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1 Einleitung
1.1 Rekonstruktion kndcherner Defekte

Die Rekonstruktion von kndchernen Substanzdefekten ist bis zum heutigen Tag eine
fachlibergreifende Herausforderung, welche je nach Region auf eine funktionelle bzw.
asthetische Rehabilitation des Patienten abzielt. Auf dem Gebiet der Mund-Kiefer-
Gesichtschirurgie haben knocherne Defekte und Substanzverluste einen hohen
klinischen  Stellenwert. Ursachen sind vor allem benigne und maligne
Raumforderungen, Traumata, Entzindungen und Alveolarkammatrophie (vor allem
nach Zahnverlust). Die GroRRe des zu rekonstruierenden Defekts kann dabei nur wenige
Millimeter bis einige Dezimeter betragen. So stellt die horizontale und/oder vertikale
Augmentation des Kieferkamms z.B. nach Zahnverlust andere Anforderungen an ein
Knochenersatzmaterial als die Rekonstruktion des gesamten Unterkiefers,
beispielsweise nach Unterkieferteilresektion im Rahmen der ablativen Tumorchirurgie.
Auller nach ihrer GroRRe lassen sich Defekte auch hinsichtlich ihrer funktionellen
Belastung einteilen. In kraftbelasteten Arealen (z.B. dem Skelett des
Bewegungsapparates) kommen ausschlielich hochfeste, in der Regel metallische
Materialien wie Titan oder Cobalt-Chrom-Legierungen zum Einsatz. Diese Implantate
mussen dabei langfristig sowohl statischen als auch dynamischen Belastungen
standhalten. Bei nicht kraftbelasteten Defekten ist zu unterscheiden, ob ein
»,Knochenersatz* im Sinne einer Platzhalterfunktion ausreichend ist, oder ob eine echte
»,Knochenregeneration“ erwinscht ist. Dabei kommen zum , Knochenersatz*
vorwiegend nicht degradierbare Werkstoffe zum Einsatz. Ziele sind unter anderem eine
dauerhafte Stitzung des bedeckenden Weichgewebes mit Verbesserung der
Oberflachenkontur und Schutz der bedeckten Strukturen, beispielsweise des Gehirns im
Falle einer Cranioplastik.

Die ,,Knochenregeneration“ erfordert Werkstoffe, die einerseits das unerwinschte
Einwachsen von Bindegewebe verhindern, andererseits aber das Einwachsen von
Knochengewebe aus dem Implantatlager erméglichen beziehungsweise fordern. Sie
sollten idealerweise vollstandig durch vitalen Knochen ersetzt werden, was eine

grundsatzliche Degradierbarkeit voraussetzt [33].



Solche Materialien werden als Knochenimplantate (allogene, xenogene und
alloplastische Knochenersatzmaterialien, s.u.) oder Knochentransplantate (autologe,
vitale Knochenzellen) bezeichnet. Aufgrund ihrer Eigenschaften sollen sie die
Knochenregeneration bzw. -heilung férdern oder induzieren [38]. Dabei muss
mindestens einer der folgenden Mechanismen ermdglicht werden: Osteokonduktion,
Osteoinduktion oder Osteogenese [14]. Das ideale Material zur Rekonstruktion
kndcherner Defekte erfullt dabei alle drei Kriterien.

Der Begriff der Osteokonduktion beschreibt die Eigenschaft eines Materials, als
Leitschiene zu dienen. Entlang dieser kann Knochengewebe aus der Umgebung, dem
sogenannten Lagergewebe, in den Defekt hineinwachsen. Dabei wird das
Knochenersatzmaterial moglichst vollstandig degradiert (auf zellulérer Ebene) und/oder
hydrolytisch aufgeldst. Knochen ummauerte (osseointegrierte), nicht degradierte
Materialanteile konnten unter Umstédnden das kntcherne Regenerat in seiner Stabilitét
schwachen.

Ein osteoinduktives Material fordert die Knochenneubildung Uber Faktoren (z.B.
morphogene Proteine wie BMPs), die eine Differenzierung und Stimulierung
knochenbildender Zellen aus dem umliegenden Gewebe induzieren.

Osteogenese kann nur stattfinden durch die Verpflanzung vitaler knochenbildender
Zellen oder deren Vorlduferzellen [38], welche im Empfangerlager Knochengewebe
bilden.

Als Goldstandard ist nach wie vor die autologe Knochentransplantation anzusehen [14].
In Rahmen dieser sind alle drei Mechanismen — Osteokonduktion, Osteoinduktion und
Osteogenese — moglich. Weitere Vorteile sind die fehlende Antigenwirkung und die
hohe therapeutische Sicherheit.

Nachteilig koénnen sich die Entnahmemorbiditat, die unter Umstanden limitierte
Verfligbarkeit, eine spenderregionabhdngige Transplantatresorption sowie die begrenzte
Modellierbarkeit des Transplantates auswirken [32].

Allogene (von Individuen gleicher Spezies) und xenogene (von Individuen anderer
Spezies) Knochenersatzmaterialien zeichnen sich zwar durch eine praktisch unbegrenzte
Verfligbarkeit aus und haben osteokonduktive sowie teilweise osteoinduktive
Eigenschaften, jedoch haben sie den Nachteil einer mdglichen immunologischen

Unvertraglichkeit und das Risiko einer Infektionsubertragung [38].



Alloplastische (voll-/teilsynthetische) Knochenersatzmaterialien bilden hinsichtlich
ihrer chemischen Entitdt die heterogenste Gruppe. Sie bestehen meist aus
vollsynthetischen oder teilsynthetischen Biomaterialien und gehdren Gberwiegend der
Substanzklasse der Calciumphosphate an. Die haufigsten Vertreter sind Hydroxylapatit
(HA) [Cayo(PO4)s(OH),], Tricalciumphosphat (a-/B-TCP) [Caz(PO4),] oder biphasische
Calciumphosphate. Als weitere Substanzklasse waren die Biopolymere zu nennen,
beispielsweise Polylactid, Polyglycolid oder Polycaprolacton. In der Regel weisen all
diese Substanzen nur osteokonduktive Eigenschaften auf.

Wiinschenswert ware daher die Entwicklung von alloplastischen
Knochenersatzmaterialien, welche aufgrund osteokonduktiver und osteoinduktiver
Eigenschaften ~ eine  &hnliche  therapeutische  Sicherheit  wie  autologe
Knochentransplantate aufweisen. Sie sollten in vivo abbaubar sein, um vollstandig
durch regenerierten Knochen ersetzt werden zu koénnen. Da eine rein osteoklastére
Degradation, welche nur an der Kontaktflache zwischen Ersatzmaterial und Osteoklast
stattfindet, nicht ausreicht, sollten die Materialien auch bei physiologischem Milieu
thermodynamisch l6slich sein. Gleichzeitig sollten die Abbauprodukte als Substrat fiir
die Osteoblasten wéhrend der Knochenneusynthese fungieren [51]. Eine alleinige
Osseointegration dieser Materialien ware zumindest in kraftbelasteten Defekten nicht
erwunscht. Dies wirde zu einer biomechanischen Schwéchung des rekonstruierten
Knochenareals fuhren, da die Materialien am aktiven Boneremodelling nicht teilnehmen
wirden. Im Idealfall sollte das Material in der gleichen Geschwindigkeit resorbiert
werden, in welcher die Knochenregeneration stattfindet. Nach vollstandiger Resorption
des Knochenersatzmaterials ware ein kompletter Ersatz durch vitalen Knochen in der
gleichen Form und Dimension winschenswert (Restitutio ad integrum). Dieser
wiederum konnte gemal des Wolff’schen Gesetzes am Boneremodelling, welches durch
biomechanische Krafte induziert wird, teilnehmen [70]. Ein ideales Material wére dabei
unbegrenzt verfligbar und lieBe sich zu jeder beliebigen dreidimensionalen Form
verarbeiten.

Tabelle 1 zeigt eine Ubersicht der Anforderungen an ein  solches

Knochenersatzmaterial.



Obligate Eigenschaften Allgemeine Eigenschaften

Keine lokale oder systemische Toxizitat Uneingeschréankte Verfugbarkeit
Gute Biokompatibilitat Lagerungsfahigkeit
Nicht kanzerogen Kostengunstige Herstellung

Chemische Stabilitat

Histokompatibilitat

Sterilisierbarkeit

Woiinschenswerte biomechanische, biochemische und morphologische Eigenschaften

Biomechanische und morphologische Eigenschaften wie Elastizititsmodul, Biege- und
Kompressionsfestigkeit, Makro- und Mikromorphologie entsprechend dem zu ersetzenden

Knochengewebe; ggf. préfabrizierbare Makromorphologie

Osteokonduktion und/oder Osteoinduktion

Biodegradierbarkeit analog zur Knochenneubildung

Osseointegration

Einfache Anwendbarkeit

Tab.1: Anforderungen an Materialien zum Knochenersatz [15]
1.2 Knochenersatzmaterialien auf Calciumphosphatbasis

Die Werkstoffklasse der Calciumphosphate stellt wohl die am h&ufigsten verwendete
Stoffklasse fir alloplastische Knochenersatzmaterialien dar. Alle Substanzen sind dabei
letztlich Salze der Orthophosphorsaure (H3PO4). Der mineralische Anteil der
Knochensubstanz  besteht ebenfalls aus Calciumphosphaten, was die gute
Biokompatibilitdt dieser Ersatzmaterialien erklart. Diese anorganische Phase des
Knochens wird hauptsachlich aus Hydroxylapatit (HA) gebildet. Es wird im
Organismus von Osteoblasten aus Ca**- und PO,>-lonen synthetisiert. Einzelne Ca*'-
und PO,*-lonen kénnen im Kristallgitter durch Natrium-, Magnesium-, Fluorid-, Chlor-
und Carbonat-lonen ersetzt sein. Im Knochengewebe kommen aufRerdem noch in
geringen Mengen weitere Calciumphosphate wie Bruschit oder Calciumpyrophosphat
vor [13]. Dies ist die Ursache des niedrigeren Ca/P-Verhéltnis des biologischen

Hydroxylapatis (1,5-1,67) im Vergleich zu stéchiometrischem Hydroxylapatit (1,67;



siehe Tabelle 2). HA besitzt aufgrund seiner hohen Kristallinitadt und Gefligedichte unter
physiologischen Bedingungen eine sehr geringe Loslichkeit (siehe Tabelle 2) [40].

. Verhaltnis log (LP) bei
Material Summenformel

Ca/P 25°C
CaHPO, 2 H,0 1,0 6,59
CaHPO, 1,0 6,90
0-Caz(POy), 1,5 25,5
ﬁ-Ca3(PO4)2 1,5 28,9
Cas(PO,);0H 1,67 58,4

Tab. 2: Loslichkeitsprodukte (LP) von Calciumphosphaten [13]

Lediglich an der direkten Grenzflache zu osteoklastdren Zellen kann durch deutliche
Herabsetzung des pH-Wertes eine Degradation von HA erfolgen.

Calciumphosphate eignen sich vor allem fiir den Ersatz funktionell nicht belasteter
Strukturen, da sie eine geringe mechanische Stabilitdt, insbesondere eine schlechte
Biegefestigkeit, aufweisen. Sie finden daher vor allem im craniofacialen und
maxillofacialen Bereich sowie auch in der Orbitaregion Anwendung [12, 37].
Hydroxylapatit, Tricalciumphosphat (a-/B-TCP) und biphasisches Calciumphosphat
(Hydroxylapatit + -TCP) kénnen in unterschiedlichen Applikationsformen angewendet
werden. Man unterscheidet Pulver, Granula, gesinterte Formkdrper, Pasten oder in situ
hértende Zemente [10, 21, 54]. Die einzelnen Darreichungsformen unterscheiden sich
dabei wesentlich in ihren Materialeigenschaften. Pulver und Granula sind mechanisch
wenig stabil, da sie nur durch das Blutkoagel, bedeckendes Gewebe, Titanmeshes oder
Membranen stabilisiert werden [1]. Dem stehen die Vorteile eines raschen Einwachsens
von Knochengewebe aus dem Lagergewebe (Osteokonduktion) und ein gutes
Resorptionsverhalten gegeniiber. Gesinterte Formkadrper zeichnen sich zwar durch eine
sehr hohe Kompressionsfestigkeit aus, lassen sich dem Knochendefekt jedoch nicht
optimal in Form und Grél3e anpassen und sind aufgrund ihrer geringen Porositat sowie
ihrer hohen Geflugedichte nahezu nicht degradierbar [17]. Calciumphosphatzemente
sind sowohl ausreichend gut degradierbar und mechanisch stabil als auch, je nach



Defektsituation,  frei ~ formbar.  Hierbei wird eine aus verschiedenen
Calciumorthophosphaten bestehende Pulverphase mit einer wassrigen Elektrolytldsung
zu einer Paste vermengt. Diese Paste ist formbar und bindet unter physiologischen
Bedingungen ab [17, 55]. Die unterschiedlichen Loéslichkeitsprodukte der Reaktanden,
in Abhdngigkeit von pH-Wert und Temperatur, fihren letztendlich zu einer
Ubersattigung der pastosen Emulsion und zur Ausfallung des Reaktionsprodukts und
damit zum Abbinden des Zements. Dabei entsteht bei einem pH-Wert > 4,2
Hydroxylapatit. Bei Werten < 4,2 wird Bruschit ausgefallt. Da der physiologische pH-
Wert zwischen 7,35 und 7,45 liegt, ist die Mehrzahl der Calciumphosphat-Zemente HA-
bildend. Geometrisch anspruchsvolle Defekte lassen sich jedoch aufgrund der zundchst
pastdsen Phase und der anspruchsvollen Handhabung unbefriedigend rekonstruieren.
Die Rekonstruktionsergebnisse sind dabei stark von den Féahigkeiten und der Erfahrung
des Operateurs abhdngig. Die Entwicklung préfabrizierter Festkorper aus
Calciumphosphatzement  zielt  darauf ab, alle  erwinschten  positiven
Materialeigenschaften in sich zu vereinen. Gefordert sind ausreichende mechanische
Stabilitdt, gutes Resorptionsverhalten und eine exakte Anpassung an die
Defektsituation.

Bewéhrt hat sich hierbei die Herstellung von Festkdrpern im Rapid-Prototyping-
Verfahren, speziell im 3D-Pulverdruck.

