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1 Einführung 

1.1 Hintergrund: Organersatz in der modernen Medizin 

Es besteht ein immer größerer Bedarf an möglichst resorbierbaren biokompatiblen 

Knochenersatzmaterialien wie an Gewebeersatz insgesamt. Die Möglichkeiten von 

Organspenden oder körpereigenen Reserven sind begrenzt und bergen ihre eigenen 

Risiken. Die Entwicklung von Ersatzorganen aus einer einzelnen körpereigenen Zelle 

im Sinne einer Gewebezüchtung ist noch nicht ausgereift und im Bereich der Knochen 

noch nicht etabliert.  

Die Entwicklung und Verwendung von Knochenersatzmaterialien war notwendig ge-

worden bzw. angestrebt und wird ständig weiterentwickelt (Strunz 1985, Katthagen 

1986, Katthagen et al. 1986, Rueger et al. 1986, Rueger 1992, Watzek 1993, Habel et 

al. 1994, Kohal 1997, Kloss et al. 1999). Zur Zeit am häufigsten verwendet werden bei 

den Knochenersatzmaterialien Biokeramiken auf Hydroxylapatit- und Beta-

Tricalciumphosphat-Basis auf Grund ihrer strukturellen Ähnlichkeit mit der minerali-

schen Phase des Knochens.  

Auf diese Studie bezogen besteht die Herausforderung bei der Entwicklung von Kno-

chenersatzmaterialien, wie beispielsweise ein autogener Knochenersatz mit allen sei-

nen Vor- und Nachteilen durch alternative Materialien adäquat ersetzt werden kann 

(vgl. auch DeGroot 1980, Laurie et al.1984, Dahlin et al. 1988, Constantino et al. 1991, 

Faroß-Schöning 1993, Arnett et al. 1998).  

Nachfolgend werden in dieser Studie der derzeitige Entwicklungsstand sowie neue 

Entwicklungen im Bereich der Knochenersatzmaterialien betrachtet.  

Ein Implantat ist erst dann so gut wie der ursprünglich im Defektbereich gelegene Kno-

chen, wenn es problemlos einheilt („Biokompatibilität“, Definition bzw. Begriffserklärung 

siehe dazu im Kapitel 1.3.) sowie zu Knochengewebe umgewandelt und den biome-

chanischen Erfordernissen entsprechend remodelliert wird (Qualitätskriterien wie Oste-

okonduktivität, Osteoinduktivität, Degradierbarkeit, Resorbierbarkeit u.a.). Ziel ist eine 

Restitutio ad integrum, d.h. ein Zustand wie vor einem Schadensereignis.  

Zur Informationsgewinnung erfolgte die Literaturrecherche nach einschlägigen Publika-

tionen in verschiedenen Datenbanken, u.a. im Intranet des HELIOS-Konzerns und im 

Internet (Medline). Weiterhin wurden implantologisch und parodontologisch tätige 

Zahnärzte, Oralchirurgen und Mund-Kiefer-Gesichtschirurgen über ihre praktischen 

Erfahrungen befragt. Zusätzlich wurden einschlägige Fachbücher und Fachzeitschrif-

ten auf entsprechende Themen hin einbezogen. Auch wurden relevante Weiterbil-

dungs- und Firmenveranstaltungen besucht und Produktbeschreibungen der Material-

anbieter studiert.  

Derzeitige Anwendungsgebiete von Knochenersatzmaterialien  

Im zahnärztlichen bzw. oralchirurgischen Bereich werden Zystenhohlräume, operati-

onsbedingte Gewebsdefekte sowie Defekte nach Wurzelspitzenresektionen durch 

Knochenersatzmaterialien aufgefüllt.  
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In der Implantologie verschiedener Knochenregionen dienen die Knochenersatzmateri-

alien als sogenannte Platzhalter (spacemaker) bei der geführten Knochenregeneration 

(guided bone regeneration, GBR; Hotz 1993), zur Sinusbodenelevation (Verbreiterung 

bzw. Vertiefung der knöchernen Strukturen zwischen Zahnwurzeln und Kieferhöhlen; 

Gutwald et al. 1998, Velich et al. 2004) sowie zur Verbesserung eines vorgesehenen 

Implantatlagers (z.B. Verbreiterung und Konsolidierung eines atrophischen Alveolar-

kammes; vgl. Marukawa et al. 2001, Nagao et al. 2002, Kawamoto et al. 2003).  

