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l. EINLEITUNG

Die Behandlung segmentaler Knochendefekte infolge von angeborenen
Erkrankungen, Traumata, Infektionen oder Tumorresektionen stellt im klinischen
Alltag noch immer eine grof3e Herausforderung dar, sodass diese Situation die
Verwendung von Knochenersatzmatéian erforderlich mach¢Kheirallah und
Almeshaly 2016, Fernandez de Grado et al. 2018)

Das ideale Knochenersatzmaterial (KEM) zeichnet sich durch Biokompatibilitat
sowie Osteokonduktion (Leitschieneneffekt fur einwachsenden Knochen),
Osteoinduktion (Stimulation zur Knochenneubildung), Osseointegration (direkter
Kontakt zwischen Knochengewebad KEM) und Osteogenese (Knochenbildung
innerhalb des KEM) augAlbrektsson und Johansson 2001, LeGeros 2002,
Kheirallah und Almeshaly 2016)Die optimale Degradationsrate eines KEM
stimmt mit der Knochenregenerationsrate tiberein und erfordert dahgeeiisse
mechanische Stabilitdt, insbesondere in der frihen Phase der Knochenheilung.
Idealerweise degradiert das KEM fortschreitend, wahrend es durch neugebildeten
Knochen ersetzt wir@Freed et al. 1994, Ignatius et al. 2001, Linhart et al. 2004,
Schréter et al. 2020)

Als Goldstandard zahlen aktuell die autologen (vom selben Individuum stammend)
Knochentransplantate. Sie sind osteokonduktiv, osteoinduktiv, bioresorbierbar und
besitzen, u.a. aufgrund enthaltener Wachstumsfaktoren, osteogenes P(Senzial

und Miclau 2007) Ein Nachteil dieser Transplantate besteht jedoch, neben
begrenzter Verfiugbarkeit, in der Notwendigkeit eines zweiten Operationsbereiches,
um Knochengewebe (z. B. aus dem Beckenkamm) zu entnehmen. Dies kann mit
einer Morbiditdt, wie Schmerzen oder Infieken an der Entnahmestelle,
verbunden seirflLieberman und Friedlaender 2005, LeGeros 2088grnativen

stellen allogene (von der gleichen Spezies stammend) und xenogene (von einer
anderen Spezies stammend) Transplantate dar. Sie bergen jedoch das Risiko,
Krankheitserreger zu Ubertragen oder immunologische Reaktionen hervorzurufen,
sodass imme haufiger alloplastische, also synthetische KEMs zum Einsatz
kommen(Fernandez de Grado et al. 2018, Valtanen et al. 20243e Materialien

haben den Vorteil urdgrenzt verfigbar und lange haltbar zu sein, umgehen

Komplikationen wie Entnahmemorbiditat und Pathogentransfer und kénnen durch
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Beeinflussung der Zusammensetzung und der morphologischen bzw.
physikalischen Eigenschaften auf individuelle Bedurfnisse angepasst werden
(Lieberman und Friedlaender 2005)

Neben Polymeren und Biogldsern werden haufig auch Keramiken, besonders
Calciumphosphate (CaP) wie Hydroxylapatit (HA) oder Tricalciumphosphat
(TCP), als KEMs verwendetRoddy et al. 2018) Sie &hneln in ihrer
Zusammensetzung der mineralischen Phase von Knochen und zeichnen sich daher
durch hervorragende Biokompatibilitat, Osseointegration, Osteokonduktivitat und
zum Teil sogar osteoinduktives Potential #usGeros 2008, Eliaz und Metoki
2017) CalciumphosphaZemente (CPCs) werden aufgrund dieser positiven
Eigenschaften gerne als KEM verwendet, sind aber wegen ihrer geringen
mechanischen Stabilitdt hauptsachlich fir niekttragende Defekte geeignet
(Eliaz und Metoki 2017)Ihre Degradation erfolgt durch zwei Mechanismen: zum
einen durch die passive Resorption infolge der chemischen Lo6slichkeit des
Materials und zum anderen durch die aktive Resorption durch OsteoKlastear

et al. 2014, Schroter et al. 202@ie Degradationsrate eines KEM héangt von
verschiedenen Faktoren beispielsweise von der chearstusammensetzung und

der Porositat ab. Einige Materialien auf GB#&sis, wie HA, haben eine sehr geringe
in-vivo-Loslichkeit, sodass der Abbau fast ausschlief3lich durch aktive Resorption
erfolgt und selbst Jahre nach Implantation noch Reste nachweisb@viaiuacci

et al. 2007)

Als Alternative zu den CPCs werden immer mehr Magnesiumpheggnatnte
(MPCs) erforscht. Sie sind ebenfalls biokompatibel und osteokonduktiv, haben eine
héhere in-vivo-Loslichkeit als CPCs, zeichnen sich durch eine hohe initiale
Festigkeit aus und besitzen zum Teil auch antibakterielle Wirl{@@atyowski et al.
2016) Magnesium (Mg) hat einen positiven Einfluss auf den Knochenstoffwechsel.
Ein Mangel an Magnesium kann zu vermindertem Knochenwachstum, Osteoporose
und somit zu erhohter skelettaler Brichigkéhren(Rude et al. 2003, Nabiyouni

et al. 2018, Bavya Devi et al. 202B)ie positive Wirkung von bei der Degradation
freiwerdenden Mgonen auf das Knochenremodeling konnte bereits in einmgen
vivo-Studien an Kaninchen und Meerschweinchen an Implantaten unterschiedlicher
Mg-Legierungen demonstriert werd@Witte et al. 2005, Witte et al. 2007)

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

CalciumMagnesiumphosphatemente (CMPCs) entwickelt und bereits in einigen
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in-vitro- und in-vivo-Studien am Tiermodell untersucht, in denen eine sehr gute
Biokompatibilitat, ein gunstiges Degradationsverhalten, eine verbesserte Effizienz
zur Knochenneubildung und Osteokonduktivitat festgestellt wulién 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, selbsthartenden Pasten und
vorgeharteten oder 3pulvergedruckten, zylinderformigen Implantaten verwendet
(Wu et al. 2008b, Ewald et al. 2019)dhs et al. 2021, Kowalewicz et al. 2021)

Ein kostenguinstiges und vergleichsweise schnelles Verfahren, um Scaffolds
herzustellen, bietet das 3Bulverdruckverfahren, welches zu den additiven
Fertigungstechniken zahDiese Verfahren beruhen auf dem schichtweisen Aufbau
computergenerierter Modelle, wobei die Scaffolds  mithilfe
computertomographischer Patientendaten individuell angefertigt werden kdnnen.
Die Vorteile des 3EPulverdrucks liegen in der Herstellung passgenauer,
defektspezifischer Scaffolds unter Einstellung ihrer physikalischen und
morphologischen Eigenschaftéklammert et al. 2010, Vorndran et al. 2015)

Wahrend sichbisherige in-vivo-Studien zu CMPCs auf unbelastete Defekte
konzentrierter{Wu et al. 2008b, Ewald et al. 2019, Fuchs et al. 2021, Kowalewicz
et al. 2022) erfolgte in der vorliegenden Studi@ine Untersuchung unter
teilbelasteten BedingungerMPCs wurden bereits in Form von Pasten in
teilbelasteten Defektmodellamtersuchi{Kanter et al. 2018, Kaiser et al. 2022)
jedochwurde bislang noch keinm-vivo-Studie zu 3Bpulvergedruckten MPC

Scaffolds unter solchen Belastungsbedingungen durchgefihr

Daher wares das Ziel @r vorliegenden ArbeitCMPG bzw. MPCbasierte,
keilformige Scaffolds mittels 3fPulverdruck anzufertigen und erstmalig in einen
teilbelasteten Defekt an der Kaninchentibia zu implantierem sie auf
Biokompatibilitdt, Degradationsverhalten, Stabilitat und Osseointegratioivo

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

aufklappenden Korrekturosteotomie in die proximale Kaninchentibia.



[l. Literaturtibersicht 4

[I.  LITERATURUBERSICHT

1. Knochen

Das komplexe Skelettsystem der Wirbeltiere besteht zum Grof3teil aus Knochen,
einem sehr harten Stitzgewebe, welches einen wichtigen Teil des passiven
Bewegungsapparates darstellt und verschiedene Funktionen erfillt. Die Knochen
dienen u. a. dem Schutz inee Organe, erfullen zellspezifische
Stoffwechselleistungen und in ihrem Knochenmark findet zudem die Hamatopoese
statt. Knochengewebe ist in der Lage, sich zeitlebens an Verédnderungen, wie
beispielsweise starke mechanische Belastung, anzupassen undhest eila
dynamisches Gewel{g6nig und Liebich 2012, Meermann und Graff 2017)

1.1. Knochenarchitektur

Rohrenknochen bestehen aus einem Mittelstii&physe, welches von einem
dichten KnochenmanteS(bstantia compacthzw. Kompaktg umgeben ist und

die mit gelbem Fettmark gefillte Markhéhiégvum medullareeinschliel3t, den
zwei HalsstickenMetaphysehund den beiden Endstickdapjphysen, in denen

sich ein schwammartiges Gerist aus Knochenbalkchertnatdkeln Substantia
spongiosabzw. Spongiosa befindet und die von der Knochenrindgupstantia
corticalisbzw.Kortikalis) berzogen sinKonig undLiebich 2012) Zwischen den
gefallosen Trabekeln befindet sich das rote Knochenmark, in dem die
Hamatopoese stattfindet. Die Knochenzellen werden durch Diffusion aus den
Knochenmarksgefal3en versorgt. Der strukturelle Aufbau der Spongiosabélkchen,
welche sich entlang on Trajektorien (Kraftlinien) anordnen, dient der
funktionellen Anpassung an Druckind Zugspannungen. Die AuRenflache der
Kompakta ist, bis auf die Gelenkflachen, von KnochenhRetigs} Giberzogen.

