Hemmerlein et al. 2024). Dabei wurde vermehrt Kallusgewebe distal 

der Scaffolds gebildet. Schmidt et al. (2022) stellten in ihrer Studie ebenfalls fest, 

dass etwas mehr Kallusgewebe distal der Scaffolds als proximal davon gebildet 

wurde. Sie nahmen an, dass dies auf die Wasserstoffgasbildung beim Abbau von 

Mg in der untersuchten Mg-Legierung LAE442 zurückzuführen ist, da das Gas 

vermutlich nach proximal aufgestiegen ist und somit die proximale Kallusbildung 

beeinträchtigte (Schmidt 2023). Eine solche Gasbildung ist jedoch nur bei der 

Korrosion von Mg-Legierungen und nicht beim Abbau von Magnesiumphosphaten 

beschrieben, da es hier lediglich zu einer Freisetzung von biokompatiblen Mg2+- 

und Hydrogenphosphat-Ionen kommt (Staiger et al. 2006, Nabiyouni et al. 2018). 

Da die asymmetrische Kallusverteilung in der vorliegenden Studie nur bei 

vereinzelten Tieren auftrat, die sich klinisch zudem nicht von den übrigen 

Versuchstieren unterschieden, wurde vermutet, dass diese asymmetrische 

Kallusbildung auf geringgradige Defektlockerungen zurückzuführen ist, die durch 

postoperative Belastungen verursacht wurden. Bei sechs Tieren wurden 

röntgenologisch Fibulafrakturen innerhalb der ersten beiden Wochen nach der 

Implantation festgestellt (Hemmerlein et al. 2024). Sie traten materialunabhängig 

auf und sind vermutlich auf das Bohren beim Anbringen der PEEK-Platte 

zurückzuführen. In einer Studie von Shefelbine et al. (2005) wurde der Einfluss 

einer intakten Fibula auf den Heilungsprozess einer osteotomierten Tibia bei Ratten 

untersucht. Ihre Ergebnisse zeigten, dass Tiere mit einer zusätzlichen Fibulafraktur 

eine verzögerte Heilung im Vergleich zu Tieren mit intakter Fibula aufwiesen. In 

der vorliegenden Studie zeigten die betroffenen Tiere jedoch keine abweichenden 

Symptome oder Auffälligkeiten hinsichtlich der weiteren Scaffolddegradation und 

Wund- bzw. Knochenheilung. Dies könnte auf Unterschiede in der mechanischen 

Belastung der operierten Tibiae zwischen Ratten und Kaninchen oder auf die 

Operationsmethode zurückzuführen sein. Zur weiteren Optimierung der 

Operationsmethode und Standardisierung der Defekte könnte zukünftig der Einsatz 

einer Bohr- und Sägeführung in Betracht gezogen werden. Dies würde eine exakte 

Platzierung der Bohrlöcher ermöglichen, das Risiko unbeabsichtigter Verletzungen 

umliegender Strukturen reduzieren und die Reproduzierbarkeit der Defekte 

verbessern, wie es auch von Poser et al. (2014) vorgeschlagen wurde.  
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Die Scaffoldsichtbarkeit, welche in der vorliegenden Studie anhand von 

Röntgenaufnahmen evaluiert wurde, nahm bei beiden untersuchten Materialien 

über den Beobachtungszeitraum kontinuierlich ab, was eine progressive 

Degradation indiziert (Hemmerlein et al. 2024). In einer Studie von Fuchs et al. 

(2021) konnte bei der Untersuchung von CMPC-Granulaten ebenfalls über den 

Beobachtungszeitraum von 12 Wochen ein zunehmender Verlust der Radioopazität 

festgestellt werden. CMPC225 war in der vorliegenden Arbeit länger 

röntgenologisch sichtbar als MPC3 (Hemmerlein et al. 2024). Dies lässt auf eine 

schnellere Degradation von MPC3 schließen, könnte jedoch auch auf den Gehalt 

von röntgendichtem Calcium in CMPC225 zurückzuführen sein. Die deutlichere 

und verlängerte Sichtbarkeit von CPCs gegenüber MPCs und CMPCs in 

Röntgenaufnahmen ist aus der Literatur bekannt (Klammert et al. 2011, Fuchs et al. 

2021, Kowalewicz et al. 2022). Nach 20 Wochen waren in der vorliegenden Studie 

im Röntgen keine Scaffoldreste mehr sichtbar, im µCT konnten nur noch vereinzelt 

Materialreste beobachtet werden, wodurch eine fast vollständige Degradation 

angenommen werden kann (Hemmerlein et al. 2024).  