1.3 3D-Pulverdruckverfahren

Das 3D-Pulverdruckverfahren wird den Rapid-Prototyping-Verfahren zugeordnet,
welche neuerdings auch als ,,Solid Freeform Fabrication* bezeichnet werden. Dieser
Begriff  umschreibt eine  heterogene  Gruppe von  Herstellungsprozessen
dreidimensionaler Formkadrper, die zunéchst als CAD-Modelle am Computer entworfen
werden. Hierbei erfolgt die Zerlegung entsprechender Volumenmodelle in einzelne
Schichten. Diese einzelnen Schichten werden anschliefend durch das jeweilige
Verfahren hergestellt und miteinander verbunden. Das Rapid-Prototyping unterscheidet
sich dabei grundsétzlich von subtraktiven CAD-CAM-Techniken, wie z.B. dem
Herausfrasen von Modellen aus Blocken in CNC-Frasen. Mittels Rapid-Prototyping-

Verfahren kdnnen so auch komplexe geometrische Formen wie z.B. Hohlrdume oder



Unterschnitte in einem Modell umgesetzt werden. Tabelle 3 zeigt eine Ubersicht der
verbreitetsten Verfahren.

Rapid-Prototyping-Verfahren

Schichtweise Fotopolymerisation eines fliissigen Monomers (z.B.

Epoxydharze, Acrylate) mittels Laser

Schichtweises Aufschmelzen eines thermoplastischen Pulvers (z.B.

Kunststoffe, Metalle, Keramiken) mittels Laser

Einzelne Schichten werden meist mittels Laser ausgeschnitten und

miteinander verklebt (z.B. Papier, Kunststoffe)

Aufschmelzen einzelner Schichten aus thermoplastischem Material

(z.B. Kunststoffe) aus einer beheizten Diise

Einzelne Schichten werden durch Einspritzen eines fliissigen Binders
in ein Pulverbett (z.B. Kunststoffe, Keramiken) mittels

Tintenstrahltechnologie generiert

Tab. 3: Ubersicht tiber die verbreitetsten Rapid-Prototyping-Verfahren [19, 35]

In der Vergangenheit wurde bereits von verschiedenen Arbeitsgruppen die Eignung des
3D-Pulverdruckverfahrens zur Herstellung von Knochenersatzmaterialien bzw. von
entsprechenden  Formkdrpern  untersucht.  Hierbei  kamen  unterschiedliche
Materialsysteme zum Einsatz (siehe Tabelle 4). Die Verfestigung der Strukturen
basierte bei fast allen Ansatzen auf einer Polymerquellung, lediglich Khalyfa et al.
nutzten eine hydraulische Zementabbindereaktion [31].



Nachbehandlung

. Pulver und : : : .
Studie . R Binder Verbindungsmechanismus | flr mehr
PartikelgroRe nen
Stabilitat
Starke-basiertes
Polymer:
50% Maisstarke I;Ofggu?
Lamaet | ~10 ym, Destilliertes woc,
al. [38] 30% Dextran Wasser Polymerquellung Infiltration mit 75%
| > 100 pm PLA und 25% PCL
20% Gelatine CS <2 MPa
> 100 pm
wassrig: .
85% Wasser, Reaktion von PAA

mit ZnO unter

Pister et ZnO / MgO / PAA 10% CS = 20,3 MPa

al. [50] <125 pm Propanol, zz:jbl:)r;g ;;:ann/Mg

5% Glycerol Y
Giordano | PLA 100% Polymerquellun keine
etal. [22] | 75-150 um Chloroform ymerq g
Huang et PLA Ethanol / Polvmerauellun keine
al. [26] <150 pm Aceton ymerq g

Tab. 4: 3D-Pulverdruck von Formkorpern zur Knochenregeneration. Ubersicht
bisheriger Studien, welche sich hinsichtlich der Materialsysteme, Mechanismen der
Verfestigung sowie der Nachbehandlung unterscheiden. Mit Calciumphosphaten
arbeitende Ansatze sind dunkelgrau hinterlegt [33].

Basierend auf der Technologie des Tintenstrahldrucks werden einzelne Schichten
generiert, indem ein flissiger Binder oder Reaktand mittels Druckkopf in ein glatt
ausgestrichenes Pulverbett appliziert wird. Je nach Materialsystem kommt es entweder
zum Verquellen bzw. Verkleben der Pulverpartikel oder Pulver und Reaktand verbinden
sich in einer chemischen Reaktion. Auf diese Weise entsteht eine Schicht in der



xy-Ebene. Anschliellend wird der Bauraum mit dem Druckobjekt um die entsprechende
Schichtstarke (z.B. 100-200 pm) in der z-Ebene abgesenkt. Eine neue Pulverschicht
wird mit einer Walze in der gewinschten Schichtstarke ausgestrichen. Es folgt der
additive Druck der ndchsten Schicht. Um einen Verbund der einzelnen Schichten
untereinander zu gewéhrleisten, muss das Auftragen der neuen Schicht noch wahrend
des Abbindevorganges der alten Schicht erfolgen. Der Abbindevorgang darf also nicht
zu schnell ablaufen. Andererseits sollte das Abbinden auch nicht zu lange dauern, da
sich ansonsten der Binder bzw. der flussige Reaktand durch Kapillarkréfte im
Pulverbett  ausbreiten  wirde. Dies wirde zu  Verformungen  und
Dimensionsungenauigkeiten des Druckobjektes fiihren. Das das Druckobjekt
umgebende, nicht abgebundene Pulver erfullt bis zur Verfestigung des Formkdrpers
eine Stutzfunktion. Somit kdnnen beispielsweise auch Hohlrdume oder Unterschnitte
ohne Einarbeitung von Stutzstrukturen (z. B. Streben) erzeugt werden. Auch hierin
unterscheidet sich der Pulverdruck von anderen Rapid-Prototyping-Verfahren, wie etwa
der Stereolithografie. Allerdings mussen bei hohlen oder anderen komplexen
geometrischen Strukturen entsprechende Offnungen zum spateren Austreiben des

uberschiissigen Pulvers eingeplant werden.

Vorratshehalter mit
flissigem Reaktand

C

Walze o |:> i Druckkopf

Vorratshehalter ;

fur Pulver

Abb. 1: Schematische Darstellung des 3D-Pulverdruck-Verfahrens [49].

Bauraum

Ist das Objekt fertig gestellt, wird es aus dem Drucker entnommen und Pulverreste

werden mittels Luftblaser und Pinsel entfernt [43, 56]. Zur Verbesserung der Stabilitat



bzw. der mechanischen Eigenschaften erfolgt in der Regel eine Nachbehandlung der
Objekte, welche verfahrensabhéngig ist (siehe Tabelle 4).

Fur optimale Druckergebnisse ist eine gute Streichfahigkeit des Pulvers Voraussetzung,
denn nur dann kdnnen mdoglichst gleichmélige und diinne Schichten aufgetragen
werden. Die Streichféhigkeit wird durch die PartikelgroRRe, -form und -groRenverteilung
im Pulver bestimmt [9]. Dabei ist entscheidend, dass die Partikelgroe moglichst
zwischen 20-50 um liegt, wobei keine Pulverpartikel kleiner als 5 pum vorkommen
sollten. Dies konnte zur Bildung von Agglomeraten in einer Dimension von 1-2 mm
fUhren, worunter wiederum die Dimensionstreue leiden wiirde [18].

Die verwendete Binderflussigkeit muss mittels Tintenstrahldruckkopf applizierbar sein,
sie darf demnach eine gewisse Viskositat und Oberflachenspannung nicht tberschreiten
[72]. Die Aushartung sollte erst nach Kontakt mit dem Pulver, dann aber zigig
ablaufen, um die Diffusion in die Umgebung mdglichst gering zu halten. Durch
Kapillarkrafte wird stets Binderflussigkeit in das das Druckobjekt umgebende Pulver
laufen. Dies ist einerseits erwiinscht, da sich die einzelnen Schichten sonst miteinander
nicht verbinden kénnten. Andererseits kommt es hierdurch aber auch zum Anhaften von
Pulverpartikeln am Bauteil. Dieser Umstand ist verantwortlich fir die Rauigkeit der
Objekte und verschlechtert die angestrebte Dimensionstreue.

Wie bereits geschildert, kdnnen im 3D-Pulverdruck beliebige Formen unter Verzicht
auf jegliche Stutzstrukturen generiert werden.

Es ist damit moglich, Binnenstrukturen im Objekt wie kommunizierende Makroporen
und Kanéle zu erzeugen. Solche Strukturen konnten die Zelleinsprossung aus dem
Implantatlager erleichtern und die Vaskularisierung im Rahmen des Ab- und
Umbauprozesses des Knochenersatzmaterials fordern [20]. Ein weiterer elementarer
Vorteil des Druckverfahrens ist die Verarbeitung bei Raumtemperatur. Je nach
verwendetem Materialsystem kann sogar auf eine thermische Nachbehandlung zur
Verbesserung der Stabilitat der Druckobjekte verzichtet werden. Insbesondere bedarf es
bei Ausnutzung einer Zementabbindereaktion im 3D-Pulverdruck-Verfahren keiner
nachtraglichen  Sinterung  der  Grlnlinge.  Daraus  resultieren  gunstige
Materialeigenschaften wie hoéhere Mikroporositat und thermodynamische Loslichkeit
im Vergleich zu gesinterten Keramiken. Die Mdglichkeit der Verarbeitung bei

Raumtemperatur erlaubt aulerdem grundsatzlich das Eindrucken von thermosensiblen
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Substanzen. Bei Verwendung mehrerer Druckkdpfe kann dies sogar ortsaufgelOst
erfolgen.

So wurden bereits Antibiotika, Proteine (BMPs, VEGF) und vitale Zellen mittels 3D-
Pulver-Druck-Verfahren prozessiert [5, 6, 68, 71, 74]. Weiterhin steht eine groRe
Varianz an verwendeten Pulver-Binder-Kombinationen zur Verfligung (siehe Tabelle
4), die das Verfahren fur unterschiedlichste Fragestellungen interessant machen. In
Abhéangigkeit von der GrolRe des Bauraumes kann eine Vielzahl kleinerer Objekte (z.B.
Zellkulturtrdger wie im eigenen Versuch) in einem Arbeitsgang relativ schnell (im
Bereich von Minuten) gefertigt werden. Maoglich ist aber auch die Herstellung groRerer,
geometrisch komplexer Objekte. Als Beispiel seien individuelle, defektspezifische
Implantatkorper zur Rekonstruktion grofler Knochendefekte genannt. Hierzu kdnnen
patientenspezifische CT-/DVT-Daten (DICOM-Datensatz) eingelesen werden,
woraufhin ein fur die spezifische Defektsituation angefertigtes Knochenimplantat im
CAD/CAM-Verfahren konstruiert und gedruckt werden kann [28, 49].

Nachteilig erweist sich eine systemimmanente Rauigkeit der Objekte, die durch das
Herstellungsverfahren verursacht wird. Verantwortlich hierfur ist, wie bereits erlautert,
die zeitliche Latenz bis zur Abbindereaktion bzw. Verklebung der Pulverpartikel mit
dem Binder, wodurch es zur Diffusion des Binders in die Umgebung und infolgedessen
zum Anhaften von Pulverpartikeln auRerhalb der Objektgrenzen kommt.

1.4 3D-Pulverdruck von Calciumphosphaten

Die in dieser Arbeit untersuchten Scaffolds wurden in einem Verfahren hergestellt, das
die chemische Abbindereaktion von Calciumphosphatzementen mit der Technik des
3D-Pulverdrucks kombiniert. Die Verfestigung der Calciumphosphat-Partikel erfolgt
also nicht durch Quellung zugesetzter Polymere wie in anderen Ansétzen (siehe Tabelle
4), sondern durch eine hydraulische Zementabbindereaktion. Dabei besteht die
Pulverphase aus a- und B- Tricalciumphosphat in einer Korngréfie von 20-50 um und
als flissiger Reaktand dient Phosphorséure in einer Konzentration von 20%. Diese
Parameter haben sich in umfangreichen Versuchen im Vorfeld als am geeignetsten
erwiesen [18]. Das sich in der Abbindereaktion bildende Calciumhydrogenphosphat-
Dihydrat (Bruschit) verfligt nach entsprechender Nachhartung (Immersion der

Strukturen in 20% Phosphorsédure, siehe Kapitel 2.3) (ber Festigkeiten, die eine
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nachtragliche Sinterung zur Verfestigung verzichtbar machen. Gbureck et al. konnten
zeigen, dass komplexe 3-dimensionale Objekte mit diesem Verfahren herstellbar sind.
Die Druckfestigkeit der Prufkorper ist abhéngig von der Konzentration der
Phosphorsaure (0,9 MPa beim Verdrucken 5%iger H3PO,; 8,7 MPa beim Verdrucken
30%iger H3PO,). Gleichzeitig veréndert sich durch die unterschiedlichen
Konzentrationen auch die Dichte (1,37 g/cm® bei 5%iger HsPO.; 1,63 glcm® bei
30%iger H3PO,4) und Porositét (53% bei 5%iger H3POg4. 41% bei 30%iger H3PO,4) der
Druckobjekte. Phosphorsaure-Konzentrationen jenseits der 30% lassen sich aufgrund
der zunehmenden Viskositat nicht tber die Tintenstrahl-Druckkdpfe prozessieren. Eine
weitere Erhéhung der Druckfestigkeit (bis auf 22,3 MPa) kann durch einen
Nachbearbeitungsschritt erreicht werden, in dem die Objekte fir 3x60 Sekunden in
einem 20%igen Phosphorsaurebad nachgehartet werden. Auch die PorengroRe
(Reduktion von 26,6 um auf 12,5 um) und Porositat (Reduktion von 45,5% auf 29,3%)
des Materials werden durch diesen Arbeitsschritt beeinflusst. Entfernt man das im
Bruschit enthaltene Hydratationswasser durch einen entsprechenden thermischen
Behandlungsschritt (z.B. durch Autoklavieren bei 134 °C fiir 2 Stunden), erhalt man
eine neue Calciumphosphatphase, namlich Calciumhydrogenphosphat Anhydrat
(Monetit). Dieses weist eine im Vergleich zu Bruschit geringere Druckfestigkeit von
15,3 MPa und eine grofere Porositat (von 43,8%) auf. Der Monetitanteil im
Druckobjekt liegt bei 63%, als weitere Calciumphosphatphasen liegen B-TCP (26%)
und o-TCP (11%) vor.