Das Knocheninnere ist miEndost welches aus osteogeneZellen besteht,
Uberzoger{Kdnig 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 lasst sich

wiederum in die perichondrale und enchondrale Ossifikation unter{&itemng und
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Liebich 2012)

Bei der desmalen Ossifikation entwickeln sich undifferenzierte Mesenchymzellen
direkt zu Osteoblasten. Wahrend der Knochenbildung produzieren diese zunéchst
eine unverkalkte Knochenmatrix (Osteoid) und bauen sich selbst in diese ein
(Konig und Liebich 2012) Der auf diese Weise gebildete Knochen wird
Bindegewebsknochen genanf@alomon et al. 2015)Das Osteoid enthalt zum
Grol3teil Kollagen Typ | (95%) sowie geringe Anteile an Glykosaminoglykanen,
Proteoglykanen und Knochenprotein@dnig und Liebich 2012)Wahrend der
Knochenmineralisierung dient das FisKollagen als Kristallisationskern fir die
Anlagerung von Caerbindungen und innerhalb von 8 bis 10 Tagen wandelt sich
das Osteoid in die Knochengrundsubstanz Ossein um. Dabei werden anorganische
Bestamlteile wie Calciumphosphat, Calciumcarbonat, Magnesiumphosphat und
Calciumfluorid Uber die Blutgefal3e ins Osteoid eingela¢f¢dinig und Liebich

2012)

Bei der chondralen Ossifikation wird zunachst hyaliner Knorpel gebildet, der als
Ausgangsmaterial fir das Knochenlangenwachstum dient und nach und nach durch
permanentes Knochengewebe ersetzt wird. Hierbei gebildeter Knochen wird daher
als Ersatzknochen beichnet (Konig und Liebich 2012) Dieses knorpelig
vorgebildete Skelett wird Primordialskelett genannt und entsteht wie
Bindegewebsknochen aus dem Mesenchym. Die enchondrale Ossifikation entsteht
bei kurzen Sticken von innen heraus und ist durch eine pé&ige
Wachstumsplatte (Epiphysenfuge) gekennzeichfletillmannRauch 2009)
wohingegen bei der perichondralen Ossifikation bei langen Ro&hrenknochen
zunachst eine diaphysare Knochenmanschette gebildet wird und die

Verkndcherung dann Richtung Epiphysen voranschr@abmon et al. 2015)

Das Ergebnis beider Ossifikationsarten, wie auch bei der Frakturheilung, ist der
Geflecht bzw. Faserknochen, welcher bei jeder Knochenneubildung auftritt und
sich anschlieBend durch mechanische Beanspruchung zu Lamellenknochen
umbaut. Wahrend die Kollagisern, BlutgefaRe und Knochenzellen im
Geflechtknochen unregelmalig angeordnet sind, sind sie im Lamellenknochen
streng parallel oder konzentrisch geschicfitéinig und Liebich 2012)Dadurch,

sowie aufgrund des héheren Mineralisierungsgrades des Lakmalehens, weist

der Geflechtknochen eine verminderte mechanische Festigkeit und eine hdhere

Plastizitat als der Lamellenknochen &8&lomon et al. 2015)
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Die Struktur des Lamellenknochens basiert auf dem Osteon (Haystam).
Dieses besteht im Inneren aus dem Hatensal, welcher lockeres Bindegewebe
enthalt und durch den ein zentrales Hav@edald sowie vegetative Nerven
verlaufen und der von Havetsamellen (Speziallamellen) aus Kollagenfasern und
mineralisierter Knochenmatrix konzentrisch umgeben ist. Die Osteozyten liegen
zwischen den Lamellen und sind durch radiar in Knochenkanalchen verlaufende
Zytoplasmafortsatze miteinander verbunden. Durch quienvfende Volkmann
Gefal3e stehen die zentralen Hav8efaRe mit dem Endost und dem Periost in
Verbindung(Konig 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 sténdig
umstrukturiert. Dieser kontinuierliche Umbau wird Remodeling genannt und dient
als Vorbeugung gegen Ermudurdes Knochengewebes, zur Reparatur von
Mikrosch&den, zur Anpassung an mechanische Beanspruchung sowie zur
Bereithaltung von schnell verfligbarem Calcium. Beim Remodeling sind
Osteoklastensowie Osteoblasten als bone multicellular unit (BMU) organisiert,
welches raumlich und zeitlich koordiniert den Umbau durchf(liiimann-Rauch

2009) Zunachst resorbieren Osteoklasten gezielt alte Knochensubstanz und

schaffen so Platz fur die anschlie3ende 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 néchste
Osteoblastengruppe, die die zweite Ostdahelle produziert und somit die
ersten Osteoblasten einmauert, welche dadurch zu Osteozyten werden. Dieser
Vorgang wird fortgesetzt, bis der Kanal bis auf den Hak@rsal mit funf bis 20
Lamellen aufgeflillt ist. Die jingste Generation an Osteoblasten hevale
innerste Lamelle des Osteons produziert, wird nicht eingemauert. Diese Zellen
fallen stattdessen in einen Ruhezustand und bilden gemeinsam mit Vorlauferzellen
das Endost. Bei diesem Prozess werden alte Osteone beseitigt, um neue Osteone
herzustellenwodurch es zur Bildung von Schaltlamellen (OstBaste) kommt
(Ldllmann-Rauch 2009)

In der Spongiosa fressen die Osteoklasten Buchten, sogenannte Hbalalmgn
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in die Oberflache, welche anschlieRend von Osteoblasten mit neuen ©Osteoid
Lamellen aufgefullt werde(Lullmann-Rauch 2009)

1.4. Osteotomie

Osteotomien sind chirurgische MalRnahmen, bei denen der Knochen in zwei
Segmente getrennt wird. Mithilfe von Korrekturosteotomien kénnen
Achsenabweichungen oder Rotationsfehler, die infolge von Traumata oder
Frakturheilungsstorungen entstanden sind, sovelertkinkongruenzen korrigiert
oder Knochen verlangert werdéiRossum 2020) Hierbei werden, abhangig von

der Indikation, Diaphyse bzw. Metaphyse durchtrennt, neu positioniert und die
Knochen anschlieBend mit Implantaten fixiert. Bei Osteoektomien werden
Knochensegmente entfernt. Diese Eingriffe werden beispielsweise bei Junghunden
im Wachstum durchgefuhrt, um bei vorzeitigem Epiphysenfugenschluss ein
ungestértes Wachstum paariger Rohrenknochen zu ermdglichen oder
Gelenkinkongruenzen zu behandeln. KorrektivOsteotomien dienen der
Wiederherstellung der normalen Funktionalitat einer Gliedn{&ssum 2020)

Ein spezifisches Anwendungsbeispiel fir Osteotomien digt chirurgische
Behandlung der medialen tibiofemoralen Osteoarth(i@®narthrose). Hierbei
wird unter anderem eine aufklappen#@ilosteotomie derproximalen Tbia
(opening wedge high tibial osteotojngngewendetum durch Entlastung des
medialen Kompartments Schmerzen zu lindern oder sogar zu besétgéaon

und Waugh 1961, Sarabi2ondes et al. 2007, Brosset et al. 2011)

1.5. Frakturheilung

Nach einem Knochenbruch findet ein langer andauernder komplexer
Reparaturvorgang statt, der entweder als primare oder sekundare Frakturheilung
erfolgen kann(Fossum 2020)Unter der sekundaren Frakturheilung wird die
natirliche Knochenbruchheilung verstanden, bei der ein Frakturkallus gebildet
wird. Sie verlauflausgehend vom Endost und Perinstier Phase. Zunachst wird

in der ersten Phase der Entzindung das Frakturhamatom organisiert. Zellen
wandern ein und bilden Granulationsgewebe. Dieses Bindegewebe differenziert
sich in der zweiten Phase zum weichen Kallus bzw. Knorpelkallus, der die
Frakturenden bindgwebig Uberbrickt. Je instabiler eine Fraktur ist, desto gré3er
wird der gebildete Kallus sein. Er differenziert sich weiter zum harten Kallus

(Faserknorpel bzw. Geflechtknochen), welcher in der dritten Phase der
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Mineralisation kalzifiziert und somit die Frakturenden kndchern tberbrickt. In der
vierten Phase findet das Remodeling (Remodellierung) statt. Der Geflechtknochen
wird hierbei resorbiert und letztendlich zu Lamellenknochen riickgebaut. Diese
Phase kann Mom@ bis Jahre andauefbietz und Litzke 2003, Salomon et al.
2015)

Bei der primaren Frakturheilung entsteht kein Kallus. Sie findet nur bei einer
minimalen Frakturspaltgrof3e statt oder wenn durch Osteosynthese eine absolute
mechanische Stabilitat hergestellt wur@alomon et al. 2015Hierbei schlieft

sich nach der ersten Phase der Entziindung direkt die Phase der Remodellierung an.
Im Gegensatz zur sekundéaren Frakturheilung mit Kallusbildung dauert die primare
Knochenheilung meist nur vier bis acht Woclipretz und Litzke 2003)

1.6. Critical -size Defekt

Ein CriticatsizeDefekt (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. 1988¥heilt oder welcher
ohne medizinische Intervention nicht ausheilen W&k&TM 2014) Eine weitere
Definition eines solchen Defekts ist die segmentale Ausdehnung vorn lzwei
dreifachen Diaphysendurchmesser bzw. bei nichtsegmentalen Defekten der
Umfangsverlust von tber 50 % des KnochéBshmist 2023) In der Literatur
besteht nach wie vor Uneinigkéiber diegenaue Definition und Grél3e eines CSD
(Schemitsch 2017)Solche grof3en Defekte kbnnen beispielsweise durch Traumata
oder durch die Resektion von Knochen infolge von Infektionen oder Tumoren
entstehen(Pilia et al. 2013, Kheirallah und Almeshaly 2016)aufig kommt es
hierbei zum Einwachsen von fibrosem Gewebe, Faserknorpel oder hyalinem
Knorpel in den Defekt, was in einer mechanisch instabilen Pseudarthrose resultiert
(Panteli et al. 2015)

2. Knochenersatzmaterialien

Grollere Knochendefekte kénnen den Einsatz von Knochenersatzmaterialien
(KEMSs) erforderlich macheiiFossum 2020)Hierbei werden sowohl natirliche
(Knochentransplantate), als auch synthetische (alloplastische) Materialien
verwendet(Kheirallah und Almeshaly 2016Pa autologe Knochentransplantate

aktuell als Goldstandard fur die Versorgung von Knochendefekten zahlen
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(Heinemann et al. 2011, Campana et al. 2014, Scaglione et al., 20idi)die
Anforderungen an alloplastische KEMs hinsichtlich ihrer biologischen,
mechanischen und morphologischen Eigenschaften sehr (Kdehrallah und
Almeshaly 2016, Fernandez de Grado et al. 2018)

2.1. Eigenschaften

Grundsatzlich sollte ein KEM eine gute Biokompatibilitdt aufweisen. Das bedeutet,
dass das Material keine immunogenen oder toxischen Nebenwirkungen hervorruft

und somit gewebevertraglich (&chnurer et al. 2003)

KEMs sollten fur die Regeneration des Knochens vier Eigenschaften erfullen:
Osteokonduktion, Osteoinduktion, Osseointegration und Osteogéfiesieallah

und Almeshaly 2016)Die Osteokonduktion erméglicht das Einwachsen von
Knochengewebe durch einen Leitschieneneffekt, Osteoinduktion beinhaltet die
Stimulation von Osteoprogenitorzellen sich zu Osteoblasten zu differenzieren,
Osseointegration bezeichnet die direkte Verbindzwigchen dem KEM und dem
umgebenden Knochengewebe und Osteogenese ist die Kneubédung

innerhalb des Knochenersatzmater{#lkeirallah und Almeshaly 2016)

Eine weitere wichtige Eigenschaft fir ein KEM ist die interkonnektierende
Porositat. Die Porengrol3e betréagt in kortikalem Knocheri 100 pm und in
trabekuldarem Knochen 200600 um(LeGeros 2002, LeGeros 2008)ie Porositat

von Scaffolds hat groBen Einfluss auf die Vaskularisation, die Diffusion von
Nahrstoffen und Zellen und das Einwachsen von Knochengeilve@eros 2008)

Nur bei gewissen PorengroRen bzwolumina kann eine Durchdringung des
Materials mit neuem Knochengewebe erfolgen. Sind die Pdearek kann neues
Knochengewebe nur anwachsegfschnirer et al. 2003) Fur eine gute
Osteokonduktion und optimales Knocheneinwachsverhalten wird eine PorengrofRe
zwischen 150 und 500 pum empfohlefTruumees und Herkowitz 1999,
Karageorgiou und Kaplan 2005, Julmi et al. 2019)

KEMs lassen sich in resorbierbare und nicht resorbierbare Materialien unterteilen
(Claes 1992, Bohner 2010Resorbierbare KEMs haben den Vorteil, dass die
Notwendigkeit einer zweiten Operation zur Entfernung des Materials, um
allergische oder Fremdkorperreaktionen zu vermeiden bzw. zu behandeln, entfallt
(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 abhéngt,
wie beispielsweise dem Alter des Patienten, der Lokalisation und der Belastung.