In der Parodontologie sind Knochenersatzmaterialien als Platzhalter unter temporären 

resorbierbaren oder nichtresorbierbaren Regenerationsmembranen im Rahmen der 

geführten Geweberegeneration (guided tissue regeneration, GTR) in Gebrauch (vgl. 

Dahlin et al. 1988, Karring 1996, Schliephake et al. 1999). Hierbei werden insbesonde-

re Parodontaltaschen aufgefüllt.  

In der MKG-Chirurgie werden sie (oftmals in Kombination mit autogenen Transplanta-

ten) zur Rekonstruktion von Kieferdefekten eingesetzt (Seto et al. 2002).  

Weitere Anwendungen bestehen in den Fächern Orthopädie (zur Knochenzementver-

wendung bei zementiertem Hüftgelenkersatz, zur Herstellung von Kugelköpfen und 

Pfanneneinsätzen aus bioinerter Keramik, zum Bandscheibenersatz mit PMMA-

Implantaten; vgl. Richard et al. 1990, Mathey et al. 1993, Willmann G. 1995), in der 

Unfallchirurgie (als Defektauffüllungen und Knochenplatten verschiedenster Art insbe-

sondere nach Traumata), in der Neurochirurgie (als Knochendeckelersatz nach Opera-

tion; vgl. Kaptain et al. 2001) und in der HNO-Heilkunde (z.B. zur Defektauffüllung nach 

Mastoidektomie wegen nekrotisierter Otitis media, als Mittelohrimplantate, zur Be-

schichtung von Cochlea-Implantaten; vgl. Wilson J. et al. 1993 und 1995).  

Herkunft von Knochenersatzmaterialien  

Autogen, d. h. Transplantation von körpereigenem Material des Patienten;  

Allogen, d. h. Transplantation von humanem Spendermaterial, d.h. von Spendern 

gleicher Spezies aber ohne genetische Übereinstimmung (vgl. Eitel et al. 1981, 

Constantino et al. 1991, Feifel 1994);  

Xenogen, d. h. Transplantation von nicht humanem Spendermaterial, d.h. von Tieren.  

Eine Einteilung von Knochenersatzmaterialien kann auch in die folgenden vier Grup-

pen erfolgen:  

1. Synthetische, anorganische Knochenersatzmaterialien  

2. Synthetische, organische Knochenersatzmaterialien  

3. Biologische, organische Knochenersatzmaterialien  

4. Komposite  

Die Werkstoffe der 1. Gruppe werden zumeist aus pulverförmigen Ausgangsmateria-

lien hergestellt. Dazu gehören die Calciumphosphate, der Hydroxylapatit und die Bio-

gläser/Glaskeramiken. Sie sind im Sinne der Biokompatibilität bioaktive Substanzen. 

Bei ihrem Abbau im Knochen kommt es zu erwünschten Austauschreaktionen mit dem 

umgebenden Implantatlager, sodass es zu einer physiologischen Integration kommen 
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kann (Verbundosteogenese). Verhalten sie sich jedoch bioinert, so wirken sie dennoch 

im Sinne einer Kontaktosteogenese. Verursachen sie eine bindegewebige Einschei-

dung, so kommt es wegen ihrer Bioaktivität zu einer Distanzosteogenese (Osborn 

1985 und 1987). Zahlreiche Arbeitsgruppen haben sich mit dieser Werkstoffklasse be-

schäftigt (Hench 1973, DeGroot 1980, Winter et al. 1981, Jarcho 1981, Metsger et 

al.1982, Osborn et al. 1984, Osborn 1985 und 1987, Fischer-Brandies 1986, Fall-

schüssel 1987, Wagner 1987, Constantino et al. 1991, Roesgen 1991, Spector 1991, 

Ghazal et al. 1992, Pesch et al. 1993, Hench et al. 1993, Oonishi et al. 1997, Wiltfang 

et al. 1998 a, Buser et al. 1998, Pistner et al. 1998, Lambrecht et al. 1999, Schmitz et 

al. 1999, von Arx et al. 2001, LeGeros 2002, Baker et al. 2002, Demers et al. 2002, 

Losee et al. 2003).  