In der vorliegenden Arbeit wurde ab der zweiten Woche nach der Implantation eine 

radioluzente Resorptionszone um das Scaffold herum beobachtet, deren 

Ausprägung materialabhängig variierte und bei MPC3 stärker ausgeprägt war als 

bei CMPC225 (Hemmerlein et al. 2024). Solche Zonen sind bereits aus der 

Literatur bekannt und werden mit einer beschleunigten Degradation in Verbindung 

gebracht (Apelt et al. 2004, Kaiser et al. 2022). Zudem zeigte sich ein 

Zusammenhang zwischen der Breite der Resorptionszone und der 

Scaffoldintegration: Eine größere Ausprägung dieser Zone war mit einem 

reduzierten Scaffold-Knochenkontakt assoziiert, was darauf hindeutet, dass eine 

übermäßige Degradation die direkte Integration des Materials in das umliegende 

Knochengewebe beeinträchtigen könnte (Hemmerlein et al. 2024). Ein 

entscheidender Faktor für eine erfolgreiche Osseointegration ist das 

Zusammenspiel zwischen Scaffolddegradation und Knochenregeneration (Freed et 

al. 1994, Kheirallah und Almeshaly 2016). Während in der vorliegenden Studie 

CMPC225 eine nahezu vollständige Integration in das neugebildete 

Knochengewebe zeigte, war bei MPC3 zu diesem Zeitpunkt entweder ein 

weitgehender Abbau der Scaffolds oder das Vorhandensein einer ausgeprägten 

Resorptionszone erkennbar. Obwohl auch bei dem hier untersuchten MPC3 neues 
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Knochengewebe um das Scaffold herum gebildet wurde, stimmte hierbei jedoch die 

Degradationsrate nicht mit der Knochenregenerationsrate überein (Hemmerlein et 

al. 2024). Da das Scaffold während der Knochenheilung als temporäre mechanische 

Stütze dient, ist ein abgestimmtes Verhältnis zwischen 

Degradationsgeschwindigkeit und Knochenregeneration essenziell, damit die Last 

schrittweise vom Scaffold auf den regenerierenden Knochen übertragen werden 

kann (Bohner 2010, Sheikh et al. 2015, Li et al. 2016, Brunello et al. 2020). Eine 

zu schnelle Degradation kann zu einem frühzeitigen Stabilitätsverlust führen, da 

sich vermehrt fibröses Gewebe um das Scaffold bildet (Nuss und von Rechenberg 

2008, Kaiser et al. 2022). Ein zu langes Verbleiben eines Implantats kann 

Fremdkörperreaktionen oder chronische Entzündungen hervorrufen (Li et al. 2021). 

In der vorliegenden Studie gab es jedoch keine Hinweise darauf, dass CMPC225 

zu langsam degradierte. Vielmehr konnte in allen durchgeführten Untersuchungen 

eine fortschreitende Degradation des Materials in Verbindung mit einer gleichzeitig 

zunehmenden Scaffoldintegration beobachtet werden (Hemmerlein et al. 2024). 

Die unterschiedlichen Degradationsverläufe der untersuchten Materialien 

verdeutlichen, dass eine präzise Steuerung der Scaffoldabbaugeschwindigkeit 

essenziell ist, um die Knochenregeneration optimal zu unterstützen (Freed et al. 

1994). Künftige Studien sollten daher gezielt untersuchen, in welchem Umfang die 

Degradationskinetik weiter angepasst werden kann, um eine optimale 

Osseointegration zu gewährleisten. 

Beide Materialien zeigten in der vorliegenden Studie einen ähnlichen Verlauf der 

Osteoektomieheilung. Diese Knochenheilung wurde mithilfe eines angepassten 

modifizierten RUST (mRUST, modified Radiographic Union Score for Tibial 

fractures)-Summen-Scores evaluiert (Hemmerlein et al. 2024). Dieser stellt ein 

klinisches Bewertungssystem dar, welches verwendet wird, um den 

Heilungsprozess von tibialen Frakturen anhand von Röntgenbildern zu beurteilen, 

indem die Kallusbildung und Kontinuität einer Fraktur an den vier Kortizes 

(medial, lateral, cranial, caudal) analysiert werden. Diese Methode wurde bereits 