Dadurch lasst sie sich nicht genau prognostizi@fdtiams 1992, Reindl 2012)

Im Idealfall gewéhrleistet ein Knochenersatzstoff, abhangig vom Implantationsort,
eine gewisse temporare mechanische Stabilitat, wahrend er gleichzeitig durch neu
aufgebauten Knochen ersetzt wigbhner 2010, Schroter et al. 2020)

2.2. Knochenersatzmaterialien auf CalciumphosphatBasis

Die haufige Verwendung Cabasierter Materialien als Knochenersatz liegt an ihrer
Ahnlichkeit zur mineralischen Phase von Knochen, da7B0% des
Trockengewichts der Knochenmineralphase aus CaP begtehleart et al. 2004)

KEMs aus CaP sind je nach Zusammensetzung biokompatibel, abbaubar, bioaktiv
und osteokonduktiyLeGeros 2008) Aufgrund ihrer positiven Eigenschaften
bezlglich der Knochenregeneration werden sie u. a. in Form von Seaffold
BeschichtungeriSurmenev et al. 2014, Witting et al. 2020, Satimet al. 2022)
verwendet, um die Oberflachenkompatibilitat mit umgebendem Knochen zu
verbessern, oder sie werden als eigenstandige KEMs gefidhner 2000,
LeGeros 2002) CaRbasierte Materialien sind jedoch haufig sehr sprode und
weisen daher eine geringe mechanische Stabilitat auf, sodass sie sich nur fir
unbelastete Defekte eignédchnrer et al. 2003, Ambard und Mueninghoff 2006)

Keramiken, welche als KEM verwendet werden, ahneln dem Kne&patit und
basieren auf den Substanzen Hydroxylapatit 5(@@s)3(OH), HA) und
Tricalciumphosphat (G&PQy)2, TCP). Pulverférmige Ausgangsstoffe werden
hierbei durch einen Hochtemperatursinterungsprozess (10800 °C) keramisiert
(Schnirer et al. 2003) HA-Keramiken, welche aus biologischen Materialien
gewonnen oder synthetisch hergestellt werden kénnen, werden im Vergleich zu
TCPin vivosehr langsam bis gar nicht abgel@athner 2000, Schirer et al. 2003,
Ambard und Mueninghoff 2006)TCRKeramiken werden sowohl in ihrer
Hochtemperaturphase€}TCP a | s auch i n der NiTePd r i gt em
genutzt (Chow 2001, LeGeros 2001, Johannes et al. 2006)6P ist bei
Raumtemperatur die stabilere Phé3erozhkin und Epple 2002)

2.2.1.  CalciumphosphatZemente
CalciumphosphaZemente (CPCs) sind anorganische KEMs und werden haufig

genutzt, um Defekte aufzuflllen. Die ersten hydraulischen CPCs wurden in den
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1980er Jahren von Brown und Chow entwick@town und Chow 1985)Sie
zahlen zu den Niedrigtemperaturcalciumphosphaten, wohingegeK&amiken
aufgrund des Sinterprozesses zu den Hochtemperaturcalciumphosphaten gehoren
(Linhart et al. 2004) Es handelt sich bei Cafementen um Zwei oder
Dreikomponentensysteme, welche aus Pulverkomponenten und einer wassrigen
Losung bestehen. Beim Mischen losen sich die Calciumphosphate auf und fallen
als weniger losliche CaWRerbindungen aus, wobei sich di€aRKristalle
verzahnen und der Zement hierdurch mechanische Festigkeit(8dtéher 2000)

Somit entstehen applizierbare selbsthartende Pasten, wobei durch-tégripties
Reaktionsgemisches, die Verarbeitungad Aushartungstemperatur, sowie die
Partikelgro3e der Ausgangsstoffe die Art des Sedimentationsprodukts bestimmt
wird (Ferna et al. 1999, Chow 2001, Schnurer et al. 2@&)ch den in der Praxis
unvolistandigen Umsatz der Ausgangsstoffe, besteht das Fallungsprodukt oft aus
einer Mischung des neu gebildeteBedimentationsproduktes und den
AusgangsstoffergSchnirer et al. 2003CPCs kénnen je nach pAert der Paste
wahrend des Abbindens in Apatitind Brusch#Zemente unterteilt werden.
Oberhalb eines phlVertes von 4,2 entstehen nanokristalliner HA oder Calcium
defizitarer HA (CDHA), wohingegen darunter Bruschit (CaHPO2 HO,
Dicalciumphosphabihydrat, DCPD) gebildet wirdgBohner 2000, Gbureck et al.
2003, Dorozhkin2008) Br uschit entsteht durch Ver me
TCP mit dem sauren MonocalciyshosphatMonohydrat (MCPM) oder mit
Phosphorsaure @RQs, PA) (Bohner 2000, Dorozhkin 2008, Bengel 201197 ist

zwar mechanisch stabiler als Bruschit, weist jedoch sehr lange Abbindezeiten auf
und ist auch in Bezug auf Resorbierbarkeit Bruschit unterlegen, da dmses
Gegensatz zu Apatit nicht nur durch Osteoklasten resorbiert wird, sondern auch
eine physiochemische Ldslichkeit aufwdiBamimi et al. 2012, Sheikh et al. 2015,
Ostrowski et al. 2016)n vivowird Bruschit teilweise zu Apatit umgewandelias

sein Resorptionspotenzial verringert. Diese Umwandkarmghdurch Zugabe von
Mg-Salzen reduziémwerden(Constantz et al. 1998, Penel et al. 1999, Bohner et al.
2003, Bohner et al. 2005CPCs haben eine geringe mechanische Stabilitat. lhre
Zugfestigkeit liegt bei 4.0 MPa, ihre Druckfestigkeit bei 100 MPa,wodurch

die Verwendung vonCPCs nur zusammen mit Metallimplantaten oder in

unbelasteten Defektandglich ist(Bohner 2000)
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2.2.2.  MagnesiumphosphatZemente

Magnesiumphosphate treten in physiologisch oder pathologisch mineralisierten
Geweben auf, wie zum Beispiel 8peicheldrisensteinen, Zahnstein (Whitlockit)
oder in Nierenoder Blasensteinen (Newberyit und StruyBprstein et al. 1979,
Miano et al. 2007, Breu und Miller 2028) Gegensatz zun-vivo-Korrosion von
Mg-Legierungen, bei der Wasserstoffgas und ein alkalisches Milieu entstehen
kénnen, kommt es beim Abbau von MgP lediglich zu einer Freisetzung v&a Mg
und Hydrogenphosphdbnen, welche biokompatibel sin(btaiger et al. 2006,
Walker et al. 2014, Nabiyouni et al. 2018)gP-Zemente (MPCs) stellen &n
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 gegenuber CPCs eine hohere initiale Festi@¥egtres und
Ginebra 2011}owie eine schnellere Degradation aufgrund ihrer hohareivo-
Loslichkeit auf sind ebenfalls biokompatibelnd wirken osteoindukti{Bavya

Devi et al. 2022)Mg?*-lonen sind in der Lage, die Osteoblastenproliferation zu
foérdern sowie die Osteoklasteltlung zu reduzieren, wodurch das Einwachsen von
neuem Knochen positiv beeinflusst werden ké@strowski et al. 2015, Wu et al.
2015) Im Vergleich zu BruschiZementen verhindern Mdg™-lonen eine
Rekristallisation in schwerldsliche Mineralphasen wie Ap@tiabiyouni et al.
2018, Bavya Devi et al. 2022)Ausgangsstoffe fir MPCs sind meist
Magnesiumoxid (MgO) oder Farringtonit (M&@Qi)2) und eine
Phosphatsalzlésung wie Phosphorséaure (PA), Monoammoniumhydrogenphosphat
(MAHP), Diammoniumhydrogenphosphat (DA} Dinatriumhydrogenphosphat
(DNaHP) und Dikaliumhydrogenphosphat (DKHP) (Ostrowski et al. 20i16).
Verbindung mit Ammoniumionen entsteht StrultgNH4PQ; - 6H,0) (Ewald et

al. 2019) mit Phosphaten bzw. PA wird Newberyit (MgHPO3H,0) gebildet
(Klammert et al. 2010)Ahnlich wie CPCs sind MPCs, trotz ihrer hohen initialen
Festigkeit (bis zu 85 MPa), aufgrund ihrer Sprodigkeit, geringen- Zungl
Torsionsfestigkeit und ihrer sehr schnellen Degradation nicht fir lasttragende

Knochendefekte geeign@dstrowski et al. 2016)

2.2.3.  Calcium-MagnesiumphosphatZemente
Um die Eigenschaften der gut erforschten CPCs mit den verbesserten Eigenschaften
von MPCs zu vereinen, wurden CalciMagnesiumphosphatemente (CMPCs)

entwickelt(Nabiyouni et al. 2018 ur Herstellung, die erstmals 1994 beschrieben
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wurde, kdnnen gesinterte, gemahlene Rohpulver aus CPCs und MPCs miteinander
vermischt werdeGinebra et al. 1994, Nabiyouni et al. 2018)n Entmischungen
aufgrund unterschiedlicher PartikelgréReder wahrend des Transportes
vermeiden, wurden Untersuchungen mit einem einheitlichen Ausgangspulver
(CaMgP) durchgefuhorndran et al. 2011aHierbei wurden CaMgiPulver mit

der Formel CaMgix)(POs)2 mit 0 < x < 15 durch Erhitzenbestimmter
Ausgangsstoffe synthetisiednd mit DAHP zu einer Paste vesuoht. Bei
niedrigem CaGehalt bestanden die gesinterten Pulver aus FarringttgytROs).),

mit zunehmendem CAnteil wurde zudem StanfielditCa:Mgs(PQi)s) gebildet.