Es wurde gezeigt, dass mit diesem Verfahren dimensionstreue geometrische
Formkorper ~ mit  ausreichender  mechanischer Festigkeit ~und  gutem
Degradationsverhalten hergestellt werden konnen [18]. Die Pulverphase l&sst sich in
einer Schichtdicke von >100 um ausstreichen und ist dabei gut streichfahig. Durch das
Verdrucken von 20%iger Phosphorsdure lieBen sich Implantate mit ausreichender
Kompressionsfahigkeit bei moglichst grolRer Porositat herstellen. Die Abbindereaktion
war ausreichend schnell, so dass sich einerseits die einzelnen gedruckten Schichten gut
miteinander verbinden konnten und andererseits der Prézisionsverlust durch das

Verlaufen des flissigen Reaktanden in das umgebende Pulver akzeptabel war [18].
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2 Material und Methoden
2.1 Herstellung des Ausgangspulvers

Zur Herstellung des biphasischen Tricalciumphosphatpulvers (a-TCP / B-TCP) wurden
Pulvermischungen aus Calciumcarbonat (CaCOs;, Merck, Darmstadt) mit
Dicalciumphosphat Anhydrat (CaHPO,4, Monetit) (Merck, Darmstadt) gesintert. Die
Reaktion erfolgte nach der Gleichung:

2 CaHPO, + CaCO3; — Cag(PO4)2 + CO, + H,O

292,4 g (2,15 mol) Dicalciumphosphat Anhydrat und 100,1 g (1,00 mol)
Calciumcarbonat wurden im Pflugscharmischer (M5R, Gebriider Lodige, Paderborn)
fir 1 h vermengt und anschlieBend fiir 5 h bei 1400 °C (a-TCP) bzw. bei 1100 °C (B-
TCP) gesintert. Um eine thermische Zersetzung der metastabilen a-TCP Phase im
Temperaturbereich von 800-1200 °C zu verhindern, wurden die Sinterkuchen
umgehend an der Luft abgeschreckt. Mit Hilfe eines Mdrsers wurden die Sinterkuchen
zerkleinert und auf eine Korngré3e von <160 pm gesiebt. AnschlieBend wurden sie mit
dem Achatmahlwerkzeug (Becher 500 ml, 4 Kugeln & 30 mm, Befullung mit 125 g
Pulver) in einer Kugelmiihle (PM400, Retsch, Haan) gemahlen (10 min bei 200 min™,
minutlicher Drehrichtungswechsel).

Nach dem Mahlvorgang wurde das Pulver in Duranglasflaschen gefillt und sterilisiert
(200 °C trockene Hitze, 2 h).

2.2 Druckerflussigkeit

Als flissige Phase in den Druckkopfen wurde 20%ige Phosphorsdaure verwendet. Die
Konzentration von 20% erfillt dabei am besten druckrelevante Parameter wie Viskositat
und Reaktivitat [18].

2.3 Herstellung der Monetit-Scaffolds im 3D-Pulverdruck-Verfahren

Zum Drucken der Bruschitscaffolds (Vorstufe der Monetitscaffolds) im 3D-

Druckverfahren wurden der Bauraum sowie das Pulverreservoir des Druckers (Z-Printer
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310, Z-Corporation, Rockhill, USA), nach vorheriger Desinfektion der relevanten
Innenflachen mit 70%igem Ethanol, vollstandig mit Ausgangspulver (siehe 2.1) befullt.
Das Pulver wurde geglattet und leicht manuell verdichtet. Die flussige Phase wurde in
eine handelslbliche Tintenstrahl-Druckpatrone (Hewlett-Packard C4800A) gefiillt,
nachdem die Tinte entfernt und die Patrone sorgféltig mit Aqua dest. gereinigt und mit
70%igem Ethanol desinfiziert wurde.

Die Abbindereaktion des Druckobjekts erfolgte in der Bildung von Dicalciumphosphat
Dihydrat (Bruschit) gemal der Gleichung:

Cag(PO4)2 + H;PO, +6H,O — 3 CaHPO,4 2H,0

Es wurden folgende Druckparameter eingestellt: Schichtdicke 125 um, Skalierung
x=y=z=1. Der Druck erfolgte bei Raumtemperatur. Nach dem Druck wurden die Trager
aus dem Pulverbett des Druckers entnommen und uberschussiges TCP-Pulver mittels
Druckluft entfernt. Zur Erhéhung der Umsatzrate von TCP zu Bruschit wurden die
Tréger 3mal in 20%iger Phosphorséure fir jeweils 60 Sekunden nachgehartet [18].
Dieser Vorgang verbessert, wie in Kapitel 1.4 beschrieben, die mechanischen
Eigenschaften (Kompressionsfahigkeit) sowie die Struktur (Porositat und Porengrofie)
des Materials.

Die Entnahme der Scaffolds aus dem Drucker sowie die Handhabung im Rahmen der
Nachhartung erfolgten mit sterilen Instrumenten. AnschlieBend wurden sie bei
Raumtemperatur getrocknet. Uberschiissige Phosphorsaure wurde durch Spiilen der
Scaffolds mit DPBS-Puffer eliminiert, gefolgt von erneuter Trocknung bei
Raumtemperatur. Zur hydrothermalen Umwandlung von Bruschit zu Monetit wurden
die Bruschit-Trager bei 134 °C fir 2 Stunden autoklaviert. Dies fuhrt zu einer
hydrothermalen Modifikation des Dicalciumphosphat Dihydrat (CaHPO, = 2H,0,
Bruschit) zu Dicalciumphosphat Anhydrat (CaHPO, Monetit) durch Entfernen des
freien Hydratationswassers. Die durch diesen VVorgang induzierten Veranderungen der

Materialeigenschaften von Bruschit und Monetit sind in Tabelle 5 dargestellt.
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Eigenschaften Bruschit

Monetit
234+£33 153+11
33+12 2,7+0,3
38,8 43,8

51% Bruschit, 12% Monetit,
26% R-TCP, 11% a-TCP

63% Monetit, 26% R-TCP, 11%
o-TCP

Tab. 5: Mechanische Eigenschaften und Phasenzusammensetzung der durch 3D-

Pulverdruck gefertigten Calciumphosphat-Strukturen (Bruschit). Die Prifkorper wurden
mit 20%iger H3PO, gedruckt und 3x60 sec in 20%iger H3PO, nachgehartet. Durch
Autoklavieren (bei 134 °C, fur 2 h) entsteht wasserfreies Calciumhydrogenphosphat

(Monetit) [18].

Die Tragerstrukturen wurden am Computer mit dem CAD Programm ,,Think3 Design

Xpressions* (think3, Cincinnati, USA) entworfen. Es wurde eine zylindrische Form mit

einem Durchmesser von 15 mm und einer H6he von 2 mm gewahlt, um eine gute

Passung in einer 24-Well-Zellkulturplatte zu gewahrleisten. Die Ubertragung an den

Drucker erfolgte im STL-Datenformat. Die Objekte wurden mit einer Dimensionstreue

von = 200 um gedruckt.
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Abb. 2: Zellkulturtrager aus Bruschit (links) und Monetit (rechts). Die Unterschiede in
der Porositat sind bereits makroskopisch sichtbar.

2.4 Zellkulturtechnik

2.4.1 Nahrmedien, Zusatze und Puffer

MEM a-Medium

Fertiges Flussigmedium (ohne Ribonukleoside und Desoxyribonukleoside, mit L-
Glutamin, GIBCO BRL, Life Technologies, Karlsruhe), dem 10% FCS und 1%
Penicillin-/Streptomycin-Ldsung beigemischt wurden. Die Lagerung fand bei 4 °C statt.
Es diente als Nahrmedium flr die MC3T3-E1-Zellen.

FCS

Fetales Kalberserum (steril filtriert, PAN, Aidenbach). Es wurde nach Aliquotierung in
50 ml-Zentrifugenréhrchen bei -20 °C gelagert. Nach 30minutiger Inaktivierung im
Wasserbad bei 56 °C wurde es dem MEM a-Medium in einer 10%igen Konzentration
[v/v] beigefugt.
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Penicillin-/Streptomycin-Ldsung

10 mg Streptomycin und 10.000 Units Penicillin je 100 ml enthaltende,
gebrauchsfertige Antibiotikalosung (steril filtriert, PAN, Aidenbach), die bei -20 °C
gelagert wurde. Sie wurde dem MEM a-Medium in 1%iger Konzentration zugesetzt
[v/v].

DPBS (Dulbecco’s phosphate-buffered Saline) - Puffer

Zum Entfernen von Mediumresten aus Zellkulturflaschen und zum Reinigen und Spiilen
von Zellkulturen verwendeter, gebrauchsfertiger Puffer (ohne Mg?*, ohne Ca?", steril
filtriert, PAN, Aidenbach).

Accutase

Zum Ablosen von Zellen aus Zellkulturgefalen und von Tragermaterialien verwendete
gebrauchsfertige Losung (in DPBS mit 0,5 mM EDTA, PAA, Colbe). Accutase besitzt
Protease- und Kollagenase-Aktivitat. Die Lagerung erfolgte bei -20 °C.

DMSO (Dimethylsulfoxid)

Steril filtrierte, bei -20°C gelagerte Losung zur Herstellung des Einfriermediums

(Sigma, Taufkirchen).

2.4.2 Materialien und Gerate

Materialien:

Natriumlaurylsulfat SDS Ultra Pure (Roth, Karlsruhe)
Universalreiniger Extran MA 03 alkalisch (Merck, Darmstadt)
Isopropanol 99,9% (Roth, Karlsruhe)

Petrischalen Falcon-Standard-Petrischale, Polystyrol, Durchmesser: 35 und
100 mm (Becton Dickinson, Heidelberg)

Kulturflaschen Easy Flask, 200 ml (Hartenstein, Wirzburg)
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Zentrifugenroéhrchen 50 ml, Polypropylen, Falcon (Becton Dickinson, Heidelberg)
Pipettenspitzen Hartenstein, Wirzburg

Kryo-Rdéhrchen 2 ml, Polypropylene (Hartenstein, Wirzburg)

Zahlréhrchen Hartenstein, Wirzburg

Mikrotiterplatten 24 well und 96 well, Polystyrol (Costar)

Neutralrot 0,5%ige Losung in Acetatpuffer, pH 5,2 (Sigma, Steinheim)
Glycerogelatine Sigma, Steinheim

Gerate:

Brutschrank HERACell (Heraeus, Hanau)

Sterilbank HERASafe KS 12 (Heraeus, Hanau)

Zentrifuge Universal 320R (Hettich, Tuttlingen)

Photometer Tecan Rainbow, Software: easy WIN basic (Tecan, Crailsheim)

Lichtmikroskop Olympus CK 40 (Olympus, Hamburg)
Elektronenmikroskop FEI, Quanta 200, Tschechische Republik
Pipetten Research (Eppendorf, Hamburg),

Ultraschallgerét Sonorex Super RK 102 H (Bandelin, Berlin)

2.4.3 Zellkultivierung auf den Monetit-, Titan- und Kupfer-Scaffolds

Ernten und Einfrieren von Zellen

Das Einfriermedium wurde hergestellt aus 90% Nahrmedium sowie 10% DMSO
(Dimethylsulfoxid, steril filtriert, Sigma, Taufkirchen) und in 50 ml-
Zentrifugenréhrchen bei -20 °C gelagert. Das Medium wurde vollstandig abgesaugt, die
Zellkulturen einmal mit PBS gespult, mit Trypsin Gberschichtet und 5 Minuten im

Brutschrank inkubiert. Die Zellsuspension wurde nun in ein 50 ml-Zentrifugenréhrchen
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mit 10 ml Néahrmedium uberfihrt und zentrifugiert (1000 min®, 5 min,
Raumtemperatur). Nach Abnehmen des Uberstandes erfolgte die Resuspendierung des
Sedimentes in 10 ml Nahrmedium und erneutes Zentrifugieren (Waschvorgang). Nach
Absaugen des Uberstandes wurden die Zellen in 1 ml Nahrmedium aufgenommen und
in ein Kryo-Rohrchen uberfiihrt. Nach Zugabe von 1 ml Einfriermedium wurden die
Kryo-Rohrchen zundchst in einer Isopropanol-Box bei -80 °C fur ein bis zwei Wochen

vorgekihlt und anschlieBend in einem Flussigstickstofftank (-196 °C) gelagert.

Auftauen von Zellen

Verwendung fanden nur Zellen, die nicht langer als ein Jahr bei -196 °C gelagert waren.
Die aufzutauenden Kryo-Réhrchen wurden vom Flussigstickstoff in ein 37 °C
Wasserbad (berfiihrt. Die aufgetaute Zellsuspension wurde dann in ein 50 ml-
Zentrifugenrohrchen gegeben, 10 ml Nahrmedium zugefugt und zentrifugiert (1000
min?, 5 min, Raumtemperatur). Nach einem Waschvorgang zur Eluierung des
restlichen Einfriermediums wurden die Zellen resuspendiert und nach einer Zellzdhlung

zum Anlegen neuer Kulturen verwendet.