zur Beurteilung von Tibia- und Femurschaftfrakturen bei Menschen und 

Tiermodellen (Ratten, Mäuse, Schafe) verwendet (Whelan et al. 2010, Litrenta et 

al. 2015, Leow et al. 2016, Field und Ruthenbeck 2018, Fiset et al. 2018). Eine 

radiologisch vollständige Osteoektomieheilung, d. h. keine sichtbare 

Osteotomielinie an allen vier Kortizes und ein mit Kallus verschlossener bzw. 
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remodelierter Osteoektomiespalt, wurde bei beiden Materialien ab Woche 16 

beobachtet (Hemmerlein et al. 2024). Diese Ergebnisse stimmen mit den µ-CT-

Analysen überein. In der Studie von Schmidt et al. (2022), in welcher ein 

vergleichbares Defektmodell mit derselben Operationsmethode verwendet wurde, 

konnte ein vollständiger Schluss des Osteoektomiespaltes erst nach 28 Wochen in 

Gruppe 1 (LAE442-Scaffold mit MgF2-Beschichtung) und nach 32 Wochen in 

Gruppe 2 (LAE442-Scaffold mit MgF2/CaP-Beschichtung) radiologisch beobachtet 

werden. Dies könnte darauf hindeuten, dass die in der vorliegenden Studie 

verwendeten Materialien potenziell positive Auswirkungen auf die 

Osteoektomieheilung haben. In den histologischen Analysen der vorliegenden 

Arbeit wurde der vollständige Schluss der Trans-Kortizes (lateral) nach 12 Wochen 

bei allen Tibiae beobachtet. Die Cis-Kortizes (medial, unter der PEEK-Platte) 

waren nach 12 Wochen bei allen CMPC-Tieren und bei der Mehrheit der MPC-

Tibiae geschlossen (Hemmerlein et al. 2024). Die schnellere Überbrückung der 

medialen Seite bei CMPC225 im Vergleich zu MPC3 könnte auf die 

möglicherweise höhere osteogene Effizienz von CMPCs gegenüber MPCs sowie 

auf die schmalere Resorptionszone bei CMPC225 zurückzuführen sein. Zeng et al. 

(2012) analysierten die Wirkung von Granulaten aus MPCs, CPCs und CMPCs auf 

die Zellproliferation und die osteogene Differenzierung mesenchymaler 

Stammzellen sowie auf die Knochenneubildung in vivo im Rahmen einer 

Sinuselevation bei Kaninchen. Ihre Ergebnisse zeigten, dass CMPCs im Vergleich 

zu MPCs eine erhöhte Zellproliferation und -differenzierung förderten und zudem 

im Gegensatz zu reinen CPCs und MPCs ein verstärktes Knochenwachstum in vivo 

begünstigten. Die Überbrückung des Trans-Kortex erfolgte in der vorliegenden 

Studie früher als die des Cis-Kortex (Hemmerlein et al. 2024), was einerseits durch 

den größeren Abstand zwischen den Defektenden am Cis-Kortex bedingt ist und 

andererseits darauf zurückzuführen sein könnte, dass die Knochenneubildung unter 

der Platte mechanisch beeinträchtigt wurde und keine interfragmentären 

Bewegungen zur Stimulation des Heilungsprozesses beitragen konnten, wie sie von 

Claes et al. (2012) und Planzer (2019) beschrieben wurden. In der vorliegenden 

Studie wurde die Kortikalis durch die Plattenfixierung in diesem Bereich teilweise 

entlastet, wodurch der mechanische Reiz für die Knochenregeneration reduziert 

wurde (Hemmerlein et al. 2024). Dieses als „Stress Shielding“ bekannte Phänomen 

kann gemäß dem Wolffschen Gesetz zu einer lokalen Verringerung der 

Knochendichte führen (Mi et al. 2007, Naghavi et al. 2023). 
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Beide Gruppen zeigten in der vorliegenden Studie quantitativ eine kontinuierliche 

Volumenabnahme der Scaffolds aufgrund der voranschreitenden Degradation 

(Hemmerlein et al. 2024). Hierbei war der Volumen- und Dichteverlust bei MPC3 

jedoch etwas ausgeprägter als bei CMPC225. Volumen- und Dichtemessungen 

konnten nur bis Woche 16 durchgeführt werden, da fast alle Scaffolds ab diesem 

Zeitpunkt nicht mehr sichtbar bzw. aufgrund einer knochenähnlichen 

Röntgendichte nicht mehr eindeutig vom umliegenden Knochen abgrenzbar waren. 