Die 2. Gruppe (synthetische organische Knochenersatzmaterialien) kann nach den 

jeweiligen chemischen Zusammensetzungen in Untergruppen eingeteilt werden:  

1. Polyester 

2. Polyaminosäuren 

3. Polyanhydride 

4. Polyorthoester 

5. Polyphosphazene 

Dabei stellen die linearen aliphatischen Polyester, insbesondere die auf Milchsäure 

und Glycolsäure basierenden Polylactide und Polyglycolide, die wichtigste Gruppe der 

synthetischen organischen Materialien dar. Dies ist in ihrer Abbaufähigkeit zu endoge-

nen Metaboliten (Milchsäure) oder durch ihre renale Ausscheidungsmöglichkeit (Gly-

kolsäure) begründet (Gilding 1981, Jarcho 1981, Vert et al. 1981, Osborn et al. 1984, 

Gay et al. 1985, Osborn 1985 und 1987, Fischer-Brandies 1986, Illi 1990, Constantino 

et al. 1991, Vert et al. 1992, Gerlach 1992, Hench et al. 1993, Pesch et al. 1993, Buser 

et al. 1998, Pistner et al. 1998, Pistner 1999, Lambrecht et al. 1999, Kaptain et al. 

2001, von Arx et al. 2001, Suh et al. 2002, Breusch et al. 2003).  

Die 3. Gruppe, die biologischen organischen Knochenersatzmaterialien, werden  aus 

demineralisierter Knochenmatrix aus bovinem oder allogenem Knochen oder aus Blut-

bestandteilen gewonnen. Hierzu zählen die Knochenkollagene, Fibrinkleber, Gelatine, 

thrombozytenreiches Plasma, Hyaluronsäure und die unterschiedlichsten Wachstums-

faktoren bzw. Knochenmatrixextrakte, z.B. auch die Bone Morphogenetic Proteines 

(BMP´s) und das Osteonektin (Zederfeldt 1994, Harmand et al. 1994, Santhosh et al. 

2001, Choi et al. 2002, Delloye et al. 2003, Kasahara et al. 2003, Moghadam et al. 

2004).  

Die 4. Gruppe, die Komposite, sind Kombinationen von zwei oder mehr der o.g. Werk-

stoffgruppen. So werden z.B. osteokonduktive, mechanisch stabile Werkstoffe mit 

osteoinduktiven Substanzen kombiniert. Damit kann dann zusätzlich oder verstärkt 

eine Knochenneubildung induziert werden und die mechanische Stabilität ist gewähr-

leistet (DeGroot 1980, Nizard 1981, Feifel 1994, Feifel et al. 1994, Ackermann et al. 

1994, Arzt et al. 1998, Matsumoto et al. 2001, Yokota et al. 2001, Bagot D´Arc et al. 

2003, Ueki et al. 2003).  
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In den vergangenen Jahren sind bei der Entwicklung und industriellen Herstellung von 

Knochenersatzmaterialien erhebliche Fortschritte gemacht worden. Einige Knochener-

satzmaterialien erfüllten die an sie bis dahin gestellten Anforderungen, sodass ein kli-

nischer Einsatz gerechtfertigt erschien. Auf Grund einer bei einigen Materialien erreich-

ten Osteoinduktivität und mitunter deklarierten vollständigen Implantatresorption wurde 

deswegen bereits von Knochenaufbaumaterialien gesprochen.  

Oftmals wurde und wird dabei eine unkritische Vermengung werkstoffwissenschaftlich 

relevanter und qualitativ unterschiedlicher Fachbegriffe vorgenommen. Einige Beispie-

le seien genannt. 

1. osteogen, osteoinduktiv, osteostimulativ, osteoproduktiv und bioaktiv;  

2. Knochenersatzmaterial, Knochenregenerationsmaterial, Knochenaufbaumateri-

al und Knochensubstitutionsmaterial;  

3. Degradation, Resorption und Substitution.  

In dieser Studie werden zur Vermeidung von überzähligen Begriffen und Verwirrung für 

den Anwender die Formulierungen in 1. osteostimulativ und osteoproduktiv, sowie in 2. 