Zellzahlung

Die Konzentrationsbestimmung von Zellsuspensionen erfolgte mit dem ,,CASY 1 Cell-

Counter and Analyzer System, Modell TTC* (Scharfe Systeme, Reutlingen). Die Zellen
wurden in einem schwachen Elektrolyten (Aqua isotona 111, Beckman Coulter, Krefeld)

suspendiert und mit konstanter Geschwindigkeit durch eine 150 pum-Messkapillare
gesaugt. Die Bestimmung erfolgte nach den Prinzipien der Widerstandsmessung
(intakte Zellen fungieren als elektrische Isolatoren) und Pulsflachenanalyse. Es wurde
ein Messbereich zwischen 0 und 30 pm vorgewéhlt und das Messfenster fiir lebende
Zellen, orientierend an der Normalverteilung der Zellgrofe, zwischen 12 und 30 pm
festgelegt. Je Probe wurden automatisch vier Einzelmessungen mit Volumina von je
200 upl durchgefithrt und anschlieBend der Mittelwert gebildet. Mittels
Auswertungssoftware ,,CASYstat“ (Scharfe Systeme, Reutlingen) wurde der
Verdunnungsfaktor eingerechnet und die Zellzahl pro 1 ml unverdinnter Suspension

angegeben.
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Aussaat und Kultivierung

Als Zellkultur fir die in vitro-Studie wurde eine murine Fibroblasten-Linie MC3T3-E1
(DSMZ, Braunschweig) verwendet, welche Potenz zur osteogenen Differenzierung
aufweist. Diese wurde aus fetalen Mé&usecalvariae isoliert und ist immortal [36, 60]. Die
Zellen wurden in Standard-24-Well-Platten kultiviert. Die Zellkulturtrdger (Monetit,
Titan und Kupfer) waren so dimensioniert, dass sie moglichst passgenau den Boden der
24-Well-Platten  bedeckten. Dabei dienten die Titantrdger bei bekannter
Zytokompatibilitat als Positivkontrolle. Die Kupfertrdger dienten bei bekannter
Zytotoxizitét als Negativkontrolle [25, 57, 59]. Die Geometrie entsprach weitestgehend
denen der Monetit-Trager (Durchmesser: 15 mm, Dicke: 1 mm). Die Herstellung
erfolgte durch Stanzen von Reintitan- und Kupferblechen.

Die Aufbereitung der Kontrolltréger erfolgte durch schrittweises Einlegen fur jeweils 10
Minuten im Ultraschallbad bei 40 °C in 20%ige Natriumarylsulfat-Lésung, 5%ige
Extranldsung und 99,9%ige Isopropanollésung. Zwischen jedem Reinigungsbad wurden
die Tréger 10 Minuten mit Reinstwasser gewaschen. Abschlielend wurden sie
getrocknet und fiir 2 Stunden bei 134 °C autoklaviert.

Die gefrorenen Zellpellets wurden nach dem Auftauen mit PBS gewaschen und in 10 ml
Né&hrmedium resuspendiert. AnschlieBend wurde die Zellsuspension nach Zellzéhlung
auf eine Konzentration von 5x10*/ml verdiinnt. Die 24-Well-Platten wurden jeweils mit
1 ml Zellsuspension beimpft und insgesamt 12 Tage im Brutschrank bei einer
Temperatur von 37 °C und 5%iger CO,-Atmosphére kultiviert. Das Nahrmedium wurde
an Tag 3, 5, 7, 9 und 12 gewechselt. Im Anschlul? an die pH-Messung im verbrauchten

Medium wurde selbiges bis zur Elektrolytbestimmung eingefroren.
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Abb. 3: 24-Well-Platte mit Monetit-Scaffolds (links) sowie Kontrolltrdgern aus Titan

(mittig) und Kupfer (rechts), jeweils bedeckt mit Kulturmedium.
2.5 Bestimmung der Zellviabilitat mittels WST-1-Assay

Als Nachweis fur das Vorhandensein vitaler Zellen auf den Scaffolds diente der WST-
1-Assay. Bei WST-1 (4-[3-(lodophenyl)-2-(4-nitrophenyl)-2H-5-tetrazolio]-1,3-
benzendisulfonat) handelt es sich um ein rotes Tetrazolium-Salz. Es wird durch das
mitochondriale Enzym NADH-Dehydrogenase zu gelbem Formazan reduziert. Dieser
Farbumschlag erlaubt eine fotometrische Quantifizierung der Enzymaktivitét
(Absorptionsmaximum von Formazan bei 450 nm) [48]. Da die Anzahl vitaler Zellen
einer Kultur proportional zur Menge des gebildeten Formazans ist, kann man von der
Extinktion auf die Viabilitat einer Zellkultur bzw. indirekt auf die Anzahl metabolisch
aktiver Zellen schliel3en.

Das alte Medium wurde abgesaugt und 1000 pl frisches Medium und 50 pl WST-1-
Reagenz (gebrauchsfertig in PBS geldst, Roche Diagnostics, Mannheim) in die Wells
gegeben. Es folgte eine Inkubation fir eine Stunde im Brutschrank. Um eine gute
Durchmischung des gebildeten Formazans mit dem Medium zu gewéhrleisten, wurden
die 24-Well-Platten fir eine Minute auf ein Schuttelgerat gegeben. Anschlielend
wurden je 2-mal 100 pl der Loésung auf eine 96-Well-Platte pipettiert und die
Absorption bei einer Wellenldnge von 440 nm und einer Referenzwellenldnge von 690

nm bestimmt (Zweifachbestimmung). Bei jeder Messung wurde der Leerwert
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mitbestimmt (Wells ohne Zellen, mit Trégerstruktur, 1000 pul Medium, 50 pl WST-1-
Reagenz) und von den Messwerten subtrahiert.

2.6 Bestimmung der Aktivitat der Alkalischen Phosphatase (AP)

Die Alkalische Phosphatase ist ein membranstandiges Enzym, welches in der Lage ist,
Phosphorsaureester zu hydrolisieren. Es kdnnen beim Menschen verschiedene, teils
gewebespezifische Isoenzyme differenziert werden. Im Knochengewebe lassen sich drei
osteoblastdare Isoformen nachweisen. Sie spielen eine wichtige Rolle bei der
Knochenmineralisation. In vitro ist die AP ein typischer Marker der osteoblastéren
Differenzierung und wird von osteoblastéren Zellen bereits in einer friihen Phase der
Zellkultur gebildet.

Auch die Aktivitat der Alkalischen Phosphatase l&sst sich photometrisch bestimmen.
Dabei wird der Umsatz von p-Nitrophenylphosphat und Wasser zu p-Nitrophenol und
Phosphat gemessen. Diese Reaktion fiihrt zu einer Gelbfarbung der Losung, die sich bei
einer Wellenlange von 405 nm (= Absorptionsmaximum von p-Nitrophenol)
fotometrisch quantifizieren l&sst. Dabei gilt: Je groRer die Enzymmenge ist, desto
starker sind auch der Gelbumschlag und die Extinktion. Zur Bestimmung der AP-
Aktivitat einer Zellkultur wurde eine Standard-Eichgerade herangezogen, welche mit
ansteigenden Konzentrationen von p-Nitrophenol-Lésungen (0 bis 200 mM) erstellt
wurde.

Die bei -20 °C eingefrorenen Zellpellets wurden aufgetaut, in 1000 pl PBS
resuspendiert und gevortext. Jeweils 200 ul der Zellsuspension wurden in ein neues
Reaktionsgefal (1,5 ml) Uberfihrt, mit 400 ul des zuvor angesetzten Lysepuffers
gemischt und danach fir 1 h bei 37 °C auf einem Schuttelgerat (GLW, Wirzburg)
inkubiert. Die Reaktion wurde durch Beiftigen von 400 pl 50 mM NaOH beendet. Nach
Abzentrifugieren von Zellfragmenten (5 min, 11000 min®, RT, Heraeus Biofuge 13)
folgte die fotometrische Messung der optischen Dichte (Gelbfarbung) bei einer
Wellenldnge von 405 nm auf 96-well Mikrotiterplatten (Zweifachbestimmung mit
2x200 pl). Bei jeder Messung wurde eine Leerwertbestimmung durchgefuihrt, dabei
wurden 200 ul PBS statt des Zell-Lysats verwendet. Die entsprechenden Leerwerte

wurden von den Messwerten abgezogen.
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Lysierungspuffer: 2 mg/ml p-Nitrophenylphosphat (Merck, Darmstadt) gelost in

0,75 M 2-Amino-2-Methyl-1-propanol (Sigma, Taufkirchen)

2.7 Bestimmung von Osteocalcin

Bei Osteocalcin handelt es sich um ein von Osteoblasten synthetisiertes Peptidhormon.
Dieses besitzt die Fahigkeit, an die extrazellulare nichtkollagene Knochenmatrix zu
binden. Durch die Bindung von Calciumionen an y-Carboxyglutamylreste kann es die
Bildung von Hydroxylapatit-Kristallen einleiten. Osteocalcin ist ein Marker der
fortgeschrittenen osteoblastéren Differenzierung.

Der Osteocalcin-Nachweis erfolgte aus dem Zellkulturmedium, welches im Rahmen der
Mediumwechsel alle 2 Tage asserviert wurde. Dazu wurden jeweils 500 pl Medium aus
den Wells abpipettiert, in Probengefalie tberfiihrt und bei -20 °C fiir 2-3 Wochen bis
zur gemeinsamen Messung gelagert. Die Osteocalcin-Bestimmung erfolgte mit Hilfe
eines gebrauchsfertigen ELISA-Kit (Metra Osteocalcin Kit Osteomedical GmbH,
Bunde).

Zuné&chst wurde mit Hilfe der im Kit enthaltenen Standards und der Kontrollwerte eine
Standardkurve entsprechend der Herstellerangabe erstellt.

Zur Bestimmung der Osteocalcinkonzentrationen wurden je 25 pul des
Zellkulturmediums in 2 Wells (Doppelbestimmung) einer 96 Mikrotiterplatte pipettiert.
Aulerdem wurden Leerwertbestimmungen mit Zellkulturmedium durchgefiihrt.

Die Wells wurden anschlieend mit je 25 pl der im Kit enthaltenen Osteocalcin-
Standards mit aufsteigenden Osteocalcinkonzentrationen (0, 4, 8, 16, 32, 100 ng/ml)
beschickt. AuBerdem wurden je 2 weitere Wells mit den im Kit enthaltenen
Osteocalcinkontrollen (Konzentration zwischen 4, 7 - 11,5 ng/ml bzw. 20,2-30,4 ng/ml)
beflllt. AnschlieBend wurden 125 ul anti-Osteocalcin Antikorper zugegeben und die
Losung fir 2 h bei Raumtemperatur inkubiert. Nach der Inkubation erfolgte ein
dreimaliger Waschvorgang mit je 200 pl Waschpuffer, der zuvor in einem Verhaltnis
von 1:10 mit destilliertem Wasser angesetzt wurde. Es folgte die Zugabe von je 150 pl
Enzymkonjugat und eine erneute Inkubation bei Raumtemperatur fir 1 h. Nach
dreimaligem Waschvorgang und Zugabe der p-Nitrophenylphosphatldsung folgte eine
weitere Inkubation fur 35-40 min. Um die Reaktion zu beenden, wurden je 50 pl
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20%ige NaOH in die Wells gegeben. Die Bestimmung der optischen Dichte erfolgte
dann bei einer Wellenlange von 450 nm.

2.8 Chemische Analyse des Zellkulturmediums

Zur  Abschatzung  der  Loslichkeit des  Monetit-Trdgermaterials  unter
Zellkulturbedingungen wurde das verbrauchte Zellkulturmedium bei jedem
Mediumwechsel gesammelt. Das Medium wurde bei -20 °C gelagert. Nach Abschlul}
der Versuchsreihen wurde zur Bestimmung des pH-Wertes sowie der Konzentration an
freien Ca®*- und PO,>-lonen das asservierte Medium wieder aufgetaut. Die Messung
des pH-Wertes wurde mit einem pH-Meter (Level 1 WTW, Weilheim; Elektrode
ebenfalls WTW, Weilheim) durchgefiihrt. Die Ca**- und PO,*-lonen-Konzentration
wurde mittels ionenselektiver Elektroden (Perkin Elmer) im Zentrallabor des Institutes
fur klinische Biochemie und Pathobiochemie der Universitat Wirzburg gemessen.

2.9 Lichtmikroskopie und Rasterelektronenmikroskopie

Um das Zellwachstum und die Zellmorphologie zu dokumentieren, wurden wahrend der
Kultivierung von 12 Tagen die Monetit-Trager mit einem Lichtmikroskop untersucht.
Dazu wurden die zelltragenden Monetit-Scaffolds nach zweimaligem Waschen mit 2 ml
PBS fir 30 Sekunden in Fixierlosung fixiert und mehrmals mit Aqua dest. gespult. Es
folgten die Zugabe von 1 ml Farbeansatz und die 15-minitige Inkubation im Dunkeln
bei Raumtemperatur. Anschlielend erfolgte wiederholtes Spiilen mit Aqua dest. und
Gegenfarbung mit 1 ml Neutralrot. Nach erneutem Spilen mit Aqua dest. wurde die
Eindeckung mit Glycerogelatine und einem Deckgléschen durchgefuhrt. Es folgte die
fotografische Dokumentation der Farbeergebnisse.

Aulerdem wurden elektronenmikroskopische Bilder angefertigt. Dazu wurden die
Zellen mit PBS gespult und mit kaltem Glutaraldehyd fixiert. Nach vier weiteren
Spulvorgadngen mit PBS wurden die Zellen mit Aceton ansteigender Konzentration

schrittweise dehydriert und nach einer kritischen Punkttrocknung mit Gold bedampft.
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Materialien und Geréte:

Lichtmikroskop Olympus CK 40 (Olympus, Mikroskopie, Hamburg)
Fixierlésung: 25 ml Citratlésung (Sigma Diagnostics, Taufkirchen)
65 ml Aceton (Merck, Darmstadt)
8 ml Formaldehyd (Merck, Darmstadt)
Farbeansatz (Sigma): 500 pl alkalische FRV-L&sung
500 pl Natriumnitrit-Losung
22,5 ml Aqua dest.
500 pl alkalische Naphtol AS-BI-Lésung

Neutralrot 0,5%ige Losung in Acetatpuffer, pH 5,2 (Sigma,
Steinheim)

Elektronenmikroskop FEI, Quanta 200, Tschechische Republik

Glutaraldehyd 6% in PBS (Merck, Darmstadt, Deutschland)

Aceton 30%, 50%, 75%, 90% und 100% (Sigma-Aldrich,

Taufkirchen, Deutschland)
Kritische Punkttrocknung ~ CPD 030 (BAL-TEC, Balzers, Liechtenstein)
Goldbedampfung K550 (EMITECH, Kent, UK)

2.10 Statistik

Die statistische Analyse erfolgte mit dem Programm ,SPSS 14.0.1* (SPSS Inc.,
Chicago, USA). Bei normal verteilten Daten wurde die einfache Anova-Analyse
angewandt. Bei den Daten ohne Normalverteilung wurde der Kruskal-Wallis-Test

durchgefuhrt. Die Signifikanzniveaus wurden auf p < 0,05 festgelegt.
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3 Fragestellung

Ziel dieser Arbeit war es, die Zytokompatibilitat eines im 3-D-Pulverdruckverfahren
hergestellten Scaffolds aus anhydriertem Calciumhydrogenphosphat (Monetit) in vitro
zu untersuchen. Hierzu wurde das Proliferations- und Differenzierungsverhalten der
mesenchymalen Zelllinie MC3T3-E1 betrachtet. Als Parameter dienten die Viabilitét
der Zellkulturen sowie die Expression typischer osteoblastarer Markerproteine Uber
einen Zeitraum von 12 Tagen. Daruber hinaus sollten die Konzentration freier
Elektrolyte sowie der pH-Wert im verbrauchten Kulturmedium untersucht werden, um
das Hydrolyseverhalten der Scaffolds im physiologischen Milieu abschatzen zu kénnen.
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4 Ergebnisse
41 Zellviabilitat (WST-1)

In den Monetitkulturen zeigte sich eine kontinuierliche Zunahme der Zellviabilitét,
jedoch auf deutlich niedrigerem Niveau als in der Positivkontrolle (Titantrdger). Die
fotometrisch bestimmte Absorption lag im Mittel 31% unter der von Titan am 12. Tag.
Bei der Bestimmung der Zellvitalitat und Zellproliferation mittels des WST-1-Assay
wurde auf den Titantrdgern eine stetige Zunahme Uber einen Zeitraum von 12 Tagen
ermittelt. Jedoch war diese nicht linear, sondern zeigte an Tag 7 ein hoheres Niveau als
an Tag 9 und 12.