Diese Beobachtung ist für MgP-Pasten und auch andere CaP-Implantate bereits aus 

der Literatur bekannt (Huber et al. 2009, Kanter 2014). µCT- und 

Röntgenuntersuchungen eignen sich gut, um röntgendichte Strukturen abzubilden 

und den Verlauf der Degradation bzw. der Knochenheilung in den frühen Wochen 

nach der Implantation in vivo zu evaluieren. Aufgrund der dem Knochen ähnlichen 

Röntgendichte der hier untersuchten Materialien sind diese Methoden jedoch eher 

ungeeignet, um das Degradations- und Osseointegrationsverhalten zu späteren 

Beobachtungszeitpunkten zu untersuchen. 

Eine mögliche Ursache für die beschleunigte Degradation des untersuchten MPC3 

im Vergleich zu CMPC225 liefert die in-vivo-Studie von Kowalewicz et al. (2022). 

Hierbei wurde unter anderem der Zusammenhang zwischen der chemischen 

Löslichkeit und dem Einfluss des Massenanteils der Bindemittelphasen 

Farringtonit, Struvit, Bruschit und Newberyit auf die Abbaugeschwindigkeit der 

Scaffolds diskutiert. Da aus der Literatur bekannt ist, dass Newberyit die höchste 

chemische Löslichkeit aufweist, gefolgt von Bruschit und anschließend Struvit 

(Ostrowski et al. 2016), könnte angenommen werden, dass Newberyit-bildende 

Scaffolds schneller degradieren als Struvit-bildende Scaffolds. In der Studie von 

Kowalewicz et al. (2022) kam es durch die alkalische bzw. saure Nachbehandlung 

der Zemente, wie auch in der vorliegenden Arbeit, zu einer Phasenumwandlung zu 

Struvit bzw. Newberyit und Bruschit (Hemmerlein et al. 2024). Dies wurde auch in 

der Literatur von anderen Autoren beschrieben (Klammert et al. 2011, Kanter et al. 

2018, Gefel et al. 2022). Die schnelllöslichen Binderphasen halten die 

schwerlöslichen Phasen Farringtonit und Standfieldit zusammen. Kowalewicz et al. 

(2022) stellten fest, dass die Degradationsgeschwindigkeit nicht abhängig davon 

ist, welche Binderphase sich gebildet hat, sondern vom Masseanteil der jeweiligen 

Binderphase beeinflusst wird. Eine mögliche Erklärung für die schnellere 

Degradation von MPC3 in der vorliegenden Studie könnte daher sein, dass sich der 
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relativ geringe, schnelllösliche Struvitanteil (19 Ma.-%) möglicherweise schneller 

aufgelöst hat, so dass das Zementrohmaterial nicht mehr ausreichend 

zusammengehalten wurde und MPC3 dadurch schneller an Integrität verlor. 

Aufgrund des bei CMPC225 höheren Massenanteils an schnelllöslichen 

Binderphasen dauerte die Auflösung von Newberyit (58 Ma.-%) und Bruschit (10,9 

Ma.-%) länger, was die Scaffolddegradation im Vergleich zu MPC3 

möglicherweise verlangsamte (Hemmerlein et al. 2024). Ostrowski et al. (2016) 

stellten die Hypothese auf, dass die chemische Degradation bei CMPC vom CaP-

zu-MgP-Verhältnis abhängig ist, wobei die Degradation zunimmt, je höher der 

MgP-Gehalt ist. Ewald et al. (2019) konnten in ihrer Studie jedoch feststellen, dass 

ein höherer MgP-Gehalt der untersuchten Zemente nicht mit einer höheren 

Auflösung einhergeht. Eine ähnliche Beobachtung machten Gefel et al. (2022) in 

einer in-vitro-Studie. Sie untersuchten unter anderem die Korrelation zwischen der 

Auflösungsgeschwindigkeit anhand der damit verbundenen Ionenfreisetzung 

magnesiumhaltiger Zemente und dem Anteil an schnelllöslichen Phasen (Struvit, 

Newberyit). Hierbei wurden 3D-pulvergedruckte Magnesiumphosphatkeramiken 

mit unterschiedlichen Phasen durch alkalische (TMP-D → 24 Ma.-% Struvit) bzw. 

saure (TMP-P → 43 Ma.-% Newberyit) Nachbehandlung hergestellt und analysiert. 