Knochenaufbaumaterial, Knochenregenerationsmaterial und Knochensubstitutionsma-

terial nicht verwendet. 

Bei allen oben vorgestellten Knochenersatzmaterialien wird versucht, den in der Natur 

vorkommenden Knochen oder einige seiner Charakteristika zu kopieren. Aber bis heu-

te unterscheiden sie sich alle von einem idealen Knochenersatzmaterial.  

Der autogene Knochen ist bis jetzt immer noch der Goldstandard auf Grund seiner 

Vitalität, seiner osteoinduktiven Eigenschaften und seiner körperidentischen Antigen-

strukturen. Diese Ansicht teilen die meisten Wissenschaftler, die sich mit Knochener-

satzmaterialien beschäftigen (Spiekermann 1994, Baker et al. 2002, Moghadam et al. 

2004).  

Prinzipiell haben Knochenersatzmaterialien folgende Möglichkeiten des Verhaltens im 

Lagergewebe:  

1. Sie können sich bioaktiv verhalten, d. h. sie können einen Umbau erfahren oder 

resorbiert werden; ein Beispiel dafür ist der Abbau eines osteoinduktiven Kolla-

gens im Knochen oder im Weichgewebe und dessen Ersatz durch neugebildeten 

Knochen. Der Begriff bioaktiv wird von einigen Wissenschaftlern kritisiert oder 

zumindest nicht gern verwendet. Literaturbekannt ist die Einstufung von Implan-

taten als bioaktive Materialien, wenn diese in der Lage sind, an einer Implantat-

oberfläche knochenmineralähnliches Apatit zu bilden und dadurch eine Osteoin-

tegration des Implantates einzuleiten. Beispiele dafür sind resorbierbare Beta-

Tricalciumphosphate, Polylactide und osteoinduktive Kollagene. 

2. Sie können biotolerierbar sein bzw. biotoleriert werden, d. h. es kann zu einer 

bindegewebigen Einscheidung ins Lagergewebe nach einer sogenannten 

Fremdkörperreaktion kommen (Fibrointegration); ein Beispiel dafür ist das Ver-

halten des derzeit am häufigsten bei der zementierten Endoprothese am Hüftge-

lenk verwendeten Polymers Polymethylmethacrylat (Palacos® der Fa. Biomet 

Merck).  
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3. Sie können weiterhin durch ein bioinertes Verhalten gekennzeichnet sein, d.h. 

sie erfahren eine reizlose Integration in das umgebende Lagergewebe. Das Ver-

halten von einigen Granulaten, Hydroxylapatitzementen (HAC) oder Glaskerami-

ken, die in knöcherne Strukturen implantiert werden und die auf Grund ihrer ge-

ringen antigenen und pyrogenen Materialeigenschaften und damit einer zu ge-

ringen Reizschwelle ohne eine stärkere Entzündungsreaktion integriert werden, 

ist ein Beispiel dafür (Fischer-Brandies 1986, Merten et al. 1993 a, Faroß-

Schöning 1993, Jensen et al. 1996, Quinones et al. 1997, Hürzeler et al. 1997, 

Buser et al. 1998). Vertreter dieser Stoffklasse sind das aus Korallen hergestellte 

Granulat Interpore® der Fa. Innoteb sowie das aus Algen hergestellte Granulat 

Algipore® der Fa. Friadent (Schmitz et al. 1989), außerdem der in dieser Studie 

untersuchte HAC BoneSource® der Fa. Stryker-Leibinger (Ackermann et al. 

1994).  

4. Als vierte und ungünstigste Variante des Verhaltens von Knochenersatzmateria-

lien nach Implantation besteht die Möglichkeit einer entzündlichen Reaktion im 

Implantationsgebiet und der (drohende) Verlust des Implantates.  

Der derzeitige Entwicklungsstand von Knochenersatzmaterialien ist zumindest durch 

sicher nicht toxische Werkstoffe gekennzeichnet, d.h. Gewebenekrosen treten heute 

im Unterschied zu den Anfängen der Implantologie und Gewebezüchtung nicht mehr 

auf.  

Einige Nachteile der zur Zeit angewendeten Implantatmaterialien  

1. Die mangelnde Abbaubarkeit, vor allem bei keramikähnlichen oder keramischen 

Materialien, verursacht bzw. begründet in ihrer kompakten Struktur und damit 

unzureichenden Porosität. 