Aufgrund der Zytotoxizitdt der Negativkontrolle (Kupfer) war kein wesentlicher
Anstieg der Zellviabilitat Uber die gesamte Kultivierungsdauer zu verzeichnen. Sie lag
an Tag 12 etwa bei 24% im Vergleich zu Monetit und bei 8% im Vergleich zu Titan
(siehe Abbildung 4).
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Abb. 4: Extinktion als Mal} fiir die Zellviabilitat (WST-1). Mittelwert von n =24 £ 1
SD. Die Unterschiede zwischen Monetit und den Kontrollen (Titan bzw. Kupfer) waren

jeweils signifikant (p < 0,05).
4.2  Aktivitat der alkalischen Phosphatase

Auf den Titantrdgern zeigte sich ein kontinuierlicher Anstieg der Enzymaktivitat bis
zum 9. Tag, anschlieBend kam es zu einem Abfall an Tag 12.

Auch auf den Monetittrégern lief3 sich eine stetige Zunahme der Enzymaktivitat bis zum
12. Tag nachweisen, sie blieb jedoch stets signifikant unter dem Niveau der
Positivkontrolle. Im Vergleich zu Titan lag die gemessene Aktivitat im Monetitansatz
am Tag 12 bei 42%. Bis Tag 9 war die Aktivitat der alkalischen Phosphatase unter der
Nachweisgrenze.

In den Kulturen der Negativkontrolle Kupfer konnte zu keinem Zeitpunkt AP-Aktivitat

nachgewiesen werden (siehe Abbildung 5).
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Abb. 5: Aktivitdt der alkalischen Phosphatase als Mall fir die zunehmende
osteoblastare Differenzierung der MC3T3-E1-Kulturen. Mittelwerte von n =24 + 1 SD
Die Unterschiede zwischen Monetit und Kontrollen (Titan bzw. Kupfer) waren jeweils
signifikant (p < 0,05).

4.3 Osteocalcinnachweis

Aufgrund des fehlenden Zellwachstums erfolgte in den Kupfer-Kontrollkulturen keine
Osteocalcinbestimmung. In den beiden anderen Gruppen (Monetit und Titan) wurden
tber den Verlauf von 12 Tagen jeweils gleichbleibende Werte ermittelt. Dabei betrugen
die Messwerte der Monetitkulturen stets 60-65% der Messwerte der Titankontrollen. Da
diese Ergebnisse sehr auffallig waren und zundchst nicht erklart werden konnten, wurde
im Nachgang eine Osteocalcin-Bestimmung im reinen Ndhrmedium (MEM a-Medium,
10% FCS und 1% Penicillin-/Streptomycin-Lésung) ohne Zellen und ohne
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Trégermaterial vorgenommen. Die hierbei gemessenen Werte lagen im Bereich der
Messungen in den Titankulturen (siehe Abbildung 6).
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Abb. 6: Konzentration von Osteocalcin im frischen Kulturmedium (grin: keine Tréger,
keine Zellen) sowie im verbrauchten Medium der Monetit- und Titankulturen.
Mittelwerte von n = 24 + 1 SD. Es zeigten sich weitestgehend gleichbleibende
MeRwerte im zeitlichen Verlauf. Bei den Titan-Kulturen lagen diese in der

Grolkenordnung des frischen Nahrmediums, bei der Monetitkultur signifikant darunter

(p <0,05).
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4.4 Chemische Analyse des asservierten Kulturmediums

441 pH-Wert

Die gemessenen pH-Werte im Kulturmedium der beiden Kontrollgruppen Titan und
Kupfer zeigten Kkeine signifikanten Unterschiede zum pH-Wert des frischen
Kulturmediums. Im Mittel konnte im Medium der Titantrdger ein pH-Wert von 7,96,
der Kupfertrager von 8,06 und im frischen Kulturmedium von 8,00 gemessen werden.
Im Medium der Monetitkulturen war der pH-Wert zu Beginn der Kultivierung mit 7,63
zungchst signifikant erniedrigt. Im weiteren Verlauf der Kultivierung stieg er auf ein
normales Niveau von pH 7,99 an Tag 12 an. Stérkere Schwankungen des pH-Wertes

bzw. unphysiologische Veranderungen waren nicht zu beobachten (siehe Abbildung 7).
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Abb. 7: Darstellung der pH-Werte im frischen Kulturmedium (grun: keine Tréger,
keine Zellen) sowie im verbrauchten Medium der Zellkulturen auf den Monetit-,
Kupfer- und Titanscaffolds. Mittelwert von n = 24 + 1 SD. Die Werte in den Titan- und
Kupferkulturen waren konstant und sind deshalb nur einfach dargestellt. Am 5. Tag
zeigte sich ein signifikant reduzierter pH-Wert in den Monetitkulturen (p < 0,05), der
sich im weiteren Verlauf an den pH-Wert des frischen Mediums bzw. des Mediums der

Titankulturen annaherte.

4.4.2 Calcium-lonenkonzentration

Es wurden die Konzentrationen der freien Ca**-lonen in frischem Nahrmedium und im
verbrauchten Medium der Titan-, Kupfer- und Monetitkulturen gemessen. In den
Monetitkulturen wurde gegentiber den drei anderen Gruppen eine signifikant niedrigere
Ca®*-Konzentration nachgewiesen. Bei letzteren lagen die Ca®*-Konzentrationen im
gleichen Bereich. Auffallig war weiterhin ein kontinuierlicher Anstieg der Ca*'-
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Konzentration im Medium der Monetitkulturen wahrend des Versuchsverlaufs von 39%
an Tag 5 auf 54% an Tag 12. Im Gegensatz hierzu zeigten die Kulturmedien der

anderen zwei Versuchsgruppen keinerlei Veranderung im Verlauf (siehe Abbildung 8).
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Abb. 8: Darstellung der Konzentration freier Ca®*-lonen im frischen Medium sowie im
verbrauchten Kulturmedium der Zellkulturen auf den Monetit-, Kupfer- und
Titanscaffolds. Mittelwert von n = 24 + 1 SD. Die Werte in den Titan- und
Kupferkulturen waren konstant und sind deshalb nur einfach dargestellt. Es zeigte sich
eine im Vergleich zu den anderen Gruppen signifikant reduzierte Ca**-lonen-
Konzentration der Monetitkulturen (p < 0,05), die im zeitlichen Verlauf jedoch

ansteigend war.
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4.4.3 Phosphat-lonenkonzentration

Es wurden die Konzentrationen der freien PO,*-lonen in frischem Nahrmedium und im
asservierten Medium der Titan-, Kupfer- und Monetitkulturen gemessen. Dabei war die
Konzentration freier PO,*-lonen im Monetitmedium im Vergleich zu den
Kontrollmedien (Titan und Kupfer), sowie im Vergleich zu frischem N&hrmedium
signifikant erhoht. Die PO,* -lonen-Konzentration lag im frischen Medium im Mittel
bei 1,11 mmol/l. Die Konzentrationen im Titan- und Kupfermedium waren im Verlauf
nahezu konstant und lagen im Mittel bei 1,02 mmol/I (Titan) und 0,91 mmol/l (Kupfer).
Es zeigte sich tiber die Kultivierungsdauer eine kontinuierliche Abnahme der PO4*-
Konzentration im Monetitmedium von 250% an Tag 5, bis auf 177% an 12. Tag. Die

Konzentrationen in den zwei Kontrollgruppen blieben konstant (siehe Abbildung 9).
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Abb. 9: Darstellung der Konzentration freier PO,*-Ionen im frischen Medium sowie im
verbrauchten Kulturmedium der Zellkulturen auf den Monetit-, Kupfer- und
Titanscaffolds. Mittelwerte von n = 24 + 1 SD. Die Werte in den Titan- und
Kupferkulturen waren konstant und sind deshalb nur einfach dargestellt. Es zeigte sich
eine im Vergleich zu den anderen Gruppen signifikant erhéhte PO,*-lonen-
Konzentration der Monetitkulturen (p < 0,05), die im zeitlichen Verlauf jedoch

abfallend war.

4.5 Licht- und Rasterelektronenmikroskopie

Zur orientierenden Darstellung des Zellwachstums auf den Monetit-Tragern wurden im
Verlauf der 12 tagigen Kultivierung lichtmikroskopische Kontrollen nach Anfarben der
Zellen mit Neutralrot durchgefuhrt. Nach 12 Tagen zeigte sich ein maRig dichter
Zellrasen auf den Scaffolds, wohingegen bei den Titan-Tragern bereits makroskopisch
ein dichter zelluldrer Film zu erkennen war. Lichtmikroskopische Darstellungen waren
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aufgrund der fehlenden Transluzenz der Kontroll-Trager nicht moglich. Der visuelle
Eindruck der Zelldichte im Rahmen der Lichtmikroskopie liel sich mit den Ergebnissen
aus dem WST-1-Zellviabilitatstest in Einklang bringen. Jedoch war aufgrund der
Dreidimensionalitat der Monetit-Trager eine Quantifizierung der Zellen nicht moglich,

da diese in multiplen Fokusebenen lagen (siehe Abbildung 10).

Abb. 10: Lichtmikroskopische Aufnahme eines Monetit-Scaffolds bei 20-facher
VergroRerung nach einer Kultivierung von 7 Tagen und Farbung mit Neutralrot. Es
lassen sich Zellen mit osteoblastdrer Morphologie sowie die pordse Struktur des
Kulturtrégers erkennen.

Zur  genaueren Darstellung der Zellmorphologie bzw. der besiedelten
Scaffoldoberflache wurden rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen angefertigt.
Hierbei lieRen sich detailliertere Eindriicke von der Rauigkeit des Tragermaterials sowie
von der typischen osteoblastaren Zellmorphologie gewinnen (siehe Abbildung 11 und
12).
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Abb. 11: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme (500-fache VergrélRerung) eines
Monetit-Scaffolds nach einer Kultivierung von 9 Tagen. Neben den adhérenten Zellen

(gelber Pfeil), ist auch die raue Oberflachenstruktur der Scaffolds (roter Pfeil) gut zu

erkennen.
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Abb. 12: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme (in 1000-facher VergroRerung)
eines Monetit-Scaffolds nach einer Kultivierung von 12 Tagen. Es lasst sich ein dichter

Rasen von Zellen mit typischer osteoblastérer Morphologie erkennen.
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5 Diskussion

5.1 Knochenersatzmaterialien

Im Gebiet der Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie, aber auch in anderen
Fachdisziplinen, besteht ein groRer Bedarf an defektspezifisch préfabrizierten,
alloplastischen Knochenimplantaten zur funktionellen und asthetischen Rehabilitation.
Autologer Knochen stellt zwar fir viele Defektsituationen den Goldstandard dar, die
Verflgbarkeit ist aber limitiert und die notwendige Entnahmeoperation besitzt eine
héufig nicht unerhebliche Morbiditdt [14, 32]. Xenogene und allogene
Knochenersatzwerkstoffe sind im Hinblick auf einen moglichen Pathogentransfer und
immunologische Reaktionen nicht unbedenklich [38]. Daher gibt es groRe
Bestrebungen, alloplastische Materialien zu entwickeln, die eine &hnliche therapeutische
Breite wie autologer Knochen besitzen und dabei unbegrenzt verfiigbar sind. Solche
Implantate missen je nach Indikation verschiedenste Aufgaben erfillen. So soll im
ersatzstarken Lager, wie beispielsweise ein Zystektomiedefekt im Kiefer, das
Einwachsen von Weichgewebe in den Defekt verhindert werden und das Material
gleichzeitig als osteokonduktive Matrix fur den einsprossenden Knochen dienen. Dabei
sollte das Implantat moglichst einen Verbund mit dem umgebenden Implantatlager
eingehen, also bioaktiv sein. Gleichzeitig ware es erforderlich, dass es in gleicher
Geschwindigkeit durch Hydrolyse und Resorption degradiert wird, wie neuer Knochen
entlang und im Implantatkorper gebildet wird. Aullerdem wére es wiinschenswert, dass
die Abbauprodukte als Substrat fur die Knochensynthese dienen.

Bei anderen Defektklassen, z.B. Kalottendefekten nach Trauma, steht eher die
Rekonstruktion des Volumens bzw. der &uReren Kontur, der Schutz des
darunterliegenden Gewebes (Gehirn) und die Weichteilstiitze im Vordergrund. Dies
erfordert ein volumenstabiles und moglichst wenig degradierbares Material, zumal es
sich bei dieser Defektregion um ein relativ ersatzschwaches Lager handelt.