Ein Zusammenhang zwischen einem höheren Struvit- oder Newberyit-Anteil und 

einer höheren Ionenfreisetzung konnte nicht beobachtet werden. Gefel et al. (2022) 

stellten fest, dass Struvit-bildende Zemente trotz des geringeren Massenanteils und 

der geringeren Löslichkeit insgesamt eine höhere chemische Degradation als die 

Newberyit-bildenden Zemente zeigten. Somit decken sich die Ergebnisse der 

vorliegenden Arbeit mit den Erkenntnissen aus der bisherigen Literatur.  

In der vorliegenden Arbeit wurde bei MPC3 in den µCT- und REM-Analysen, 

sowie histologisch eine abgrenzbare Randzone innerhalb der Scaffolds beobachtet, 

bei der es sich vermutlich um Struvit handelte. In den REM-Untersuchungen konnte 

zudem festgestellt werden, dass sich in der Mitte der MPC3-Scaffolds ein Bereich 

aus nicht umgesetztem Farringtonit befand (Hemmerlein et al. 2024). Eine ähnliche 

Beobachtung machten auch Kowalewicz et al. (2022) im Scaffoldzentrum von mit 

DAHP nachbehandelten CMPC-Zylindern. Somit ist davon auszugehen, dass die 

Bildung von Struvit in den mit DAHP nachbehandelten Scaffolds ungleichmäßig 

stattfand und vor allem im Randbereich auftrat. Dieser löste sich schneller auf, und 

das restliche verbleibende Zementrohmaterial wurde nicht mehr 
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zusammengehalten und degradierte (Hemmerlein et al. 2024). Auch in der in-vivo-

Studie von Kanter et al. (2018) konnte eine zentripetale Degradation mit initialem 

Zerfall der Implantatrandbereiche von Struvit-bildenden MPC-Pasten beobachtet 

werden. Hierbei konnte nach 4 Monaten ebenfalls noch nicht umgesetzter 

Zementrohstoff Farringtonit nachgewiesen werden.  

In beiden Gruppen der vorliegenden Studie bildete sich ab der 2. Woche ein 

endostaler und periostaler Kallus, der sich im Laufe der Zeit aufbaute und wieder 

zurückbildete. Dieser Kallus wurde auch bei Schmidt et al. (2022) beobachtet, die 

in ihrer Studie ein ähnliches Defektmodell am Kaninchen verwendeten. Diese 

Kallusbildung wird auch von anderen Autoren in der bisherigen Literatur im 

Rahmen der sekundären Frakturheilung als physiologisch betrachtet (Claes et al. 

2012, Féron und Mauprivez 2016). Im Vergleich zu CMPC225 zeigte MPC3 nach 

sechs Wochen eine ausgeprägtere Kallusbildung, die durch histomorphometrische 

Messungen bestätigt wurde (Hemmerlein et al. 2024). Dies weist ebenfalls auf eine 

beschleunigte Degradation von MPC3 hin, die möglicherweise zu einem teilweisen 

Verlust der mechanischen Stabilität führte. Infolgedessen könnte der Knochen 

durch verstärkte Kallusbildung versucht haben, den Defekt zu stabilisieren, wie es 

auch von anderen Autoren beschrieben wurde (Claes et al. 2002, Einhorn und 

Gerstenfeld 2015). Es ist bekannt, dass biomechanische Belastung einen 

wesentlichen Einfluss auf die Defektheilung hat, da sie die Zellstimulation im 

Kallus und damit die Qualität des neu gebildeten Gewebes bestimmt (Perren et al. 

2015). Während eine zu geringe Stimulation zu einer verzögerten Heilung oder 

Nonunion führen kann, begünstigt eine übermäßige Belastung die Bildung von 

Faserknorpel, was das Risiko einer Pseudarthrose erhöht. Bei einer angemessenen 

Beweglichkeit des Defekts und einer optimalen Spaltbreite bildet sich Knorpel von 

geeigneter Qualität, der im weiteren Verlauf remodelliert werden kann (Perren et 

al. 2015, Planzer 2019). In der vorliegenden Arbeit wurde das Kallusgewebe in 

beiden Gruppen im Laufe der Zeit in Knochengewebe umgewandelt und alle 

operierten Tibiae waren bis zum Ende des Beobachtungszeitraums stabil und 

frakturfrei, trotz des beschleunigten Abbaus von MPC3 im Vergleich zu CMPC225 

(Hemmerlein et al. 2024).  