2. Damit eine permanente Platzhalterfunktion, die zwar zunächst bei der Integration 

des Implantates ins Lagergewebe gut für die mechanische Stabilität erscheint, 

jedoch die belastungsabhängige Remodellation später behindert (Frost 1963) 

und letztlich bei Materialermüdung zu einem Absinken der Stabilität im ehemali-

gen Implantatbereich führt (worst case: Ermüdungsbruch möglich). 

3. Es besteht dadurch ein dauerhafter biofunktioneller und biochemischer Fremd-

körper mit allen bekannten Nachteilen. 

4. Die Festigkeitsparameter und andere biophysikalischen Eigenschaften sind bei 

Implantat und Lagergewebe unterschiedlich. Damit besteht eine Störung der 

Gewebehomogenität aus biophysikalischer Sicht. 

5. Weiterhin besteht die Abriebproblematik mit Freisetzung kritischer Partikelgrößen 

und Fortbestehen einer chronischen sich selbst unterhaltenden Fremdkörperre-

aktion (Heinemann et al. 1997). 

6. Zusätzlich erfolgt eine zwanghafte Ausrichtung der eingewachsenen oder neu 

entstandenen Kollagenfibrillen zwischen den verbliebenen Implantatresten. Die 

Trajektorien der Kraftwirkung werden dadurch unterbrochen oder zumindest ge-

stört.  



Einführung 

  

6 /  278 

1.2 Fragestellung und Ziel dieser Studie 

Alle in der Literaturübersicht erwähnten Materialien weisen stoffspezifische Vorteile 

bzw. erwünschte Eigenschaften auf, die ihren derzeitigen Einsatz an den unterschied-

lichsten Knochen im menschlichen Organismus begründen und auf Grund fehlender 

besserer Alternativen noch notwendig machen. 

Die Herausforderung für die Werkstoffwissenschaftler bei der Entwicklung neuer Kno-

chenersatzmaterialien ergibt sich durch die gleichzeitig und immer anstehende Forde-

rung einer ausreichenden mechanischen Stabilität über den gesamten Zeitraum der 

erwünschten Implantatumwandlung bzw. möglichst vollständigen Biodegradation und 

Resorption und der auch immer zu fordernden Biokompatibilität.  

Bei teilweise unklarem Wissensstand und unterschiedlichen Angaben in der Literatur 

über das Degradationsverhalten und die Resorbierbarkeit von Knochenersatzmateria-

lien, insbesondere Modifikationen des Calcium-Phosphat-Zementes (CPZ) BoneSour-

ce®, war ein Tierversuch mit einer ausreichenden Anzahl von Versuchstieren zur statis-

tischen Auswertbarkeit und zur Objektivierung der teilweise widersprüchlichen Anga-

ben notwendig geworden. 

Ziel dieser Studie war damit die Überprüfung der Biodegradation und der Biokompatibi-

lität eines Calcium-Phosphat-Zementes bei differierenden Literaturangaben, damit Ü-

berprüfung seines Materialverhaltens in vivo, seine makro- und mikroskopische Einhei-

lung, seine Gewebeverträglichkeit sowie Reaktionen des benachbarten Lagergewebes.  

Werkstoffwissenschaftlich sollten durch Beimengung anderer Werkstoffe (Modifikatio-

nen) zum Calcium-Phosphat-Zement Veränderungen in der Festigkeit, der Degradation 

und der Resorption sowie ein auftretender Massen- und Volumenverlust erprobt und 

dokumentiert werden.  

Die histomorphologische Auswertung und Beurteilung der verschiedenen Modifikatio-

nen des Calcium-Phosphat-Zementes BoneSource® bezüglich Biodegradation, Re-

sorption und Biokompatibilität sowie die Beurteilung einer eventuellen Osteoneogene-

se waren damit Gegenstand der vorliegenden Arbeit.  
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1.3 Anforderungen an ein ideales Knochenersatzmaterial 

Das Verhalten des Implantates zum umgebenden Lagergewebe sollte durch „Biokom-

patibilität“ gekennzeichnet sein (Horch et al. 1985, Ali et al. 1994, Spector 1994, Zitz-

mann et al. 1996, Soost et al. 1998, Wiltfang et al. 1998 b).  