GroRes Potential im Hinblick auf die der jeweiligen Situation angepassten
Materialeigenschaften besitzt die Substanzklasse der Calciumphosphate. Aufgrund ihrer
chemischen Ahnlichkeit zur mineralischen Phase des Knochens haben sie schon jetzt
einen hohen klinischen Stellenwert als Knochenersatzmaterial [3]. Dabei sind sie in

unterschiedlichen Applikationsformen (Pulver, Granula, gesinterte Formkorper, in situ
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hértende Zemente) verflgbar. Diese unterscheiden sich wesentlich in ihren
Eigenschaften wie mechanischer Stabilitadt, VVolumenstabilitat, Degradierbarkeit und
Ersatz durch Knochengewebe sowie der plastischen Anpassung an die Defektsituation.
Keine dieser Applikationsformen kann alle Vorteile in sich vereinen. Hohe Stabilitét
geht dabei mit einer reduzierten Degradierbarkeit und dem Ersatz durch ein knéchernes
Regenerat einher und umgekehrt. Zemente sind zwar im nicht kraftbelasteten Defekt
ausreichend mechanisch stabil, die Modellierbarkeit sto3t aber in der klinischen
Anwendung bei geometrisch komplexen und grofRen Defekten an ihre Grenzen.
Insbesondere flr derartig groBe und geometrisch komplexe Defekte wére ein
préfabriziertes, defektspezifisches Implantat wiinschenswert.

Mit dem 3D-Pulverdruck-Verfahren, einer etablierten Rapid-Prototyping-Technologie,
lassen sich individuell gefertigte Konstrukte aus verschiedenen
Calciumphosphatzementen, unter anderem aus Monetit, schnell und kostengunstig
herstellen. Mit diesem Verfahren kdnnen anhand von CT- oder DVT-Datensatzen des
Patienten die fir den jeweiligen Defekt erforderlichen Implantate am Computer
konstruiert (CAD) und anschlielend passgenau fabriziert werden (CAM) [34].

Monetit stellt dabei aufgrund seiner Eigenschaften ein vielversprechendes Material dar.
Es ist im physiologischen Milieu in vitro und in vivo gut degradierbar, ausreichend
mechanisch stabil und pords [18]. Im Vergleich zu HA ist ein kompletter Abbau im
physiologischen Milieu mdglich. Im Gegensatz dazu kann HA lediglich osteoklastar
degradiert werden. Diese sdurekatalysierte Degradation ist somit auf die unmittelbare
Kontaktflache (Implantat-Osteoklast) beschrankt, findet also nur oberflachlich statt [41].
Bruschit ist grundsatzlich thermodynamisch gut 16slich. Jedoch kommt es dabei in vivo
zur Prazipitation von schwer l6slichem HA. Daher ist Bruschit in vivo, im Vergleich zu
Monetit, insgesamt weniger gut I6slich [4], jedoch immer noch um GréRenordnungen
besser als HA.

Physiologisch findet sich Monetit wahrend des Knochenheilungsprozesses im
Frakturkallus und in der mineralischen Knochenphase [42, 46]. Seine gezielte

Anwendung als Knochenersatzmaterial ist jedoch noch nicht sonderlich verbreitet [61].

39



5.2 Methodik und eigene Ergebnisse

Ziel der in vitro Studie war es, die Zytokompatibilitdt von im 3D-Pulverdruckverfahren
hergestellten Matrizen aus Dicalciumphosphat Anhydrat (CaHPO,4, Monetit) zu
untersuchen. Zellkulturuntersuchungen von Materialien im Hinblick auf ihre
Zytokompatibilitat gelten als eine gut etablierte Methode und sind Grundvoraussetzung
fiir in vivo Untersuchungen [29, 51].

Im Rahmen der Zellkulturversuche traten methodische Schwierigkeiten auf, die das
Handling der ausgesiedelten Zellen erschwerten sowie verschiedene Standard-
Untersuchungsverfahren behinderten. So stellte sich heraus, dass beim Ablésen der
Zellen von den Scaffolds auch mehr oder weniger groRe Partikel des Tragermaterials
suspendierten. Diese Partikel verfalschten entweder die Ergebnisse der Zellzahlung im
Zellzéhlgerat oder blockierten deren Messkapillare. Daher konnte diese Art der
Bestimmung der Zellproliferation nicht angewendet werden. Da die Fragmentierung der
Scaffolds beim Versuch des Abldsens der Zellrasen von der Oberflache her stattfand,
muss davon ausgegangen werden, dass nur ein Teil der Zellen suspendiert wurde,
wahrend ein nennenswerter Anteil von Zellen an den Partikeln adhéarierte.

Somit musste von einer direkten Zellzahlbestimmung abgesehen und auf eine indirekte
Methode ausgewichen werden. Hierflr bot sich der WST-1-Test an, welcher in einer
unberuhrten Zellkultur durchgefuhrt werden kann. Ein Ablésen des Zellrasens war also
nicht erforderlich, vielmehr konnte das Substrat direkt zur Zellkultur gegeben und die
Metabolisierung fotometrisch im Kulturmedium bestimmt werden.

Man muss jedoch beriicksichtigen, dass die so ermittelten Ergebnisse sowohl von der
Zellproliferation als auch von der Stoffwechselaktivitat der Zellen beeinflusst werden.
Daher ist in der vorliegenden Arbeit von der Viabilitat der Zellkulturen die Rede.

Um die Zellvertraglichkeit der Monetittrager qualitativ besser bewerten zu kodnnen,
wurden Zellkulturen auf geometrisch identischen Tragern aus Titan (bekanntermalen
gute Kompatibilitat mit osteoblastaren Zellen) und Kupfer (zytotoxisch) etabliert. Unter
Berlcksichtigung entsprechender Vergleichswerte konnte Monetit im WST-1-Test eine
gute Zytokompatibilitdt bescheinigt werden. Die im Vergleich zu Titan schlechteren
Ergebnisse sind sehr wahrscheinlich auf die verénderte chemische Zusammensetzung

des Zellkulturmediums der Monetitkulturen zurtickzufiihren (siehe unten).
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Die Messungen der Enzym-Konzentration der alkalischen Phosphatase in den
Zellkulturen erlauben eine Beurteilung der Zelldifferenzierung in Richtung des
Zielgewebes (Knochen) [27]. Die verzdgerte Nachweisbarkeit in den Monetitkulturen,
verglichen mit Titan, steht in Einklang mit der reduzierten Zellviabilitat (WST-1). Die
Ergebnisse sind nachvollziehbar, denn eine osteoblastire Differenzierung der Zellen
setzt einen konfluenten Zellrasen mit interzellularen Kontakten voraus [11]. Diese
Bedingung war auf den Titanscaffolds zu einem friiheren Zeitpunkt erfullt und erklart
damit die stets hoheren Messwerte der Alkalischen Phosphatase. In den Negativ-
Kontrollen (Kupfer) waren nahezu kein Zellwachstum und auch Kkeine

Zelldifferenzierung nachweisbar.

Die gleichbleibenden Messwerte der Osteocalcinbestimmung im Kulturmedium waren
zundchst Uberraschend, konnten dann aber bei genauer Betrachtung und Durchfiihrung
zusatzlicher Messungen plausibel erklart werden. Die Wahl einer Kultivierungsdauer
von 12 Tagen wurde primar anhand der Proliferationsgeschwindigkeit der Zellkultur auf
den Titantrdgern getroffen. Gegen Ende der Kultivierungsdauer, mit Erreichen der
Zellkonfluenz, wurde zumindest eine beginnende Osteocalcinsynthese erwartet.

Die Literatur beschreibt jedoch meist erst nach 14 Tagen Kultivierungsdauer einen
Anstieg dieses Markers in osteoblastaren Zellkulturen [47, 58]. Es ist also anzunehmen,
dass in keiner Kultur, entsprechend dem relativ friihen Differenzierungsstadium der
Zellen, eine messhare Osteocalcinsynthese stattfand. Anzunehmen ist, dass der
gleichbleibende Osteocalcinnachweis allein durch den 10%igen Anteil von FCS (enthalt
Osteocalcin) im Nahrmedium zustande kam.

Die gleichbleibenden, jedoch niedrigeren Konzentrationen von Osteocalcin in den
Monetitkulturen (60-65% im Vergleich zu Titan) sind vermutlich der Adsorption des

Proteins an der rauen Oberflache der Monetittrager geschuldet.

Der pH-Wert samtlicher asservierten Nahrmedien lag stets in einem physiologischen
Bereich (pH 7-8). Der anfanglich signifikant erniedrigte pH-Wert der Monetitkulturen
(7,63 an Tag 5) normalisierte sich im weiteren Verlauf. Ursédchlich fir diesen
Sachverhalt sind vermutlich im Monetittrdger enthaltene nicht abgebundene Reaktanden
(Phosphorsdure), welche im Versuchsverlauf aus den Scaffolds ausgewaschen und im

Rahmen des Mediumwechsels entfernt wurden.
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Eine weitere mogliche Ursache fir die dargestellte pH-Wertdnderung ist das
differenzierte Hydrolyseverhalten der Monetit-Scaffolds im Kulturmedium Uber den
zeitlichen Verlauf der Kultivierung. Bei den Monetittrdgern handelt es sich, wie in
Tabelle 5 dargestellt, nicht um monophasische Strukturen, sondern neben Monetit sind
auch Anteile von o- und B-Tricalciumphosphat vorhanden. Reines Monetit ist zwar
deutlich besser 16slich als a- und PB-Tricalciumphosphat (siehe Tabelle 2), jedoch
hydrolysieren auch diese beiden Calciumphosphatphasen in flissiger Umgebung. Es
konnte gezeigt werden, dass in MEM o-Medium ausgelagertes Monetit zunéchst durch
Hydrolyse gut in Losung geht, sich dann aber im Verlauf eine Schicht aus
schwerloslichem Hydroxylapatit (HA) auf den Monetitstrukturen reprazipitiert.
Infolgedessen wird die weitere Hydrolyse der Strukturen stark verlangsamt [62, 67]. Ein
gleichartiger Effekt wurde auch bei Auslagerung von Monetit in destilliertem Wasser
gezeigt [40, 44].

Anhand des beschriebenen Sachverhaltes lassen sich nun die gemessenen Veranderung
der Konzentration freier PO, -lonen im Versuchsverlauf und infolge dessen die
Veranderung des pH-Werts im Medium gut erklaren: Die anfanglich starkere Hydrolyse
(vor allem des reinen Monetit-Anteils der Tréager) fiihrt zu einer Erhdhung der PO,>-
lonenkonzentration und damit zum pH-Abfall. Bedingt durch den regelméfigen
Mediumwechsel zusammen mit der beschriebenen Repréazipitation von HA auf der
Oberflache der Monetittrager né&hern sich die MeRwerte denen des frischen

Nahrmediums bzw. denen der Kontrollkulturen sukzessive an.

Dieser Umstand ist auch als Ursache fur die dargestellten Konzentrationsanderungen
der Ca?*-lonen und PO,*-lonen im Medium wahrend der Kultivierung anzusehen. Die
im Versuchsverlauf stetig ansteigende Ca®*-Konzentration steht dabei in direktem
Zusammenhang mit der Abnahme der PO,>-lonenkonzentration im Nahrmedium. Die
Konzentrationen beider Elektrolyte verhalten sich dabei, Uber die Versuchsdauer
gesehen, nahezu gegenlaufig. Freie Ca**-lonen des frischen Nahrmediums prazipitieren
dabei mit den vermehrt in Losung gegangenen PO,*-lonen aus den Tragermaterialien
unter Bildung einer schwerldslichen HA-Schicht auf der Trageroberflache (siehe oben).

Durch diesen Ausféallungsprozess kommt es nun zu einer Abnahme der Konzentration
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freier Ca**-lonen im Kulturmedium. Im weiteren Verlauf der Kultivierung wurden dem
System durch den regelmaRigen Mediumwechsel stets freie Ca’*-lonen zugefiihrt,
wohingegen die Menge der in L6sung gehenden PO,>-lonen durch die verminderte
Hydrolyse des Monetits abnahm. Daraus resultierte ein Anstieg der gemessenen Ca?*-
lonenkonzentration sowie eine abnehmende PO4*-lonen-Konzentration im verbrauchten
Kulturmedium wéhrend der Kultivierung.

Zusétzlich fihrt der Umsatz von Monetit (CaHPO,) zu schwerléslichem calcium-
defizitdarem Hydroxylapatit (Caio-x(HPO4)x(PO4)sx(OH)2.x [0<x<1]) im Rahmen des
Hydrolyse-Reprazipitationsprozesses zu stéchiometrischen  Verschiebungen, die
ebenfalls in einer Zunahme freier PO4*-lonen und einer Abnahme freier Ca**-lonen

munden.

Diese Elektrolytkonzentrations- und pH-Wertanderungen sind eine plausible Erklarung
fur die verzogert einsetzende Zellproliferation und -differenzierung auf den
Monetittrdgern im Vergleich zur Positivkontrolle Titan. Es ist in der Literatur
beschrieben, dass unterschiedliche Konzentrationen freier Elektrolyte in einer Zellkultur
zu einer Herauf- oder Herunterregulierung der Expression osteogenetischer Gene in
Zellen fuhren kdnnen [62, 69, 73]. Wang et al. beschreiben die Expression von mRNA
fur Alkalische Phosphatase und Kollagen Typ | auf vier verschiedenen
Zellkulturtragermaterialien aus Calciumphosphat. Untersucht wurden reines HA, ein
biphasischer  Calciumphosphattrager-1  (HA/TCP:  70/30), ein  biphasischer
Calciumphosphattrager-2 (HA/TCP: 35/65) und reines TCP. Dabei konnte in den
Zellkulturen der HA-Tréager und des Trager-1 eine signifikant hohere Expression der
0.g. MRNA nachgewiesen werden. Die Autoren machen hierflr die unterschiedliche
chemische Zusammensetzung des Kulturmediums aufgrund des Hydrolyseverhaltens
der Materialien verantwortlich [69]. Diese Problematik gilt jedoch nur fiir die Zellkultur
als geschlossenes System ohne kontinuierlichen Mediumaustausch. Es ist davon
auszugehen, dass diese Beeintrachtigung in vivo, in einem gut vaskularisierten
Implantatlager, keine oder zumindest eine geringere Rolle spielt. Durch den
kontinuierlichen Abtransport von Metaboliten und Elektrolyten Gber das Lymph- und
Blutkreislaufsystem ist in vivo mit weitgehend konstanten Elektrolytkonzentrationen
und pH-Werten zu rechnen [2, 63]. Diese These wird durch zwischenzeitlich publizierte
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in vivo Studien mit dem Material Monetit unterstiitzt. Hierauf wird nachfolgend

eingegangen.