Implantierte Biomaterialien werden vom Körper immer in gewisser Weise als 

Fremdkörper betrachtet und rufen daher gewisse Zellreaktionen hervor (Nuss und 

von Rechenberg 2008). Deswegen wurde zur weiteren Evaluation der 
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Biokompatibilität in der vorliegenden Studie eine histologische Untersuchung 

durchgeführt (Hemmerlein et al. 2024). Bei der histologischen Untersuchung 

konnten einige Zellen beobachtet werden, welche sich vor allem in den 

Randbereichen des Scaffolds, auf dem anwachsenden Knochengewebe sowie 

innerhalb der Resorptionszone befanden. Im Verlauf der zentripetalen Degradation 

lösten sich die Zementpartikel zunächst im Randbereich und ermöglichten so ein 

weiteres Einwandern der Zellen, was insbesondere bei MPC3 die Degradation 

weiter beschleunigte. Die zellreiche Resorptionszone enthielt 

Osteoprogenitorzellen, Fibroblasten, Fibrozyten, Makrophagen, 

Fremdkörperriesenzellen, sowie Lymphozyten und Blutgefäße (Hemmerlein et al. 

2024). Das Vorkommen dieser Zelltypen in Resorptionszonen ist aus der Literatur 

bekannt (Apelt et al. 2004, Kaiser et al. 2022, Kowalewicz et al. 2022). Die in-vivo-

Degradation von CaP-basierten Materialien erfolgt sowohl durch eine passive 

chemisch-physikalische Auflösung der Zementmatrix als auch durch eine aktive, 

zellvermittelte Resorption, an der u. a. Fremdkörperriesenzellen und Makrophagen 

beteiligt sind (Lodoso-Torrecilla et al. 2021). Dieser Prozess wird auch für CMPC-

Scaffolds angenommen (Wei et al. 2010). In der in-vivo-Studie von Wu et al. 

(2008b) wurde die Degradation von zylindrischen CMPC-Scaffolds über 6 Monate 

nach Implantation in Bohrlochdefekte am Kaninchen beobachtet. Es bildete sich 

neues Knochengewebe, das allmählich in die Scaffolds einwuchs, während sich die 

Scaffolds auflösten. Es wurde vermutet, dass die chemische Auflösung der CMPC-

Scaffolds in der Anfangsphase nach der Implantation stattfand und zu einer 

Vergrößerung der Mikrostruktur führte, was die spätere aktive Resorption 

erleichterte. In-vitro-Studien vermuteten, dass der Abbau von MgP-Keramiken 

hauptsächlich durch passive Auflösung erfolgt und Osteoklasten kaum daran 

beteiligt sind (Großardt et al. 2010, Gefel et al. 2022). In-vivo-Studien haben jedoch 

die Anwesenheit von Osteoklasten im Implantationsbereich gezeigt, was auf ihre 

aktive Beteiligung am Abbau von MPCs hindeutet (Kim et al. 2016, Kanter et al. 

2018, Kaiser et al. 2022). Auch in der vorliegenden Arbeit wurden bei den 

untersuchten Materialien Makrophagen sowie mehrkernige Zellen vor allem an den 

Scaffoldrandbereichen und an einzelnen Partikeln beobachtet, sodass eine aktive 

Resorption durch diese Zellen vermutet wird (Hemmerlein et al. 2024). Auch in der 

Studie von Kowalewicz et al. (2022) wird aufgrund der Anwesenheit dieser 

Zelltypen von einem zellvermittelten Abbau der CMPC-Scaffolds ausgegangen. 
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Um auch das weitere Knochenremodeling und die Scaffolddegradation nach der 

Defektheilung beurteilen zu können, wurde in der vorliegenden Studie die PEEK-

Platte, die den Defekt bis dahin teilweise stabilisiert hatte, entfernt (Hemmerlein et 

al. 2024). Da CMPC225 in den ersten Wochen nach der Implantation im Vergleich 

zu MPC3 eine langsamere, homogenere Degradation und eine bessere 

Scaffoldintegration zeigte, wurde die Plattenentfernung ausschließlich bei 

CMPC225 durchgeführt, um die Anzahl der Versuchstiere aus ethischen Gründen 

zu minimieren (Hemmerlein et al. 2024). Die vollständige Defektheilung der 

Kortikalis wurde vor der Plattenentfernung mittels µCT und Röntgen kontrolliert. 