Die Abbindeprodukte bestanden Uberwiegend aus Struvit, mit Anteilen von
Newberyit (bei hohem Mgsehal) oder Bruschit (bei hohem &aehal}. Beli
Kultivierung von osteoblastendhnlichen Zellen auf den hergestellten Materialien
zeigteCay 79Mg2.25(PQy)2 die beste Zellproliferatioforndran et al. 2011aBisher

konnte in verschiedenen Studien die Uberlegenheit von CMPCs gegentiber reinen
CPCs oder MPCs dargestellt werden. In einesitro-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
Aushartung) aufwiesen und langsamer degradierten als reine MPCs, jedoch
sceller als reine CPCs. Zudem wurde vitro beobachtet, dass CMPQs
Vergleich zu reinen CPCs eine kirzere Abbindezeit und héhere Druckfestigkeiten
und mit zunehmendem MPAnteil eine schnellere Degradationsrate aufwiesen
(Wu et al. 2008b) In derselben Studie wurde festgestellt, dass CMPCs die
Zellanhaftung und Proliferation von M&3-Zellen (osteoblastenahnliche Zellen)
unterstitzten, wobei sie eine signifikant hohere Proliferationsrate als reine CPCs
und MPCs zeigten. Wu et al. (2008bjtersuchten CMPCs ebenfalls in eirer
vivo-Studie im unbelasteten Defektmodeth aaninchen, 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 -pllvergedruckte CMPCs eine hervorragende
Biokompatibilitdt zeigten und nach 24 Wochen im Vergleich zu langsam
degradierendem TCP fast vollstandig abgebaut waren und durch Keoehen

ersetzt wurdeiiKowalewicz et al. 2022)
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3. Applikationsformen von Knochenersatzzementen

3.1. Granulate

Granulate werden haufig im Rahmen der Knochenaugmentation (Knochenaufbau)
in der Mund, Kiefer- und Gesichtschirurgie wie z.B. bei einer Sinusbodenelevation
(Sinuslift) verwendet (StarchJensen und Jensen 2017Fie sind als
Medizinprodukte im Handel verfigbar und basieren meist auf BHHACP oder
biphasischen Mischungen aus bei@stoseke et al. 2012, Fuchs et al. 20Dije

Form und Grolle der Granulate sind ein wichtiger Faktor. Bei
Herstellungsmethoden wie dem Mahlen von Zementmonolithen sind die eimzeln
Granulatpartikel oft scharfkantig. Dies kann entzindungsférdernd und
gewebereizend wirken und bei Eingriffen wie einer Sinusbodenelevation das Risiko
einer Perforation der Sinusmembran erhofldoseke et al. 2012, Fuchs et al.
2021) In verschiedenen Studien wurden Granulate durch Dispersion einer
hydrophilen Zementpaste in einer hydrophoben Flissigkeit (z. B. Ol) mittels
Ruhren und Stabilisieren der Dispersion durch Tenside hergestellt, woraus
kugelférmige Granulate in einer klinisecelevanten Grél3e z8chen 200 und 1000

um entstanderiMoseke et al. 2012, Christel et al. 2014, Fuchs et al. 2@@x)
Vorteil besteht in der verbesserten Injektionsfahigkeit und einer beschleunigten
Heilung im Kdrper(Misiek et al. 1984, Oliveira et al. 2008, Christel et al. 2014)
Eine weitere Herstellungstechnik basiert auf dem Vermischen von préazipitiertem
HA und Chitosan. Hierbei hartet das Granumlath Beginn des Emulgierprozesses
durch Zugabe eines Vernetzungsmittls wasebenfallszu einer PartikelgrofRe

von 212b i s 1 0 0 O(Paglnnd Shatmma 199%ementgranulate eignen sich
aufgrund ihrer Morphologie fur kompliziertere oder schwer zugangliche Defekte,
bieten jedoch nicht genigend mechanische Stabilitat fur lasttragende Defekte
(Peters et al. 2006udem kann bei Granulaten kein vollstandiger Kontakt zum
umgebenden Knochen gewahrleistet werden, welcher essenziell fir eine komplette

und erfolgreiche Knochenregeneration(Reters et al. 2006)

3.2. Pasten

Fur die Verwendung von Zementpasten wéahrend eines operativen Eingriffes ist es
essenziell, dass die Pasten injektionsfahig und kohérent (Bioldner 2000)
Injektionsfahigkeit bezeichnet die Eigenschaft einer Paste, ohne Entmischung

durch eine dinne und lange Kantle extrudiert zu werden. Zu einer Entmischung
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kann es kommen, wenn die Mischflissigkeit im Vergleich zur Partikelgro3e zu
flussig ist. Dies hat eine Filterpressung zur Folge, wodurch die Flissigkeit ohne
Partikel herausgedriickt wi@ohner 200Q)Kohé&sion bezeichnet die Fahigkeit der
Zementpaste in einer Flussigkeit auszuharten, ohne zu zerfallen. Dies kann durch
eine hohe Viskositat erreicht werden und ist wichtig, da durch den Zerfall des
Zements Entzindungsreaktionen hervorgerufen werden kdtigamoto et al.

1999, Bohner 2000 ementpasten sirfdr die Anwendung bei Knochendefekten
vorteilhaft, da sie formbar und an den Defekt anpassbar sind. Sie harten aus, indem
sich die ausgefallenen Kristalle verzahnen und einen Formkorper bilden
(Heinemann et al. 2011fin Nachteil herkbmmlicher Zementpasten besteht darin,
dass die Abbindereaktion direkt nach dem Anmischen der wassrigen und
pulverformigen Phase startet, sodass die dem Chirurgen zur Verfiigung stehende
Bearbeitungszeit limitiert igBengel 2019)Zudem kann es in Abh&ngigkeit vom
jeweiligen Anwender zu einer inhomogenen Vermischung der Phasen kommen,
wodurch Qualitatsschwankungen auftreten konn@inebra et al. 2010,
Heinemann et al. 2013PDaher wurden préafabrizierte Zementpasten entwickelt,
welche nicht erst angemischt werden mussen. Sie sollen erst im Defekt aushéarten,
wodurch sich die Operationsdauer verkijEeinemann et al. 2013, Bengel 2019)
Diese prafabrizierten Zementpasten konnen hergestellt werden, indem die
verschiedenen CaReaktanden als getrennte flissige oder pastose Kanfan
stabilisiert werden. Hierbei muss mindestens eine von ihnen eine wassrige
Flussigkeit enthalten, um die Abbindereaktion nach dem Mischen der
Komponenten einzuleiten(LeMaitre et al. 2008) Diese schnelle und
reproduzierbare Herstellungsart ermdéglicht eine homogene Vermischung durch die
Verwendung einer Zweikammerspritze, sodass die Handhabung vereinfacht und
das Kontaminationsrisiko gesenkt wideinemann et al. 2013, Vorndran et al.
2013) Eine weitere Herstellungsmethode ist die Verwendung nicktigés, aber

mit Wasser mischbarer Flissigkeiten wie beispielsweise Glycerin oder
Polypropylenglykol(Takagi et al. 2003, Carey et al. 2008)erbei hartet die Paste

erst bei Einbringen in den Defekt aus, sobald sie mit Korperfliissigkeit in Kontakt
kommt, sodass die Paste bis zur OP aufbewahrt werden und dann direkt ohne
vorheriges Mischen genutzt werden kg@inebra et al. 2010¢ur Verbesserung

der Waschbestandigkeit der Zemente und somit auch der Kohasion, wurde in
mehreren Studien der Zusatz verscl@ner Geliermittel wie Natriumalginat,

Weinsaure, Hydroxypropylmethylcellulose (HPMC) und Chitosanmalat
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untersucht, da diese Verbindungen zudem Biopolymere sind und Eigenschaften wie
Biokompatibilitdt, Abbaubarkeit und Osteokonduktivitat aufwei€Eskagi et al.
2003, Ginebra et al. 2010)

3.3. 3D-pulvergedruckte Scaffolds

3D-gedruckte Scaffolds ermdglichen 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 nachgiebiist(Trombetta et al. 2017, Turnbull et

al. 2018) Hierzu dienen additive Fertigungsverfahren, weitgehend auch als 3D
Druck bezeichnet, um Scaffolds nach den gewtinschten Eigenschaften herzustellen
(Akkineni et al. 2015) Diese Verfahren ermoglichen esidem, biologische
Komponenten wie Zellen, Wachstumsfaktoren oder Arzneimittel zu integrieren,
sodass die Scaffolds patientenspezifisch prapariert werden k{hkigneni et al.

2015) Das Prinzip additiver Fertigungsverfahren beruht auf der Freiform
Herstellung (Solid FreEorm Fabrication, SFF) bzw. dem Rapid Prototyping (RP)
zur Herstellung von komplexen 3Btrukturen, welche Schicht fir Schiaghieinem
computergestitzten Desigund Fertigungsprozes@Computer Aided Design,
CAD) aufgebaut werdefHutmeacher et al. 2004)Ein Vorteil der RPVerfahren
gegenuber herkdmmlichen Keramikbearbeitungsmethoden bestehtdimsnsie

die Herstellung von patientenspezifischerScaffolds anhand von
Computertomographiedateerméglichen Dies ist besonders bei grof3en oder
geometrisch komplexen Defekten vorteilhaft, da die Scaffolds mit hoher
Dimensionsgenauigkeit hergestellt werden kodnnen, wodurch eine optimale
Scaffoldintegration in den Defekt gewahrleistet wipdorndran et al. 2008,
Castilho et al. 2014)Es gibt diekte und indirekte RiVerfahren. Eine Form des
3D-Drucks ist der 3BPulverdruck (3DP), welcher zu den direkten-R&tfahren

zahlt, um Biokeramiken herzustell§iorndran et al. 2008)Hierbei wird eine
organische oder anorganischd&indemittelflissigkeit lokal auf dinne
Pulverschichteaufgespriht und bindet die Keramikpartikel durch Adhasionskréfte
oder eine hydraulische Abbindereaktion. Danach wird eine dinne Pulverschicht
aufgetragen und der Vorgang wiederholt, sodass schichtweise e8t&inld
entsteht(Vorndran et al. 2008, Vorndran et al. 2018p-gedruckte Scaffolds
zeichnen sich durch eine hohe Mikroporositéat (bis zu Uber 36%/poaus, welche

aus den Hohlraumen zwischen den Pulverpartikeln resultiert und die
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Nahrstoffdiffusion, sowie das Zelleinwachsen und die Vaskularisation unterstutzt
(Karageorgiou und Kaplan 2005, Castilho et al. 20DYrch die Einstellbarkeit

der aul3eren Struktur sowie der Makroporositat im Bereich von wenigen 100 pm
konnen die Eigenschaften wie Form, mechanische Stabilitat und biologisches
Verhalten optimal an das zu ersetzende Gewebe angepasst Weadsino et al.
2014) Ein weiterer Vorteil dieser Methode ist die Moglichkeit, Scaffolds bei
Raumtemperatur anzufertigen, wodurch oigehe, biologisch aktive oder
hydratisierte Molekile in das Implantat eingebaut werden ko(ilammert et al.
2010, Vorndran et al. 2019piese Herstellungsart eignet sich fur die Verarbeitung
von Knochenersatzstoffen auf Basis von CPCs, MPCs oder CMPCs, welche bisher
sowohlin vitro (Klammert et al. 2010, Castilho et al. 2014, Meininger et al. 2019,
Gefel et al. 20223ls auchn vivo(Kowalewicz et al. 2021, Kowalewicz et al. 2022)
hervorragende Biokompatibilitdt, geeignetes Degradationsverhalten sowie
Osteokonduktivitdt und zum Teil sogar Osteoinduktiblabibovic et al. 2008)

zeigten.
4. Untersuchungsmethoden von Knochenersatzmaterialien
4.1. Mikro -Computertomographie