Die verzogert einsetzende Zellproliferation und -differenzierung konnte, neben den
beschriebenen Elektrolyt- und pH-Wert-Anderungen im Nahrmedium, als weitere
Ursache die, im Vergleich zur glatten Oberflédche der Positivkontrolle Titan, porése und
raue Oberflachenstruktur der Monetittrdger haben. Es ist bekannt, dass die
Oberflacheneigenschaften eines Materials groRen EinfluR auf die Zellproliferation und -
differenzierung haben [11, 52, 53]. Die verschiedenen Strukturparameter, wie Makro-
und Mikroporositaten, Porengréfie, Porenkonnektivitat und -permeabilitdt, sind von
entscheidender  Bedeutung fir die osteokonduktiven  Eigenschaften  von
Knochenersatzmaterialien [7, 16, 30, 45]. Sie beschleunigen durch Vergréierung der
Oberflache die Resorption (durch Osteoklasten und Makrophagen) und die chemische
Losung des Materials durch Hydrolyse. Dies geschieht optimalerweise in der gleichen
Geschwindigkeit, in der neue Knochensubstanz gebildet wird. Des Weiteren erlauben
diese Porositaten das Einwachsen von Knochengewebe und damit die Integration des
Implantats im Implantatbett [7, 16, 45]. Es bedarf weiterer Untersuchungen zu der
Frage, in wie weit die Strukturparameter von Monetit sich auf die Zellproliferation und
-differenzierung in der Zellkultur auswirken. Dies ist insbesondere im Vergleich zu

gangigen Knochenersatzmaterialien interessant.
5.3 Ergebnisse im Kontext aktueller Literatur

Die Literaturrecherche ergab eine uberschaubare Anzahl an Studien, die sich mit dem
Material Monetit als Knochenersatzmaterial befassen. Bei den im Folgenden
vorgestellten Untersuchungen handelt es sich hauptsachlich um in vivo Untersuchungen
oder kombinierte in vivo/in vitro Studien, die das Degradationsverhalten des Materials,
dessen osteokonduktive Eigenschaften sowie dessen Zytokompatibilitdat zur
Fragestellung haben. Die in vitro Untersuchungen beschéftigen sich zum einen ebenfalls
mit den Fragen der Zytokompatibilitdt und der osteoklastdren Degradierbarkeit des
Monetits und zum anderen mit dem passiven Hydrolyseverhalten in flissigen Medien.
Alle diskutierten Studien datieren nach der Publikation der dieser Arbeit zugrunde

liegenden Untersuchungen unserer Arbeitsgruppe.
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Touny et al. analysierten das Hydrolyseverhalten von Monetitzementen mit und ohne
Chitosanzusatz in MEM a-Zellkulturmedium und in SBF-L6sung (simulated body
fluid) [67]. Chitosan ist ein Polymer, welches mit dem Monetitzement gemischt wurde,
um die mechanischen Eigenschaften des Materials zu verbessern. Die Monetitzemente
wurden jeweils fur 7 Tage bei 37 °C, in MEM a-Zellkulturmedium und in SBF-L6sung
eingelegt und inkubiert. In beiden Flissigkeiten kam es zur Hydrolyse der Zemente.
Mittels Rontgendiffraktometrie konnte gezeigt werden, dass sich in beiden Medien auf
der Oberflache der Monetitstrukturen eine Schicht aus Hydroxylapatit gebildet hatte.
Die Geschwindigkeit, mit der sich diese Hydroxylapatitablagerung ausbildete, war in
der SBF-Losung groRer als im MEM a-Zellkulturmedium. Diese dinne HA-Schicht
fiihrte zu einer Anderung der Hydrolysekinetik der Zementstrukturen, da die Léslichkeit
von HA um GroéRenordnungen unter der von Monetit liegt [13]. Der Zusatz von
Chitosan bewirkte keine Anderung der Hydrolysekinetik. Wie oben bereits ausgefiihrt,
kann der von Touny et al. herausgearbeitete Sachverhalt gut mit den eigenen

Ergebnissen in Einklang gebracht werden.

Eine weitere Studie beschéaftigt sich mit der Hydrolyse und der osteoklastéren
Degradation von Calciumphosphatzementen aus Monetit, Bruschit, Struvit und calcium-
defizitdarem Hydroxylapatit in vitro [23]. Im Gegensatz zur passiven hydrolytischen
Spaltung stellt die osteoklastare Degradation einen zellvermittelten, aktiven
Abbauvorgang dar. Durch Schaffung eines lokal begrenzten (parazelluldren), extrem
sauren Milieus konnen somit auch thermodynamisch praktisch nicht l6sliche
Calciumphosphate, wie etwa HA degradiert werden. Diese Art von Degradation kann
allerdings nur an der direkten Kontaktzone zwischen Osteoklast und Materialoberflache
stattfinden.

Die jeweiligen Zellkulturtrdger (@ 6 mm, Dicke 2 mm) wurden indirekt durch
AusgielRen von Silikonformen mit dem jeweiligen Calciumphosphatzement hergestellt.
Das Autoklavieren der Bruschittrdger bei 121°C fir 20 Minuten ergab durch
Dehydratation Monetit [23]. Es folgte die 13-tdgige Inkubation der Scaffolds in
Zellkulturmedium zur Untersuchung des Hydrolyseverhaltens. AnschlieBend wurde die
Konzentration freier Ca?*- und Mg*-lonen im Medium an verschiedenen Tagen
bestimmt. In der gleichen Studie wurden RAW 264.7 Makrophagen fur die gleiche
Versuchsdauer auf den jeweiligen Materialien kultiviert. Die Bestimmung von Zellzahl,
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Zellviabilitat sowie der Konzentration freier Ca**- und Mg”*-lonen im Medium fand in
analogen Intervallen statt.

Im Gegensatz zum eigenen Versuchsansatz konnte offensichtlich eine Zellzéhlung
mittels Zellz&hler durchgefuhrt werden. Die Zellviabilitdt wurde in gleicher Weise
durch den WST-1-Assay quantifiziert. Die Zellzahl und -viabilitdt auf den
Monetittrdgern nahm bis Tag 10 kontinuierlich zu, blieb jedoch unter dem Niveau von
Bruschit und HA. Diese Beobachtungen decken sich mit dem Ergebnis der eigenen
Versuchsreihe. Die Differenzierung der Makrophagen zu osteoklastéren Zellen wurde
durch den Nachweis von TRAP-Aktivitat auf den Trégeroberflachen gezeigt.

Im ersten Versuchsansatz konnte eine geringfiigige passive Hydrolyse fiir Monetit tber
die Inkubationsdauer nachgewiesen werden. Die gemessene Ca*-lonenkonzentration
lag dabei aber nur leicht Uber der Konzentration des N&hrmediums, jedoch mit einem
nicht signifikanten Peak an Tag 13.

Im Gegensatz dazu nahm die Ca®'-lonenkonzentration in der Osteoklastenkultur
kontinuierlich bis Tag 10 zu und korrelierte dabei zeitlich mit der Zellanzahl und
-viabilitat, die an Tag 10 ebenfalls maximal war. Diese Konzentrationszunahme ist auf
die aktive Degradation des Materials durch die osteoklastaren Zellen zuruckzufiihren.
Die Studie zeigt insgesamt eine gute Biokompatibilitdit und die osteoklastare
Degradationsféahigkeit des Calciumphosphats Monetit auf.

Umfangreiche biologische Untersuchungen zu den Werkstoffen Monetit und Bruschit
wurden ebenfalls von der Arbeitsgruppe um Tamimi angestellt. Diese kultivierten
zungchst in vitro osteogene Zellen (isoliert aus der Tibia von Mausen) auf
Zellkulturtrdgern aus beiden Werkstoffen. Zur Herstellung scheibenférmiger
Zellkulturtrdger mit einer Hohe von 2 mm und einem Durchmesser von 10 mm, wurde
ein Buschitzement in Teflonformen appliziert. Das Autoklavieren der Bruschittrager bei
121 °C fur 20 Minuten fihrte zur hydrothermalen Umwandlung von Bruschit zu
Monetit. Uber den Nachweis der Genexpression osteogener Marker im zeitlichen
Verlauf (MRNA von Runx2, Osteopontin, Alkalische Phosphatase, Osteocalcin und
Kollagen 1al) wurde der Beleg fir Zellproliferation und osteogene Zelldifferenzierung
erbracht. Im direkten Vergleich zu Bruschit zeigte das Genexpressionsmuster der

Monetitkulturen einen friiheren bzw. starker ansteigenden Verlauf, was die Autoren auf
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grolRere Verschiebungen von pH-Wert und Elektrolytkonzentrationen im Nahrmedium
der Bruschitkulturen im Vergleich zu den Monetitkulturen zuriickfihren [62]. Im
Rahmen einer Untersuchung in vivo wurden Versuchskorper aus Monetit bzw. Bruschit
in ein orthotopes Implantatlager (Tibiaplateau von Kaninchen) eingebracht. Die
Implantate hatten eine Dimension von 4 mm Hohe und 3 mm Durchmesser und waren
als einseitig geschlossene Hohlzylinder konstruiert. Hergestellt wurden sie ebenfalls
durch die Applikation des Calciumphosphatzements in entsprechende Teflonformen.
Das Autoklavieren der Bruschitzylinder fiihrte wiederum zur hydrothermalen
Modifikation in Monetit. Die histologische Untersuchung nach 4-wdochiger Standzeit
zeigte eine gute Osseointegration beider Materialien. Die Implantate aus Monetit wiesen
eine nicht signifikant hohere Knocheneinsprossung an der Implantatoberflache auf, was
von den Autoren auf die hohere Porositdt, Porengrofie sowie Interkonnektivitat der
Poren zurtickgefuhrt wird [62]. Kritisch zu beurteilen ist die geringe Fallzahl dieser in
vivo Untersuchung (n = 3). Allerdings unterstitzt diese Studie die Ergebnisse anderer
Untersuchungen [4, 18], wonach Monetit in vitro zwar etwas schlechter 16slich ist als
Bruschit, in vivo aber ein umgekehrter Sachverhalt vorzuliegen scheint. Als Ursache fur
dieses Phdnomen kommt am ehesten der Abtransport geloster Elektrolyte im gut
perfundierten Implantatlager in Frage, wodurch die Prazipitation einer schwer l6slichen
Apatitschicht auf dem Versuchskdrper (wie in vitro) verhindert wird [64].

In einer weiteren in vivo Studie untersuchten Tamimi et al. die
Knochenregenerationsrate nach Augmentation artifizieller Calvariadefekte bei
Kaninchen mit Monetitgranula [65]. Unter Zuhilfenahme eines Trepanbohrers setzten
sie jeweils einen bikortikalen Defekt (@ 10mm) im Os parietale auf beiden Seiten der
Calvaria. Die Defekte der einen Seite wurden mit 0,2-1 mm groRen Monetitgranula
aufgefillt, die Gegenseite (Kontrollgruppe) wurde nicht augmentiert. AnschlieRend
erfolgte der Wundverschluss durch eine Periost- und eine Hautnaht. Das Periost wurde
nicht lokal reseziert.

Das Monetitgranulat wurde aus Bruschitgranulat durch hydrothermale Konversion
hergestellt. Die Bruschitgranula wurden durch das Mahlen und anschlieRende Sieben
(PorengréRRe: 0,2 und 1 mm) von Bruschitblécken gewonnen. Jeweils 6 Tiere wurden
nach 4 bzw. 8 Wochen geopfert und die Defektareale histologisch untersucht. Nach 4
Wochen konnte in den augmentierten Defekten das Einwachsen von Knochengewebe
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aus den Defektrdndern beobachtet werden. In der Kontrollgruppe war nahezu keine
Knochenregeneration nachweisbar. 8 Wochen nach Implantation zeigte sich eine
komplette Durchbauung der mit Monetitgranula rekonstruierten Defekte mit unreifem
Geflechtknochen. Nicht resorbiertes Monetit war innerhalb des regenerierten Knochens
komplett osseointegriert. Die Kontrollgruppe hingegen zeigte nur eine inkomplette
Durchbauung der Defekte. Das bedeckende Weichgewebe war in die Kavitdten
eingewachsen und hatte damit die Knochenregeneration weitestgehend verhindert. Nach
8 Wochen waren in der Studiengruppe 53% des Defektvolumens durch regenerierten
Knochen ersetzt. In der Kontrollgruppe lag dieser Wert bei 32%. Die Autoren
bescheinigen somit den Monetitpartikeln gute osteokonduktive Eigenschaften. Ebenso
zeigte sich ein gutes Resorptionsverhalten dieses Materials in vivo. Resorbiertes

Material wurde ziigig durch sich regenerierenden Knochen ersetzt [65].

Im Rahmen einer weiteren Studie der gleichen Arbeitsgruppe wurde eine vertikale
Augmentation der Calvaria von Kaninchen vorgenommen [64]. Hierzu wurden
Monetitblocke mit einer Dicke von 2 mm und einem Durchmesser von 9 mm im Sinne
einer Onlay-Plastik aufgelagert. Die Versuchskérper wurden mittels 3-D-Pulverdruck,
analog zu den Scaffolds unserer Versuchsreihe, hergestellt. Die Kontrollgruppe bildeten
autologe Knochentransplantate gleichen Durchmessers, die mittels Trepanbohrung aus
der dorsalen Calvaria wahrend desselben Eingriffs gewonnen wurden. Die Fixation
samtlicher Augmentate (Versuchskorper und Kontrollkorper) erfolge mittels
Osteosyntheseschrauben. In den histologischen Nachuntersuchungen zeigten die
autologen Transplantate eine gute Osseointegration, jedoch insbesondere am Rand eine
resorptionsbedingte Ausdiunnung im Vergleich zur urspriinglichen Transplantatdicke.
Ebenso konnte innerhalb des Transplantats eine hohe Osteoklastenaktivitat und
infolgedessen ein  hoher Grad an Resorptionen nachgewiesen werden. Die
Monetitimplantate waren gut osseointegriert und es liel sich Knochengewebe sowohl
auf der Implantatoberflache als auch im Inneren der durch Resorption entstandenen
Lakunen histologisch darstellen. Histomorphometrisch zeigte das Monetitimplantat mit
einem Restvolumen von 91,3% £ 13,1% eine hohere Volumenstabilitat im Vergleich
zum autologen Knochentransplantat (60,1% + 6%). Jedoch war der Volumenanteil an
vitalem Knochen mit 43,4% + 8,1% signifikant geringer. Die Onlayplastiken zeigten je
nach Lokalisation zur Linea Media ein unterschiedliches Resorptions- und
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Knochenregenerationsverhalten, sodass eine direkte Messung und Vergleich der
absoluten Dicke der Augmentate nicht sinnvoll erschien. Vielmehr wurden die
Abstande von der Calvariainnenseite zur cranialsten Knochengewebsformation in den
Implantaten/Transplantaten gemessen und diese miteinander ins Verhaltnis gesetzt.
Diese Verhaltnisse wurden dann in Abhangigkeit zum jeweiligen Abstand zur Linea
Media graphisch dargestellt. Es konnte gezeigt werden, dass es keinen signifikanten
Unterschied der gewonnen vertikalen Knochenhohe zwischen Monetit und den
autologen Knochentransplantaten gab. Die zuvor in anderen Studien gezeigten
osteokonduktiven Eigenschaften des Materials sowie dessen Resorption in vivo [8, 18,
24, 65] werden somit erneut bestatigt.