Nach der Plattenentfernung waren alle Tibiae stabil und der Umbau des 

Knochengewebes schritt weiter voran. Histologisch konnte beobachtet werden, wie 

sich der Geflechtknochen allmählich in Lamellenknochen umwandelte. Nach 24 

Wochen war dieser Prozess bei allen Tieren abgeschlossen. Der Durchmesser der 

Transcortizes wurde im Laufe der Zeit immer schmaler und näherte sich wieder 

dem Ausgangszustand an, die ursprüngliche Form der Tibia wurde jedoch auch 

nach 30 Wochen noch nicht wieder erreicht. Die operierten Kortizes blieben 

verbreitert und spongiös aufgelockert. Die Knochenmarkhöhle war bei allen Tieren 

spätestens nach 24 Wochen wieder mit physiologischem Knochenmark gefüllt 

(Hemmerlein et al. 2024). Dieser Verlauf der Frakturheilung ist nach bisheriger 

Literatur als physiologisch anzusehen (Claes et al. 2012, Einhorn und Gerstenfeld 

2015). In nachfolgenden Studien könnte ein längerer Beobachtungszeitraum 

verwendet werden, um den weiteren Knochenumbau zu untersuchen. 

Aufgrund der in der vorliegenden Arbeit beobachteten Zone nicht abreagierten 

Farringtonits innerhalb von MPC3 sollte der Herstellungs- und 

Nachbehandlungsprozess weiter überarbeitet werden, um die Fertigung homogener 

Scaffolds zu gewährleisten. Da CMPC225 vielversprechende Ergebnisse gezeigt 

hat (Hemmerlein et al. 2024), könnte dieses Material in weiteren Studien in 

größeren und voll belasteten Defektmodellen insbesondere hinsichtlich seiner 

biomechanischen Eigenschaften untersucht werden. 
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V. ZUSAMMENFASSUNG 

Ziel dieser Studie war es, erstmals 3D-pulvergedruckte Scaffolds auf Basis von 

CMPC und MPC hinsichtlich ihrer Biokompatibilität, Stabilität sowie ihres in-vivo-

Degradations- und Osseointegrationsverhaltens in einem segmentalen, 

teilbelasteten Kaninchendefektmodell vergleichend zu evaluieren.  

Auf Grundlage interner Vorstudien wurden dabei die vielversprechendsten 

Nachbehandlungsverfahren – PA für CMPC225 und DAHP für MPC3 – 

ausgewählt und ihr Einfluss auf die genannten Parameter eingehend untersucht. Ziel 

war es, ein geeignetes Knochenersatzmaterial zu identifizieren, dessen 

Degradationsrate mit der Knochenregenerationsrate übereinstimmt, im 

teilbelasteten Defekt mechanische Stabilität gewährleistet und das sich somit für 

weiterführende Untersuchungen an größeren, vollbelasteten Defekten eignet.  

Die 3D-pulvergedruckten, keilförmigen Scaffolds (5,3 × 14,1 × 10,4 mm) basierten 

auf einer Rohpulverzementmischung aus CaxMg3-x(PO4)2 mit x = 0 (MPC3) bzw. x 

= 0,75 (CMPC225). Zur Steigerung der finalen Festigkeit wurden sie nachbehandelt 

– CMPC225 mit PA und MPC3 mit DAHP. Anschließend implantierte man sie in 

die rechte proximale Tibia von Kaninchen (n = 42), fixierte sie mittels einer PEEK-

Platte und untersuchte sie vergleichend über einen Zeitraum von bis zu 30 Wochen. 

Die PEEK-Platte wurde nach 24 Wochen entfernt, woraufhin die Tibiae weitere 

sechs Wochen (bis Woche 30 post Implantation) hinsichtlich mechanischer 

Stabilität, fortschreitender Scaffolddegradation und Knochenremodeling analysiert 

wurden. Um die Versuchstierzahl aus ethischen Gründen zu reduzieren und 

aufgrund der nachgewiesenen frühzeitig besseren Scaffoldintegration sowie der 

homogeneren Degradation von CMPC225 im Vergleich zu MPC3 wurde die 

Plattenentfernung nur bei sechs Tieren der CMPC-Gruppe durchgeführt. Alle 

Kaninchen wurden regelmäßig klinisch sowie mittels in-vivo-µCT- und 

Röntgenanalysen untersucht. Nach der Euthanasie erfolgte eine Untersuchung der 

entnommenen Scaffold-Knochen-Verbunde durch histologische Analysen, REM 

und EDX.  