Die Mikro-Computertomographie (UCT) ist eine Weiterentwicklung der
herkdbmmlichen Computertomographie (CT) mit héherer Ortsauflosung, wurde
1989 erstmals von Feldkamp et al. (1989) beschrieben und ist fir die Analyse
dreidimensionaler Knochenstrukturen gget. Die UCT erlaubt detaillierte
Untersuchungen der trabekuléren Mikroarchitektur von Knochen mit Auflésungen
im um-Bereich(Bag et al. 2010)Mittels uCT kdnnen nach vorheriger Festlegung
einer Region of Interest (ROI) verschiedene Parameter wie z@&:henvolumen
(BV), Knochenmineralgehalt (BMC), Knochenmineraldichte (BMD),
Knochenvolumenanteil (BVF), Knochenvolumen/Gewebevolumen (BV/TV),
Knochenoberflache (BS), Trabekeldicke (Tbh.Th), Trabekelanzahl (Tb.N) und
Trabekelabstand (Th.Sp) abgeleitet wer¢{Bauxsein et al. 2010) Da die uCF
Untersuchung nichnvasiv, nichitraumatisch und reproduzierbar ist, eignet sie
sich hervorragend fiin-vivo-Verlaufskontrollen von Knochenveranderungen und
Degradations sowie Osseointegrationsstudien verschiedenapldntate bei
kleineren LabortiererfXu et al. 2018, Kleer et al. 2019, Augustin et al. 2020,
Witting et al. 2020, Kowalewicz et al. 2022, Schmidt et al. 20R2s uCT wird
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zudem auch in anderen praklinischen Bereichen wie z. B. der onkologischen
Grundlagenforschung zur Quantifizierung von Knochenmetastasen oder im

Rahmen einer angiografischen Untersuchungvo verwende{Bag et al. 2010)

4.2. Histologische Untersuchung

Die Biokompatibilitat von KEMs kann mithilfe der histologischen Untersuchung
evaluiert werder(Jansen et al. 1994, Nuss und von Rechenberg 2608)bei
konnen verschiedene Parameter wie z. B. Degradation, Osseointegration,
Vaskularisation, fibrése Kapselbildung, sowie Fremdkorperreaktionen beurteilt
werden. Knochengewebe ist durch die Einlagerung von Mineralsalzen sehr hart,
was die histologisah Aufbereitung friiher sehr erschwef&chafer 2011, Romeis
2019) So konnten entweder Schliffpraparate uneiegeber Hartgewebe unter
Verlust von zellularen Details untersucht werden oder Hartgewebe mussten
zunéchst demineralisiert (entkalkt) werdéchafer 2011) Bei der vorherigen
Entkalkung wird der Mineralgehalt von Knochenproben durch Zugabe von Sauren
reduziert, so dass hierdurch der Schneideprozess erleichteLairgl 2012) Die
entkalkten Proben werden schrittweise dehydriert, anschlieend mit Paraffin
infiltriert und koénnen dann mithilfe von verschiedenen Mikrotomarten
zugeschnitten werdgiiRomeis 209). Fir Analysen von KEMs und der Reaktion
des Knochengewebes bendtigt man die organischen und anorganischen
Komponenten des Knochengewebes, daher verwendet man hierfir unentkalkte
Proben(Lang 2012) Um diese herzustellen, gibt es verschiedene Methoden. Eine
davon ist die TremDunnschliff Technik nach Donath, wodurch zun&achstiZED

um dicke Schnitte hergestellt werden, die anschliel3end mit einer Schleifmaschine
zu Schliffen mit einer Dicke voni30 um verarbeitet werden kénnen. Somit
konnen Knochen mitletall- bzw. Keramikimplantaten oder Zahne, die ansonsten
nicht mit einem Mikrotom schneidbar waren, evaluiert werdPonath und
Breuner 1982)Bei dieser Methode werden die Knochenproben nach der Fixation
und Entwasserung in das Kunstharz Methylmetacrylat (MMA) eingebettet, danach
wird der Kunstharzblock auf einem Objekttrager fixiert, mit einer
Diamantbandsage abgetrennt und geschlifleamg 2012) Der Nachteil dieser
Methode ist, dass sie sehr zeitaufwéandig ist und ein hoher Materialverlust entsteht
(An und Martin 2003, Schafer 201Busgehartete Kunstharzblocke kénnen auch
mittels HartschlifiMikrotom geschnitten werden, dabei besteht jedoch die Gefahr,
dass das KEM aus dem Knochenverbund herauskfiiditibold und Witte 2010)
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Zur histologischen Untersuchung von Knochenpréaparaten gibt es verschiedene
mogliche Farbungen: HamatoxyliEosin, MassoiGoldnerTrichrom, Giemsa,
von-Kossa oder ToluidinblayLang 2012) Die Farbung mit Toluidinblau ist
unkompliziert und standardisierbéicang 2012) Toluidinblau O zahlt zu den
Thiazinfarbstoffen, welche Z&krne in einem kraftigen Blau farbgRomeis
2019) Es eignet sich fur die Darstellung der Metachromasie in histologischen
Schnitten. Metachromasie ist ein Farbeverhalten, das duneh asweichende
Farbgebung als die des verwendeten Farbstoffs gekennzeich(etrigt 2012,
Romeis 2019) Dabei farben sich beispielsweise Knorpelmatrix und frihe
Wundheilungsareale metachromatisch rotviolett an, wohingegen sich Zellen,
Zellkerne, Osteoid, Kollagen und mineralisiertes Hartgewebe orthochromatisch
unterschiedlich blau anfarb€Romeis 2019) Durch diese Eigenschaften eignet
sich die ToluidinblatFarbung sehr gut als Ubersichtsfarbumgl ermdglicht eine
Differenzierung von Zellen und Gewelleang 2012) Man unterscheidet bei der
histologischen Analyse zwischen deskriptiven Methoden und der quantitativen
Histomorphometri§An und Martin 2003) Die deskriptive Evaluation fokussiert
sich auf das Scaffold und dessen Umgebung, sowie den Seifiotthen
Ubergangsbereich  (Interface). Hierfir werden anhand verschiedener
semiquantitativer Scorin§ysteme in diesen Bereichen verschiedene- Zelt
Gewebetypen wie Knochenzellen, Entziindungszellen, Blutgefal3e, Bindegewebe,
ScaffoldKnochenKontaktstellenund Fremdkdrperreaktionen untersu¢idnsen

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 kdnnen mithilfe von
automatischen Bildanalysen und unterschiedlichen Softwaresystemen an
zweidimensionalen histologisen Schnitten u. a. Flache, Lange, Abstand oder
Anzahl von bestimmten Komponenten analysiert wer(farfitt et al. 1987,
Schafer 2011)Materialien und Gewebearten mussen bei dieser Methode anhand
ihres unterschiedlichen Farbeverhaltens eindeutig vorndénalifferenziert werden
konnen, zudem sollten sie fur eine zuverlassige Unterscheidung mdoglichst
artefaktfrei sein (Bockholdt 2005, Bartels 2011, Lang 2012Mithilfe
histomorphometrischer Messungen lassen sich hinsichtlich der Beurteilung von

KEMs beispielsweise die prozentualen Flachenanteile von Scaffold, Krochen
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sowie Knorpelgewebe, Gas und Osteoid berechnen, wodurch Scaffolddegradation,
Reaktion des umgebenden Gewebes und Osteogenese evaluiert werden kénnen
(Kowalewicz et al. 2022, Schmidt et al. 2022)

4.4, REM- und EDX-Analyse

Mithilfe eines Rasterelektronenmikroskops (REM) kénnen Oberflachen sehr scharf
dargestellt und untersucht werden. Dabei wird das zu untersuchende Praparat mit
einem gebindelten Elektronenstrahl zeilenformig abgetastet (gerastert) und durch
Ruckstreuelektnoen ein entsprechendes Bild erze(Myelsch et al. 2022) Das

REM dient zur Analyse naturlicher oder synthetischer Oberflachen von Zellen,
Organ und Gewebeteilen, extrazellularen Fasern, Hartsubstanzen oder ganzen
Tieren (Welsch et al. 2022)Es eignet ish ebenfalls zur Untersuchung von
Knochenersatzstoffen  hinsichtlich  ihrer  Oberflachenstruktur  und der
OsseointegratiorfAn und Martin 2003, Kowalewicz et al. 2022, Schmidt et al.
2022)

Die energiedispersive Rontgenspektroskopie (EDX) ermoglicht eine
Elementanalyse bezlglich der Zusammensetzung einer zu untersuchenden Probe
anhand der von ihr emittierten Rontgenstrali&simeca et al. 2018pabei werden

Atome der Probe durch Beschuss mit einem Elektronenstrahl angeregt und
emittieren daraufhin elementcharakteristische Rontgenstrahlen, die anschlieRend
detektiert werden kénnen. Somit kdnnen bestimmte Bereiche der Probe auf ihre

dortige Elematzusammensetzung analysiert werffecimeca eal. 2018)

Mithilfe von REM- und EDXAnalysen koénnen KEMs hinsichtlich ihrer
Materialzusammensetzung, Degradation, Osseointegration und Interaktion mit
umliegendem Gewebe naher untersucht we(iétte et al. 2005, Kowalewicz et

al. 2022, Schmidt et al. 2022)
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Abstract: Bone substitutes are ideally biocompatible, osteoconductive, degradable and defect-specific
and provide mechanical stability. Magnesium phosphate cements (MPCs) offer high initial stability
and faster degradation compared to the well-researched calcium phosphate cements (CPCs). Calcium
magnesium phosphate cements (CMPCs) should combine the properties of both and have so far
shown promising results. The present study aimed to investigate and compare the degradation and
osseointegration behavior of 3D powder-printed wedges of CMPC and MPC in vivo. The wedges
were post-treated with phosphoric acid (CMPC) and diammonium hydrogen phosphate (MPC) and
implanted in a partially loaded defect model in the proximal rabbit tibia. The evaluation included
clinical, in vivo p-CT and X-ray examinations, histology, energy dispersive X-ray analysis (EDX) and
scanning electron microscopy (SEM) for up to 30 weeks. SEM analysis revealed a zone of unreacted
material in the MPC, indicating the need to optimize the manufacturing and post-treatment process.
However, all materials showed excellent biocompatibility and mechanical stability. After 24 weeks,
they were almost completely degraded. The slower degradation rate of the CMPC corresponded
more favorably to the bone growth rate compared to the MPC. Due to the promising results of the
CMPC in this study, it should be further investigated, for example in defect models with higher load.