Zur Definition des Begriffes „Biokompatibilität“ gibt es unterschiedliche Lehrmeinungen, 

die nicht alle miteinander harmonieren:  

Nach D. Williams 1987 ist es die Fähigkeit eines Materials, eine für eine bestimmte 

Anwendung angemessene Gewebereaktion hervorzurufen. Dabei geht diese Definition 

über den Begriff der „Gewebeverträglichkeit“ hinaus, beinhaltet ihn jedoch. Für Kno-

chenersatz beinhaltet er auch den Verbund mit dem Knochen des umgebenden Lager-

gewebes.  

In der vorliegenden Arbeit wurde deshalb nach Absprache eine werkstoffwissenschaft-

lich begründete Einschränkung bzw. auch Weiterentwicklung der eher biochemisch 

begründeten Definitionen von Epple und Wintermantel speziell im Hinblick auf die hier 

verglichenen Knochenersatzmaterialien vorgenommen. Dabei wurde berücksichtigt, 

dass die Interaktionen zwischen einem Implantat und dem umgebenden Lagergewebe 

nicht nur vom Werkstoff selbst, sondern auch vom funktionellen Verhalten des Werk-

stoffes im Lagergewebe abhängen. Insbesondere wird auf bewegungsbedingte, aber 

werkstoffunabhängige Artefakte bei der Einheilung mit Ausbildung von bindegewebi-

gen Einscheidungen verwiesen. Weiterhin ist nach dieser werkstoffwissenschaftlichen 

Auffassung die werkstoffspezifische Biokompatibilität vom Anwendungsort und der 

Anwendungsfunktion abhängig. Der von Wintermantel et al. verwendete Begriff „bioak-

tiv“ wird deshalb ebenso modifiziert und je nach dem Einheilungsergebnis der Implan-

tate mit den Stichpunkten „Verbundosteogenese“, „Kontaktosteogenese“ oder „Distan-

zosteogenese“ definiert.  

Das dabei günstigere Ergebnis bzw. eine bessere Biokompatibilität stellen hier die 

Verbund- und Kontaktosteogenese dar, bei der neuentstandener Knochen direkt am 

Implantat beobachtet werden kann, während bei der Distanzosteogenese eine (offen-

bar bewegungsunabhängig entstandene) bindegewebige Zwischenschicht zu ver-

zeichnen ist.  

Die Definitionen von Epple, Wintermantel et al. zur „Biokompatibilität“ finden sich im 

Glossar.  

Die durch die Osteogenese erwünschte Osteointegration eines Implantates ist nach 

Branemark definiert als ein direkter funktioneller Verbund zwischen dem organisierten 

lebenden Knochengewebe und der Oberfläche eines belasteten Implantates. 

Weitere Anforderungen an ein ideales Knochenersatzmaterial: 

- Da Knochen zu ca. 30% aus einer organischen Komponente (Kollagene für Zug- 

und Biegefestigkeit) und zu ca. 70% aus einer anorganischen Komponente (Car-

bonatapatit für Härte und Bruchfestigkeit) besteht, sind Knochenersatzmaterialien 

aus diesen Komponenten beim derzeitigen Wissensstand am vielversprechends-

ten. Es werden osteokonduktive Leitschienen, osteogene Zellen sowie osteoinduk-

tive Wachstumsfaktoren für die Knochenregeneration benötigt.  
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- Antigenität, Pyrogenität oder Infektiosität sind auszuschließen, um inflammatori-

sche und immunologische Reaktionen zu verhindern. Dazu darf ein Implantatmate-

rial keine unbehandelten organischen Bestandteile oder Reste davon enthalten 

(Vehmeyer et. al. 2001, Enneking et. al. 2001).  

- Ein Implantatmaterial sollte keine Partikel kritischer Größe aufweisen, um die so-

genannte sich selbst unterhaltende chronische Partikelkrankheit zu vermeiden. Ei-

ne Partikelgröße von nach unterschiedlichen Literaturangaben ca. 0,3 bis 10 Mik-

rometern stimuliert die Phagozytose durch Makrophagen und kann zu einem vor-

zeitigen nicht gewollten Masse- und Volumenverlust führen (Kobayashi et al. 1997, 

Green et al. 1998).  