Beide Materialien zeigten neben einer ausgezeichneten Biokompatibilität ein gutes 

Osseointegrations- sowie ein kontinuierliches Degradationsverhalten. Nach 24 

Wochen waren beide Materialien nahezu vollständig abgebaut, während neu 

gebildeter Geflechtknochen in Lamellenknochen umgewandelt wurde und die 
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Knochenmarkshöhle sich regenerierte. CMPC225 wies dabei leicht überlegene 

Eigenschaften hinsichtlich der Scaffoldintegration auf, wobei seine 

Degradationsrate besser mit der natürlichen Knochenregeneration korrelierte. Auch 

nach der Plattenentfernung schritten die Scaffolddegradation sowie das 

Knochenremodeling bei CMPC225 bis zum Ende des Beobachtungszeitraums 

weiter voran, wobei die Tibia weiterhin stabil blieb. MPC3 degradierte schneller 

als CMPC225, was zu einer ausgeprägteren Resorptionszone und einem reduzierten 

Scaffold-Knochenkontakt führte. Diese Resorptionszone könnte eine potenzielle 

mechanische Schwachstelle darstellen, jedoch blieben alle untersuchten Scaffolds 

über den gesamten Studienzeitraum stabil, und auch das fortschreitende 

Knochenremodeling wurde nicht negativ beeinflusst. 

Auf Grundlage der Ergebnisse erweist sich CMPC225 als vielversprechendes 

Material für weiterführende Untersuchungen. Insbesondere sollte dessen 

biomechanisches Verhalten in einem vollbelasteten Defektmodell weiter erforscht 

werden. 
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VI. SUMMARY 

The aim of this study was to evaluate for the first time 3D powder-printed scaffolds 

based on CMPC and MPC regarding their biocompatibility, stability and their in 

vivo degradation and osseointegration behavior in a segmental, partially loaded 

rabbit defect model. Based on internal preliminary studies, the most promising post-

treatment procedures - PA for CMPC225 and DAHP for MPC3 - were selected and 

their impact on the aforementioned parameters was thoroughly analysed. The aim 

was to identify a suitable bone substitute material whose degradation rate would 

match the rate of bone regeneration, provide mechanical stability in the partially 

loaded defect and is therefore suitable for further investigation in larger, fully 

loaded defects.  

The 3D powder-printed, wedge-shaped scaffolds (5.3 × 14.1 × 10.4 mm) were 

based on a raw powder cement mixture of CaxMg3-x(PO4)2 with x = 0 (MPC3) or x 

= 0.75 (CMPC225). To increase the final strength, they were post-treated - 

CMPC225 with PA and MPC3 with DAHP. They were then implanted in the right 

proximal tibia of rabbits (n = 42), fixed using a PEEK plate and examined 

comparatively over a period of up to 30 weeks. The PEEK plate was removed after 

24 weeks, after which the tibiae were analyzed for a further six weeks (up to week 

30 post-implantation) regarding mechanical stability, progressive scaffold 

degradation and bone remodeling. To reduce the number of test animals for ethical 

reasons and due to the proven better scaffold integration at an early stage and the 

more homogeneous degradation of CMPC225 compared to MPC3, plate removal 

was only performed in six animals of the CMPC group. All rabbits were regularly 

examined clinically and by in vivo µCT and X-ray analysis. After euthanasia, the 

removed scaffold bone composites were examined by histological analysis, SEM 

and EDX.  

Both materials showed good osseointegration and continuous degradation behavior 

in addition to excellent biocompatibility. After 24 weeks, both materials were 

almost completely degraded, with newly formed cancellous bone transforming to 

lamellar bone and the bone marrow cavity regenerating. CMPC225 showed slightly 

superior properties in terms of scaffold integration, with its degradation rate 

correlating better with natural bone regeneration. Even after plate removal, scaffold 

degradation and bone remodeling continued in CMPC225 until the end of the 
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observation period, with the tibia remaining stable. MPC3 degraded faster than 

CMPC225, resulting in a more pronounced resorption zone and reduced scaffold-

bone contact. This resorption zone could represent a potential mechanical 

weakness, however, all scaffolds tested remained stable throughout the study period 

and progressive bone remodeling was not adversely affected. 

Based on these results, CMPC225 appears to be a promising material for further 

investigation. Its biomechanical behavior should be further investigated in a fully 

loaded defect model. 
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