Keywords: biocompatibility; material degradation; bone cements; calcium magnesium phosphate

cements; 3D powder printing

1. Introduction

The treatment of larger, complex bone defects with bone substitutes is still a major
challenge. Autografts and allografts are considered the gold standard for filling defects.
However, these have certain disadvantages. The use of autografts is limited by complica-
tions such as donor-site pain or morbidity, prolonged operation time, increased blood loss
and scarring. Also, there is only a limited amount that can be harvested [1-3]. Allografts
are the most commonly used alternative to autografts, but they carry the risk of transmit-
ting infection, graft fatigue fracture, non-union or immune rejection [2,3]. Synthetic bone
graft substitutes have been developed to overcome these limitations. They offer unlimited
availability, are inexpensive and can be produced individually and for specific defects due
to their adjustable parameters such as shape, porosity or composition [1]. Additionally,
they have a long shelf life, and the risk of disease transmission is avoided [1,3].

The ideal bone substitute is biocompatible, osteoconductive and degradable, being
replaced by new bone tissue and ensuring mechanical stability at the same time [4]. The
optimum degradation time for bone substitutes should coincide with the bone regeneration
process. This requires the bone substitute to maintain its mechanical integrity and provide
stability, especially during the early stages of bone healing. As bone tissue regenerates, the

Materials 2024, 17, 2136. https:/ /doi.org/10.3390/ma17092136
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bone substitute should gradually degrade to be replaced by newly formed bone [5]. The
degradation rate is influenced by factors such as composition, shape and porosity of the
bone substitute. Bone regeneration depends on several variables including the age and
health of the individual, the implantation site, and the defect size [6-8]. Among the most
commonly used clinical bone substitutes are calcium phosphate cements (CPCs), such as
hydroxyapatite (HA) and tricalcium phosphate (TCP), as they resemble the mineral phase of
bone and are therefore characterized by excellent biocompatibility [9]. However, depending
on the material, they very slowly or even hardly degrade in vivo and have so far only been
used for non-load-bearing defects, as they are brittle and have low mechanical stability [10].

Magnesium phosphate cements (MPCs) have been increasingly researched in recent
years as a possible alternative to CPCs [11]. These are characterized by a higher initial
strength due to the magnesium substitution and degrade faster than pure CPCs due to
their higher in vivo solubility. Magnesium (Mg) also has a favorable influence on bone
metabolism [12,13]. The positive effect of released Mg ions on bone remodeling results in
faster ingrowth of bone tissue, which has already been shown with scaffolds of different
Mg alloys [14,15] and is also assumed for Mg-based cements [13,16]. Furthermore, in an
in vitro study by Ostrowski et al. [17] in which amorphous (ATMP) and crystalline (CTMP)
trimagnesium phosphate pellets were examined, it was described that Mg ions induce
the mineralization of an amorphous, HA-like phosphate phase on the scaffold surface
of ATMPs, which has a stimulating effect on the proliferation and activity of osteoblasts.
However, the differentiation of monocytes into osteoclasts is inhibited, which leads to
reduced bone resorption. In another in vitro study by Roy and Bose [18], Mg-doped p-TCP
was investigated, and it was found that Mg significantly slows down osteoclastogenesis.
MPCs have already been successfully tested in the form of cement pastes (struvite and
K-struvite) in partially loaded large animal models [19,20].

Calcium magnesium phosphate cements (CMPCs) appear to have better biological
properties than pure CPCs and MPCs due to a more favorable combination of mechanical
stability and biocompatibility [11]. The magnesium component increases the chemical
solubility, degradation rate, resorption and osteoconductivity [21,22]. So far, however,
there is little research on the in vivo investigation of CMPCs. They have already been
investigated in smaller, unloaded defect models, in which excellent biocompatibility, rapid
degradation behavior and good osseointegration were observed [21,23,24].

CMPCs have been used in previous in vivo studies, including in the form of self-
setting pastes [25], granules [16] and 3D powder-printed cylinders [23]. The advantage of
3D printing compared to conventional ceramic processing methods is that patient-specific
scaffolds are produced based on computed tomography data, which is particularly benefi-
cial for large and complex defects [26,27]. By adjusting the external structure and porosity,
biological and mechanical properties can be adapted to the tissue being replaced [27].
Three-dimensional powder-printed scaffolds can be produced inexpensively and compara-
tively quickly and can be used immediately without waiting for the scaffold to set [28,29].
In addition, 3D powder-printed scaffolds offer a high microporosity that promotes the
ingrowth of vessels, cells and nutrients by facilitating diffusion into the scaffold, which has
a positive effect on osteogenesis [27,30]. The production method is suitable for processing
bone substitutes based on CPCs, MPCs or CMPCs, which have shown excellent biocompat-
ibility, favorable degradation behavior and osteoconductivity both in vitro [27,29,31] and
in vivo [23,24].

CMPCs have so far only been investigated in unloaded defect models and showed
excellent results in terms of biocompatibility, degradation and osseointegration. Their
behavior in partially loaded bone is not yet known, which is why the aim of the present
study was to investigate the degradation and osseointegration behavior and the stability of
CMPCs compared to MPCs in a larger defect. For this purpose, wedge-shaped MPPC and
CMPC scaffolds were fabricated using 3D powder printing techniques and examined for
the first time in a partially loaded, segmental defect model of the rabbit tibia in vivo over a
period of 24 and 30 weeks.
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2. Materials and Methods
2.1. Production and Characterization of the Scaffolds
2.1.1. Production of the Scaffolds

Due to excellent results, the production of the wedges is based on the studies by
Kowalewicz et al. [23,24]. The 3D powder printing and post-treatment process followed a
procedure similar to that of the study by Schaufler et al. [32]. By sintering (at 1100 °C for 5 h
each) mixtures of calcium hydrogen phosphate (CaHPOy, ].T. Baker, Phillipsburg, NJ, USA),
calcium carbonate (CaCO3, Merck, Darmstadt, Germany), magnesium hydrogen phosphate
(MgHPQO,-3H,0, Alfa Aesar, Kandel, Germany) and magnesium hydroxide (Mg(OH)j,
VWR International GmbH, Darmstadt, Germany), cement powders of the general chemical
composition CaxMgs_(POy); with x = 0 (MPC) and 0.75 (CMPC) were synthesized in
corresponding molar ratios (Table 1).

Table 1. Chemical composition of cement raw powder mixtures in mol.

Ca,Mg, (POy), CaHPO, CaCO, MgHPO, 3H,0 Mg(OH),
x = 0.00 . : 2.00 1.00
x=0.75 050 0.25 1.50 0.75

The sinter cakes were then crushed using a mortar and pestle. In total, 125 g of each
cement fragment was ground in a planetary ball mill (PM400 Retsch, Haan, Germany) in
500 mL zirconia beakers, each with 4 zirconia balls (& = 30 mm), at 200 rpm for 10 min.
The ground cement powder was then sieved to a particle size <355 um. For powder
printing, the cement powder was homogeneously mixed with 4 wt% hydroxypropyl
methylcellulose (Sigma-Aldrich, Steinheim, Germany) for 20 min in a plowshare mixer.
The cement powders modified with cellulose served as the powder phase for 3D powder
printing. Wedge-shaped scaffolds (n = 42) were produced using the 3D powder printer
from ZCorp (£310, Z-Corporation, Burlington, VT, USA). The base area of the wedge was
14.1 x 53 mm (1 x w), with a height = 10.4 mm (Figure 1A).

Figure 1. (A) A model of the wedge (SolidWorks, Dassault Systemes SolidWorks Corp., Waltham,
MA, USA): oblique view. (B) 3D reconstruction of the wedge (black) in the proximal rabbit tibia:
(a) medial view; (b) craniolateral view. Scale bar = 5 mm.

Distilled degassed water was used as the printing solution. A layer thickness of
100 pm and a binder/volume ratio of 0.275 were selected for printing. The scaffolds were
removed from the powder bed after a drying time of 1 h (room temperature) and de-
dusted using compressed air. The organic phase was removed at 500 °C for 2 h. This was
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followed by a further sintering phase of 4 h with a phase-dependent final sintering temper-
ature. In the case of Capy5Mgp 25(POy);, sintering in the final phase took place at 1150 °C,
while Mgs(POy); was sintered at 1200 °C. After the sintering process, scaffolds made of
Cap7sMgs 25(POy)» were infiltrated four times with a 2 M H3POy solution (phosphoric acid)
(1st infiltration: 150 pL, 2nd infiltration: 90 ulL, 3rd infiltration: 65 pL, and 4th infiltration:
40 uL) so that the pore volume was completely filled. After each infiltration, the wedges
were dried for 24 h at room temperature (RT). Scaffolds based on Mgs(POy); were aged for
24 hina 3.5 M (NHy4),HPO, (diammonium hydrogen phosphate, DAHP) (Merck, Darm-
stadt, Germany) solution. The wedges were then air-dried at room temperature. Before
implantation, all scaffolds were washed to achieve a neutral pH value. For this purpose, the
wedges were placed in a Petri dish with a washing solution (3 mL of water/scaffold for 1 h,
then phosphate-buffered saline (PBS; 8.0 g NaCl, 0.2 g KHyPOy, 1.1 g NapHPOg and 0.2 g
KClin 11H,O0) for 15 min) and stored on a rocker table. After drying at room temperature,
the scaffolds were individually wrapped and y-sterilized with >25 kGy radiation (BBF
Sterilization Service GmbH, Kernen, Germany).

2.1.2. Chemical Composition

The chemical composition of the scaffolds was determined using X-ray diffractometry
and Rietveld analysis. To determine the qualitative phase composition, three wedges of
each composition were finely ground and placed in a cuvette of the diffractometer (D8
Advance, Bruker Corporations, Karlsruhe, Germany). The measurements were carried
out under the following conditions: Cu-Ka« radiation, measurement angle 20 = 10-40°,
measurement speed of 0.5 s/step and rotation of the cuvette of 15 rpm.