Die erste Studie mit klinischen Versuchen am Menschen wurde 2010 ebenfalls von der
Arbeitsgruppe um Tamimi publiziert [63]. Hierbei wurde das Resorptionsverhalten von
Monetitgranulat im Rahmen der Socketpreservation nach Zahnextraktion untersucht.
Zur Herstellung des Monetitgranulats wurde zunéchst aus einem Bruschitzement ein
Block gegossen. Dieser wurde zermahlen und anschlieRend gesiebt, wodurch man ein
Bruschitgranulat mit einer Partikelgrélie von 2-200 um erhielt. Durch Autoklavieren fiir
20 Minuten bei 121 °C dehydrierte das Bruschitgranulat zu Monetitgranulat. Als
Vergleichsmaterial diente ein kommerzielles bovines Hydroxylapatit. Im Rahmen der
Studie wurden zundchst parodontal geschédigte, nicht erhaltungswirdige Z&hne auf
beiden Seiten des Ober- bzw. Unterkiefers zeitgleich extrahiert. Anschlie3end wurden
die Extraktionsalveolen seitenspezifisch mit jeweils einem der beiden Materialien
aufgefullt. Im Rahmen der geplanten Folgeoperation (Insertion dentaler Implantate)
wurde die Knochenneubildung zun&chst klinisch beurteilt. Bereits hier zeigten sich
nicht resorbierte Granula des bovinen Materials, die im Sinne einer kndchernen
Einscheidung osseointegriert waren. In den mit Monetit augmentierten Alveolen
konnten klinisch keine Reste des Ersatzmaterials nachgewiesen werden, die Alveolen
waren vollstdndig durch ein kndchernes Regenerat aufgefillt. Anschlielend wurden
wéhrend der Prdparation des Implantatbetts mittels Trepanbohrungen Knochenzylinder
aus den Regeneraten gewonnen, um die Knochenregeneration auch histologisch zu
beurteilen. Dabei zeigte sich eine gute knocherne Konsolidierung bei beiden
Materialien. Das Monetitgranulat wurde aber wesentlich besser resorbiert und war kaum
noch nachweisbar. Der gebildete Knochen stellte sich histologisch in &hnlicher
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Morphologie wie der umgebende Knochen dar. Hingegen wurden die HA-Partikel zwar
gut osseointegriert, jedoch in geringerem Umfang degradiert. Die Knochenregeneration
ermoglichte jedoch in allen Fallen eine Insertion dentaler Implantate und eine
anschlieBende prothetische Versorgung der Patienten. Die Resorptionskinetik von
Monetit erwies sich in vivo als dahingehend giinstig, als dass die Regeneration des
Knochens in zeitlichem Einklang mit der Degradation der Monetitpartikel stand.

In einer weiteren Untersuchung der Arbeitsgruppe um Tamimi wurde in Analogie zu
einer friheren Studie [64] nun die vertikale Calvaria-Augmentation mit 3 mm (n = 8)
bzw. 4 mm (n = 8) dicken Monetitblocken (@ 9 mm) vorgenommen [66]. Die
Herstellung der Bldcke erfolgte wiederum analog zu dem Herstellungsverfahren unserer
Arbeitsgruppe. Bruschitblocke wurden mittels 3-D-Pulverdruck generiert und
anschlieBend durch Autoklavieren bei 121 °C fir 30 Minuten zu Monetitblocken
dehydriert.

Histologisch zeigte sich eine gute Oberflachenbedeckung aller Monetitblocke mit neu
gebildetem Knochen an den lateralen Flachen bis zur cranialen Kante. Die Bldcke
waren dimensionsstabil. An der Kontaktflache der Blocke zum Lagerknochen bestand
ein enger Kontakt und es war eine osteokonduktive Knocheneinsprossung bis zu einer
Hohe von 3 mm bzw. 4 mm zumindest an den Implantataulenkanten erkennbar. Die
Hohe der Knocheneinsprossung in der Binnenstruktur der Blocke zeigte keinen
signifikanten Unterschied zwischen den 3 mm und 4 mm Bldcken.

Anzeichen flir Nekrosen, Osteolysen oder Fremdkdrperreaktionen waren nicht zu
verzeichnen.

Die 3 mm Blocke zeigten mit einem Knochenregenerat von 40 Volumen% ein nicht
signifikant hoheres Knochenvolumen im Vergleich zu den 4 mm Blécken mit 37%.
Verantwortlich fur die prozentual hohere Knochenregeneration in dinneren
Onlayaugmentaten scheint die Lage zum durchbluteten Implantatbett zu sein. Betrachtet
man das regnerierte Knochenvolumen in 2 mm dicken Monetitblécken einer frihen
Arbeit [64], so zeigen diese mit 43% einen tendenziell noch héheres Knochenvolumen
innerhalb des Augmentats.

Fur sich betrachtet sind diese Ergebnisse sehr vielversprechend, obgleich die
Ubertragbarkeit auf den Menschen bzw. auf eine andere Defektsituation (z.B. vertikaler
Kieferkammdefekt) begrenzt sein durfte.
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Einen vollig differenten Versuchsansatz in vivo wahlten Habibovic et al., die Monetit-
und Bruschitblécke (11,5x8x10 mm) mit sechs réhrenférmigen Makroporosititen (@
2,5 mm) heteroptop in die paraspinale Muskulatur von Ziegen (n = 11) implantierten
[24]. Die Herstellung der Blocke erfolgte wiederum analog zu dem
Herstellungsverfahren unserer Arbeitsgruppe. Zunéchst wurden Bruschitblocke mittels
3-D-Pulverdruck im CAD/CAM-Verfahren hergestellt und anschlieBend durch
hydrothermale Behandlung im Autoklaven bei 134 °C zu Monetitblécken dehydriert.

Die Explantation und histologische Untersuchung erfolgte nach 12 Wochen. Neben
einer deutlichen Resorption der Implantate, welche jedoch zwischen den Tieren
erheblich variierte, berichten die Autoren von einer ektopen Knochenneubildung bei
73% der Monetitimplantate und bei 45% der Bruschitimplantate. Die volumenmalig
grofiten Knochenregenerate zeigten sich dabei innerhalb der réhrenformigen
Makroporositaten in kurzer Distanz zum Rohreneingang (1-2 mm), eben dort, wo auch
die Resorption am ausgepragtesten war. Aufgrund der Ergebnisse schreiben die Autoren
den beiden Calciumphosphaten osteoinduktive Eigenschaften zu. Diese Interpretation
muss allerdings Kritisch hinterfragt werden, zumal ein derartiger Sachverhalt bisher
weder fur Monetit bzw. Bruschit noch fir andere Calciumphosphate nachgewiesen
wurde. Eine plausible Ursache fir die beobachtete ektope Knochenneubildung in
diesem Versuch waére die intraoperative Freisetzung osteogener Zytokine bzw.
Verschleppung osteogener Zellen in das heterotope Implantatlager. Im Rahmen der
Studie wurde namlich ein synchroner Zweiteingriff in der gleichen anatomischen
Region durchgefihrt. Bruschitblocke wurden, im Sinne einer Onlayplastik, auf zuvor
dekortizierten Knochen (Processus transversus des L4-Wirbels) fixiert. Es ist zu
vermuten, dass hierbei Knochenspéne mit vitalen Zellen im OP-Gebiet verteilt bzw.

entsprechende Zytokine freigesetzt wurden.

Betrachtet man die Ergebnisse der vorgestellten Studien, so wurde eine Reihe von

Fakten herausgearbeitet, die sich mit den eigenen Ergebnissen decken.

In allen in vitro Zellkulturstudien wird dem Material Monetit eine hervorragende
Zytokompatibilitat bescheinigt [23, 62]. Die Zellen proliferierten und osteogene Zellen
zeigten ein Differenzierungsverhalten in Richtung des Zielgewebes (Knochen) [62].

Osteoklastare Zellen waren sogar in der Lage, das Material in vitro zu degradieren [23].
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Die Ergebnisse der in vitro Untersuchung von GrofRardt et al. [23] im Hinblick auf das
passive Hydrolyseverhalten von Monetit korrelieren jedoch schlecht mit dem
gemessenen Konzentrationsverlauf von Ca®*-lonen im Nahrmedium der eigenen
Untersuchungen. Obwohl die Ca**-lonen-Konzentration auch in diesem Versuch tiber
die Kultivierungsdauer nicht signifikant zunimmt, ist dies nicht so ausgepragt wie in der
eigenen Versuchsreihe. Jedoch zeigen Touny et al. [67], dass Monetit im
Zellkulturmedium hydrolytisch degradiert wird und es durch eine Ausféallungsreaktion
zur Ausbildung einer HA-Schicht auf dem Trégermaterial kommt, was zu einer
Abnahme der hydrolytischen Degradation fuhrt. Diese Ergebnisse wiederum
unterstitzen die dargestellten Interpretationen zur Ursache der gemessenen
lonenverschiebungen im N&hrmedium tber die Kultivierungsdauer.

Weiterhin darf man annehmen, dass unter anderem die durch unsere Arbeitsgruppe
bestatigte gute Zytokompatibilitdt des Monetits in vitro weitere Arbeitsgruppen zu den
vorgestellten in vivo Studien motivierte [62, 63, 64, 65, 66]. In allen Arbeiten wird
beobachtet, dass Monetit als Knochenersatzmaterial eine gute Biokompatibilidt ohne
Zeichen von Nekrosen, Osteolysen oder Fremdkorperreaktion aufweist. Das Material
wird gut osseointegriert, die Resorptionskinetik ist gunstig und steht in zeitlichem
Einklang mit der Knochenregeneration auf der Oberflache und innerhalb der
Binnenstruktur der jeweiligen Prifkorper. Die osteokonduktiven Eigenschaften sind
somit als gut zu bezeichnen.

Osteoinduktive Eigenschaften des Materials wie von Habibovic et al. postuliert [24],

sind zumindest fraglich.

52



6 Zusammenfassung

Die vorliegende Arbeit hatte zum Ziel, die Zytokompatibilitdt von im 3D-
Pulverdruckverfahren hergestellten Zellkulturtrdgern aus Dicalciumphosphat Anhydrat
(CaHPO4, Monetit) in vitro zu untersuchen. Dieses Material lasst sich der
Substanzklasse der Calciumphosphate zuordnen, welche aufgrund ihrer chemischen
Ahnlichkeit zur mineralischen Phase des Knochens einen hohen Stellenwert als
Knochenersatzmaterial besitzen.

Die Tragerstrukturen wurden mittels CAD-CAM  Technologie im 3D-
Pulverdruckverfahren fabriziert. Dabei wurde auf ein entsprechend adaptiertes
Zementsystem  zuriickgegriffen, bestehend aus Tricalciumphosphatpulver und
Phosphorsaure. Die primdr aus Dicalciumphosphat Dihydrat (Bruschit) bestehenden
Konstrukte wurden anschliefend durch Autoklavieren hydrothermal in Monetit
umgewandelt.

Die Kombination einer bei Raumtemperatur ablaufenden Zementabbindereaktion mit
einem generativen Fertigungsverfahren wie dem Pulverdruck ermdglichte die
Herstellung monolithischer Formkdorper ohne thermische Verfestigung (Sinterung).
Daher kann eine im Vergleich zu gesinterten Formkorpern gute thermodynamische
Loslichkeit und somit gute Biodegradierbarkeit erwartet werden.

Zur Evaluierung der Zytokompatibilitat des pulvergedruckten Materials wurde nach
Besiedlung mit osteoblastéaren Zellen deren Proliferations- und
Differenzierungsverhalten in vitro untersucht. Die Zellviabilitadt, die Aktivitdt der
Alkalischen Phosphatase sowie die Konzentration von Osteocalcin dienten als
Parameter. Weiterhin wurden die Konzentration freier Elektrolyte und der pH-Wert im
N&hrmedium zur Evaluierung der Loslichkeit der Trager in vitro herangezogen. Anhand
licht- und rasterelektronenmikroskopischer Aufnahmen erfolgte eine qualitativ-
morphologische Einschédtzung des Zellwachstums.

Die Untersuchungen zeigen eine gute Zytokompatibilitdt des Tragermaterials aus
Monetit. Die im Vergleich zu den Positiv-Kontrollen etwas erniedrigten Werte lassen
sich durch die im N&hrmedium festgestellten Elektrolytverschiebungen erkléren, welche
durch die thermodynamische Loslichkeit von Monetit zustande kommen. Diese
Problematik der Zellkultur als geschlossenem System sollte jedoch in vivo bei stetigem

Flussigkeits- und Metabolitenaustausch keine Rolle spielen. Die Ergebnisse liefern
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einen Beitrag zur Erarbeitung neuartiger Knochenzemente, insbesondere aus Monetit.
Klinisch interessant erscheint die verfahrensbedingte Moglichkeit, die Anforderungen
nach guter Degradierbarkeit, praoperativer Fabrizierung und individueller Formgebung

(z.B. passend zu einem individuellen Defekt) miteinander kombinieren zu kénnen.
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