The phase composition was determined using DIFFRAC.EVA V.5.1.0.5. (Bruker
Corporations, Billerica, MA, USA) based on ICDD reference patterns: MgHPOy4-3H,0
(newberyite; PDF Ref. 00-020-0153), CaHPOy-2H,O (brushite; PDF Ref. 00-009-0077),
NHyMgPOy-6H,0 (struvite; PDF Ref. 00-015-0762), Mg3(POy); (farringtonite; PDF Ref.
00-033-0876), CasMgs(PO4)s (stanfieldite; PDF Ref. 00-011-0231) and MgO (magnesium
oxide/periclase; PDF Ref. 00-004-0829). A quantitative phase analysis was carried out
using the Rietveld method. The TOPAS V6 software (Bruker Corporations, Billerica, MA,
USA) was used for this purpose.

2.1.3. Determination of Compressive Strength

The compressive strength was determined on 10 rectangular specimens (I = 6 mm,
w =6 mm, h = 12 mm), which were previously aged for 24 h at 37 °C in PBS. A testing
machine (Z010, Zwick GmbH, Ulm, Germany) with a 10 kN load cell, a preload of 1 N and
a test speed of 1 mm min~! were used for the measurement. Compressive strength testing
was performed according to ISO 13175-3 2012 [33].

2.1.4. Porosity

For the porosity measurements, the wedges were broken into two parts and placed
in the measuring cuvette of the porosimeter (Pascal 140/440, Thermo Fisher Scientific
Inc., Waltham, MA, USA) to record the complete porosity of a scaffold. The measure-
ments were carried out on three wedges for each material variant in a pressure range
of 0.01 kPa—400 MPa. The SOLID software (SOLver of Intrusion Data Ver. 1.6.5, Thermo
Fisher Scientific Inc. Waltham, MA, USA) was used to analyze the data.

2.1.5. Energy Dispersive X-ray Analysis (EDX) and Scanning Electron Microscopy (SEM)
before Implantation

The scaffold wedges were fixed in 4% formalin solution and then dehydrated in
an ascending alcohol series. After degreasing in xylene (Carl Roth GmbH, Karlsruhe,
Germany), they were embedded in a plastic embedding system based on methyl methacry-
late (Technovit® 9100, Heraeus Kulzer GmbH, Wehrheim, Germany). Using the cutting—
grinding technique according to Donath [34], 50-80 pum thick sections were produced with
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a diamond band saw and a grinding machine (Cut-Grinder and Lap-Grinder, Messner
GmbH, Oststeinbek, Germany). One unstained thick section per material and time group
was examined using energy dispersive X-ray spectroscopy (EDX) and scanning electron
microscopy (SEM). Before they could be examined by means of field emission electron
microscopy (Crossbeam CB 340, Zeiss, Oberkochen, Germany), the thick sections were
coated with platinum (4 nm thickness) using a sputter coater (Leica EM ACE600, Leica
Mikrosysteme GmbH, Wetzlar, Germany). EDX images were obtained using a system
with a silicon drift detector (INCA Energy 350 AzTec Advanced system with silicon drift
detector) from Oxford Instruments (Abingdon, UK). The scaffold center was analyzed with
an accelerating voltage of 10 keV at a magnification of 28 x and 500x. The scaffolds were
assessed in the SEM based on the surface structure and pore composition. EDX was used
to examine the phase distribution based on the presence of magnesium (Mg), calcium (Ca)
and phosphate (F) ions.

2.2. Animal Model

The animal experiment was approved by the Government of Upper Bavaria ac-
cording to paragraph 8 of the German Animal Welfare Act (approval number Az. ROB
55.2-2532.Vet_(02-19-64). For the present study, 42 adult female Zimmermann rabbits (ZiKa
rabbits, Asamhof Kissing, Germany) with an age of 6 months and with an average weight
of 4.5 kg were used. The animals were divided into four time groups (6, 12, 24 and 30 weeks
post-operation). Six rabbits per time group were implanted with the materials CMPC and
MPC (Figure 1B). In the 30-week group (plate removal group, PR), six rabbits had CMPC
wedges implanted, and the PEEK plate used for fixation was removed after 24 weeks. The
animals were kept in conventional cages (Scanbur A /S, Karlslunde, Denmark) and received
daily rationed pellet feed (Kanin Kombi, Rieder Asamhof GmbH, Kissing, Germany) as
well as hay and water ad libitum.

2.2.1. Implantation of the Wedges

The surgical method was analogous to the study by Schmidt et al. [35] and was based
on a high tibial open-wedge osteotomy [36].

Before surgery, the analgesic meloxicam (0.3 mg/kg, Meloxoral® 1.5 mg/mL, Dechra
Veterinary Products Deutschland GmbH, Aulendorf, Germany) and the antibiotic en-
rofloxacin (10 mg/kg, Orniflox® 25 mg/mL, Dechra Veterinary Products Deutschland
GmbH, Aulendorf, Germany) were administered orally. Ketamine (15 mg/kg, Anesketin®
100 mg/mL, Dechra Veterinary Products Deutschland GmbH, Aulendorf, Germany) and
medetomidine (0.25 mg/kg, Dorbene vet® 1 mg/ml, Zoetis Deutschland GmbH, Berlin,
Germany) were then injected intramuscularly to induce anesthesia. After securing the
airway by means of endotracheal intubation, anesthesia was maintained using isoflurane
(1.5-2.0 vol%) with a simultaneous supply of oxygen (1 L/min). For analgesic coverage,
the animals also received fentanyl 1 ug/kg/h (Fentadon® 50 ug/mL, Dechra Veterinary
Products Deutschland GmbH, Aulendorf, Germany) as a continuous drip infusion. After
aseptic preparation of the surgical field on the right hind limb, access was made with
an approximately 3 cm long skin incision on the medial side of the proximal tibia. The
surrounding muscles and periosteum were then dissected using a raspatory. Using a saw
(Colibri 1I, DePuy Synthes®, Synthes GmbH, Oberdorf, Switzerland), a wedge-shaped
defect corresponding to the size of the scaffold was created in the proximal tibia while pro-
tecting the fibula. The scaffold wedge was inserted into the defect to fit precisely against the
cortical bone. The scaffold was then fixed using a T-plate (PEEK, RISystem AG, Landquart,
Switzerland) made of non-resorbable plastic and three titanium screws (Cortex Screw
Stardrive & 1.5 mm, DePuy Synthes®, Synthes GmbH, Oberdorf, Switzerland) proximal
and distal to the defect. Subsequently, after adaptation of the fascia, the subcutis was
closed using continuous sutures (Monosyn violet 4/0, B. Braun Melsungen AG, Melsungen,
Germany) and the skin was closed using single-button sutures (Optilene blue 4/0 B. Braun
Melsungen AG, Melsungen, Germany). Following the operation, X-rays in two planes and
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pCT examinations of the surgical area were performed. Atipamezole (25 mg/kg, Atipam®,
Albrecht GmbH, Aulendorf, Germany) was then injected intramuscularly to antagonize
medetomidine. As post-operative analgesia, the rabbits received 20 ug/kg buprenorphine
(Buprenovet® Multidose, 0.3 mg/ mL, Bayer Vital GmbH, Leverkusen, Germany) up to
three times daily for four days and 0.3 mg/kg/day meloxicam until the fifth day after
surgery. For antibiotic coverage, the animals were also administered 10 mg/kg/day en-
rofloxacin until post-operative day 5. If necessary, the animals were also given the analgesic
metamizole at 40 mg/kg (Novaminsulfon—1A Pharma®, 500 mg/mL, 1A Pharma GmbH,
Oberhaching, Germany) two to three times a day. The rabbits were clinically examined
daily for pain, lameness and wound control until day 14 post-surgery.

2.2.2. Plate Removal

To investigate bone remodeling after defect healing, the PEEK plate used for fixa-
tion was removed from six animals in the CMPC group (30-week group) at 24 weeks
post-operation, after prior verification of cortical bone healing using X-ray examinations.
Preparation of the surgical field, anesthesia, analgesia and post-operative care were per-
formed in the same way as for the implantation surgery. Subsequently, X-ray and p-CT
examinations were also performed at 26, 28 and 30 weeks post-plate removal surgery.

2.3. Radiological Examination and Semi-Quantitative Evaluation

The rabbits were X-rayed to examine the operated proximal tibia at fixed time points
(post-surgery and at weeks 2, 4, 6, 8, 10, 12, 16, 20 and 24; additionally in PR animals at
weeks 26, 28 and 30). They were sedated with medetomidine (0.25 mg/kg) and ketamine
(15 mg/kg) through intramuscular injection. At the end of the examinations, medetomidine
was antagonized with atipamezole (25 mg/kg, intramuscular). Images were acquired at
549 kV and 4.5 mAs (Multix Select DR, Siemens GmbH, Erlangen, Germany) in two planes
(craniocaudal and mediolateral) (Figure 2). The images were analyzed by three observers
using dicomPACS® MobileView software (version 4.0.0.19; Oehm und Rehbein GmbH,
Rostock, Germany).

Figure 2. Post-surgery radiographs: (A) craniocaudal and (B) mediolateral beam path. The non-
radiopaque PEEK plate allows for assessment of scaffold and cortices. Scale bar = 10 mm.

For this purpose, the parameters of scaffold visibility and intactness of the fibula
were evaluated descriptively on the radiographs of both levels, and an adapted, modified
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radiographic union scale for tibial fractures (mRUST) score (Table 2) was used to semi-
quantitatively examine the four cortices (cranial, caudal, medial and lateral) of the operated
tibia and to assess bone healing after osteotomy [37-39]. These scores were then added
together to form a total score.

Table 2. Scoresheet for X-ray examination.

mRUST Score Osteotomy Line Callus
1 Visible Missing
2 Visible Available
3 Visible Bridged
4 Not visible Completely bridged or remodeled

2.4, In Vivo uCT Examination

In vivo uCT images (XtremeCT II, Scanco Medical, Zurich, Switzerland) were taken in
accordance with the examination interval of the radiological examinations. Sedation and
antagonization were performed as for X-rays. In addition, anesthesia was maintained via
a laryngeal mask airway (v-gel® rabbit, Docsinnovent Ltd., London, UK) with isoflurane
(0.8-1.5 vol% plus oxygen 1.5-2 L/min). The animals were restrained in the supine position
with the knee joints extended. The area of the proximal tibia including the implanted
wedges, PEEK plate and screws was scanned with the following settings: tube voltage of
68 kV, current of 1470 pA, 1000 projections/180°, integration time of 250 ms and isotropic

voxel size of 30.3 pm.

2.4.1. Semi-Quantitative Evaluation of the In Vivo pCT Examination

A scoring system was used for the semi-quantitative evaluation of the nCT scans (Table 3).

Table 3. Scoresheet for semi-quantitative u-CT examinations.

Parameters Score 0 Score 1 Score 2
Scaffold visibility Not visible Partially visible Fully visible
Wedge shape no Wedge shape Wedge shape

Loss of shape

Closure of osteotomy gap by
callus tissue

Scaffold integration

Resorption zone

Delimitable zone
within scaffold

Scaffold fit (on day of surgery)

Bridging of medial osteotomy
gap (cis-cortex)
Endosteal callus formation
proximal to scaffold
Endosteal callus formation
distal to scaffold
Periosteal callus formation
(trans-cortex)

Remodeling trans-cortex

longer recognizable
Scaffold completely covered
by callus
Continuous visible contact
surface between scaffold
and bone

No resorption zone

No zone delimitable

Scaffold is attached to
the cortices

Complete bridging
None
None

None

Even and narrow =
physiological

partially recognizable
Partial callus formation

Contact surface between
scaffold and bone
partially interrupted

Scaffold partially surrounded
by resorption zone

Zone indistinctly delimitable

Scaffold does not lie medially
or laterally against cortical
bone

Partial bridging
Minor
Minor
Minor

Loosened and cancellous

clearly recognizable

No callus formation

No visible
scaffold-bone contact

Scaffold completely
surrounded by
resorption zone

Zone clearly delimitable

Scaffold is neither medial nor
lateral to cortical bone

No bridging
Medium to high
Medium to high
Medium to high

Heavily curved
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The following parameters were examined in the original scan (scaffold and tibia in
cross-section) (Figure 3A,B): scaffold visibility, loss of shape and closure of the osteotomy
gap by callus tissue. In addition, the scan was reoriented by 90° using the uCT Evaluation
Program V6.6 software (Scanco Medical, Zurich, Switzerland) to evaluate the scaffold in the
longitudinal section of the tibia. On the reoriented scan (Figure 3C), the parameters of scaf-
fold integration, the resorption zone (the area around the scaffold that is not radiopaque),
the delimitable zone within the scaffold, scaffold fit (on the day of surgery), bridging of the
medial osteotomy gap (cis-cortex) and the endosteal and periosteal callus formation from
proximal and distal positions were examined. Once the scaffold was no longer visible, the
remodeling of the trans-cortex was assessed based on its structure.

Figure 3. Exemplary (A) original pCT scan with scaffold (immediately post-surgery) and (B) original
nCT scan after 26 weeks (scaffold already degraded); (C) reoriented pCT scan (immediately post-
surgery). Orientation: (a) cranial, (b) medial (position of the PEEK plate), (c) caudal, (d) lateral,
(e) proximal and (f) distal. Scale bar = 5 mm.

2.4.2. Quantitative Evaluation of the In Vivo uCT Examination

For quantitative analysis of the scaffolds, volume (scaffold volume, SV) and density
(scaffold density, SD) measurements were performed using previously determined material-
specific thresholds (Th). Using different gray values of the scaffolds assessed at the time
of surgery, the following thresholds were determined independently by three assessors:
CMPC Th = 150 and MPC Th = 108. puCT Evaluation Program V6.6 software (Scanco
medical, Zurich, Switzerland) was used for the analyses.

2.5. Histological Examination and Semi-Quantitative Evaluation

At the end of the respective observation periods, the animals were euthanized af-
ter sedation in accordance with animal welfare regulations. For this purpose, propofol
(24 mg/kg, Narcofol®, CP-Pharma GmbH, Burgdorf, Germany) and pentobarbital
(200-800 mg/kg, Narkodorm®, CP-Pharma GmbH, Burgdorf, Germany) were admin-
istered intravenously. The implanted tibiae were then removed and the soft tissue was
dissected. The bone—-implant composite including the PEEK plate was explanted using a
diamond band saw (Cut-grinder, Messner GmbH, Oststeinbek, Germany); for this purpose,
the PEEK plate was sawn through above and below the two screws adjacent to the scaffold.
The preparation was then carried out as described in Section 2.1.5. Using the cutting—
grinding technique according to Donath [34], thick sections (50-80 um) were prepared by
cutting a longitudinal section through the center of the PEEK plate in the mediolateral
direction. Subsequently, the most central section from the center of the scaffold was stained
with toluidine blue (0.1% toluidine blue O (Waldeck, Miinster, Germany)) and then assessed
semi-quantitatively with a microscope (Axio Imager 7.2, Carl Zeiss Microscopy GmbH,
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Oberkochen, Germany) using a scoring system by three people independently of each
other (Table 4).

Table 4. Scoresheet for semi-quantitative histology.

Parameters Score 0 Score 1 Score 2 Score 3 Score 4
Cis-cortex bridging 76-100% 51-75% 26-50% 1-25% Not bridged
Trans-cortex bridging 76-100% 51-75% 26-50% 1-25% Not bridged
s : : Woven bone
o et ™® el bone  Withnotolitle RO Cartilage tissue  No remodeling
lamellar bone 8
. . ; Woven bone
D concy rem(')dehnb Manily with no to little Wuven b,(me Cartilage tissue No remodeling
(bone maturation) lamellar bone athellarbadia with cartilage
Proximal endosteal callus 76-100% 51-75% 26-50% 1-25% No callus
Distal endosteal callus 76-100% 51-75% 26-50% 1-25% No callus
Scaffold degradation 76-100% 51-75% 26-50% 1-25% No degradation
Scaffold integration 76-100% 51-75% 26-50% 1-25% No integration

Resorption zone
Proportion of
dark-colored material
Thickness of the
trans-cortex in mm

Measured at level of scaffold center in mm

Estimated percentage of scaffold

Measured including periosteal callus

The bridging of cis- and trans-cortex, remodeling of cis- and trans-cortex (bone ma-
turity), endosteal callus formation proximal and distal to the scaffold, thickness of the
trans-cortex (trans-cortex plus periosteal callus), scaffold degradation and integration, and
the mean width of the resorption zone (measured at the level of the center of the scaffold)
were evaluated at 2.5x magnification. Scaffold areas with different color shades were
observed in both materials after 6 weeks (Figure 4). A lighter central area of material was
surrounded by dark-colored material. This dark portion was also estimated as a percentage.
In addition, the bone-implant composite was examined at the cellular level (occurrence
and localization of osteoclasts, osteoblasts, osteoprogenitor cells, adipocytes, bone marrow
precursor cells, fibroblasts, fibrocytes, macrophages, foreign body giant cells, lymphocytes,
blood vessels (vascularization) and cartilage tissue (magnifications 20x and 40x)). The
occurrence of the cell types was analyzed semi-quantitatively in the different localizations
of scaffold center, edge, resorption zone and periphery (cis- and trans-cortex; areas proxi-
mal and distal to the scaffold). As soon as scaffold degradation was too far advanced, the
center (former implantation site based on the screw positions) and trans- and cis-cortex
localizations were examined.

Histomorphometric Examination

The section was photographed at 2.5x magnification under the microscope using the
Zeiss Axio Cam Mrc digital camera and Zeiss ZEN 3.0 software and then analyzed using
Zeiss Intellesis software. The percentage area of light and dark scaffold material, woven
bone, lamellar bone and cartilage tissue within a defined rectangular measuring frame in
the implantation area was measured (Figure 4).

2.6. Energy Dispersive X-ray Analysis (EDX) and Scanning Electron Microscopy (SEM) of the
Implanted Wedges

Two unstained thick sections (50-80 pm) per material and time group were examined
using energy dispersive X-ray spectroscopy (EDX) and scanning electron microscopy (SEM)
and prepared analogously to Section 2.1.5. The scaffolds were assessed in the SEM regarding
osseointegration based on the surface structure of the thick sections and the contact surface
to the surrounding bone. EDX was used to determine the presence of material particles
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based on the presence of magnesium (Mg) ions or an increased concentration of calcium
(Ca) and phosphate (P) ions compared to the surrounding bone.

Figure 4. CMPC 6 weeks after surgery: the measuring frame (red rectangle) of the histomorphometric
measurements, 3500 x 2000 pixels. Different coloration of the scaffold is visible: in the center of the
wedge is a light-colored material area surrounded by a dark-colored scaffold, and a resorption zone
is between the wedge and the woven bone.

2.7. Statistics

The statistical analysis of the data on the production and characterization of the wedges
before surgery was performed using one-way ANOVA analysis and the Tukey test (Origin
7G, OriginLab Corporation, Northampton, MA, USA). Values with p < 0.05 were classified
as statistically significant. All values are expressed as mean + standard deviation. The
experimental data are based on the following sample numbers: chemical composition (1 = 3),
strength measurements (11 = 10), porosity measurements (1 = 3) and SEM/EDX (1 = 2).

The remaining data collected were analyzed using SPSS Statistics 26.0 (IBM, Armonk,
USA) and Microsoft Excel 2019 (Microsoft Corporation, Redmond, WA, USA). Quantitative
data were checked for normal distribution using the Shapiro-Wilk test and, in the case
of normal distribution, analyzed using the Levene test and then the Welch test or ¢-test.
Semi-quantitative data and non-normally distributed data were analyzed using the Mann-
Whitney U test. The significance level was set at p < 0.01.

3. Results
3.1. Chemical and Mechanical Properties of the Scaffolds

Post-treatment of the scaffolds with DAHP or phosphoric acid resulted in chem-
ical reactions, which led to the partial conversion of farringtonite to struvite (MPC)
(Equation (1)) [40] or of farringtonite and stanfieldite to newberyite (Equations (2) and
(3)) and brushite (CMPC) (Equation (3)) [41] (Table 5).

2 Mg, (POy),+3 (NH,),HPO4+36 H,0 — 6 MgNH PO, - 6 Hp0+H;PO; (1)

Mg, (POy4), + H3POs+9 Hy0 — 3 MgHPO; - 3 Hy0 @)
CayMg; (POy)+3 H3POy +23 Hy0 — 4 CaHPO, - 2 Ha0+ 5 MgHPO, -3 Hy0  (3)
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Table 5. Chemical composition of scaffolds in wt%.

Brushite  Stanfieldite Farringtonite Struvite Newberyite Periclase

MPC - - 81.0+32 19.0 +£32 - -
CMPC 109 £ 24 201 +4.9 103+£14 - 58.1 4+ 3.9 0.6+ 0.1

The compressive strengths of the scaffolds before implantation differed significantly
(p < 0.001). They amounted to 21.5 4+ 2.8 MPa for the MPC and 15.6 + 3.4 MPa for
the CMPC.

The open porosity also differed significantly between the two groups (p = 0.048). For
the MPC, it was 9.1 = 3.6%, while for the CMPC, it was 15.9 + 2.1%.

3.2. SEM/EDX Analyses before Implantation

Compared to the MPC, the CMPC had a more homogeneous structure and consisted
mainly of the phases stanfieldite, newberyite and farringtonite (Figure 5A). In the EDX
analysis, red parts were visible in the CMPC, which can be assigned to the brushite phase
(Figure 5C). The MPC wedge consisted of the two phases farringtonite (coarse-grained)
and struvite (smooth and dense). Struvite was predominantly detected in the edge area of
the scaffold, whereas farringtonite was visible in the center of the scaffold (Figure 5B,D).

1 ] e

Tmm

Figure 5. Analyses of the native wedges before implantation. SEM analyses of (A) the CMPC and
(B) the MPC, scale bar = 400 pm. EDX analyses of (C) the CMPC and (D) the MPC, scale bar = 1 mm.



[1l. Publikation

33