- Das Ausbleiben einer extraossären Knochenneubildung und unerwünschter sys-

temischer Auswirkungen der Implantatmaterialien sind für eine klinische Anwend-

barkeit essenziell (Swoboda et al. 1990, Wiltfang et al. 1996 a und b).  

- Eine vollständige Resorption des Implantatmaterials ist zur Vermeidung von 

Zweiteingriffen wegen einer Materialentfernung bei durchaus möglichen und auch 

in der Literatur dokumentierten aseptischen Entzündungen bzw. auch Spätkompli-

kationen anderer Genese wegen verbliebenem Material zu fordern (Heinemann et 

al. 1997).  

- Ein vollständiger Ersatz von körperfremden Implantatmaterialien ist anzustreben, 

weil verbliebene Implantatreste eine belastungsabhängige Remodellation der neu-

entstandenen Knochenstrukturen und damit der Kraft- und Lastweiterleitung be-

hindern (Tonino et al. 1976, Foitzik et al. 1999).  

- Eine zeitlich steuerbare Resorption ist zu fordern, um durch neuentstandene Struk-

turen wie z.B. Binde- oder Knochengewebe einen ausreichenden Volumenersatz 

und eine ausreichende Stabilität des Implantat- bzw. ehemaligen Defektgebietes 

über den gesamten Heilungsvorgang hin sicherzustellen (Osborn et al. 1984), ide-

alerweise eine Resorption des Implantates parallel zur Bildung körpereigenen 

Knochens.  

- Die belastungsabhängige Remodellationsfähigkeit eines degradierten und resor-

bierten Knochenersatzmaterials nach dessen Integration ist notwendig, weil da-

durch die funktionelle Einheit zwischen Implantat und Lagergewebe gewährleistet 

wird. Histologisch lässt sich dieser Aspekt durch die Ausrichtung der eingewach-

senen und/oder neu entstandenen Kollagenfibrillen objektivieren.  

- Um ein An- und Einwachsen des umgebenden Gewebes (Osteointegration sowie 

Knochenanwachsrate) in das Implantat zu ermöglichen, werden weiterhin auch an 

die Oberflächenrauigkeit und die Porosität von Implantaten hohe Anforderungen 

gestellt. Raue Oberflächen erleichtern das Anhaften von Zellen. 

Bei der Porosität ist insbesondere auf die Porengrößen (Makro-, Meso- und Mikro-

poren) und ihre Verbindungen untereinander (Interkonnektionen) hinzuweisen. 

Diese Anforderungen ergeben sich aus der spezifischen Größe der einzelnen am 

Einheilungsvorgang und an der nachfolgend angestrebten Resorption des Implan-

tates beteiligten Zellarten und Gewebe (Stammzellen, Fibro- und Osteoblasten, 

Abwehrzellen, Kapillaren, ...). Nur ausreichend poröse Grundgerüste (Scaffolds) 

erlauben ein Einströmen von Blut bzw. ein An- und Durchwachsen von Blutbe-

standteilen, Wachstumsfaktoren, Zellen und Gefäßen. Dabei benötigen kleine Ge-
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fäße eine Porengröße von etwa 100 Mikrometern, Zellen von etwa 10 Mikrome-

tern.  

- Ein weiteres Kriterium ist die Phasenreinheit eines Implantatmaterials, weil nur da-

durch ein einheitliches Löslichkeits-, Degradations- und Resorptionsverhalten ei-

nes Materials gesichert ist. Jede Verunreinigung verändert wichtige Parameter. 

Auch sind einige Materialien nur im phasenreinen Zustand vollständig und gleich-

mäßig resorbierbar. Fremdphasen, die schneller resorbiert werden, beeinträchti-

gen die Stabilität des Implantates. Fremdphasen, die langsamer oder gar nicht re-

sorbiert werden, verbleiben als Rest im neuen Knochen und beeinträchtigen die 

belastungsorientierte Ausrichtung der Knochentrabekel im Remodellationsprozess.  

- Nach Aushärtung des Implantatmaterials wird eine Form- und Belastungsstabilität 

erwartet. Dabei müssen Zug-, Torsions- und Scherkräfte toleriert werden. Der Ab-

fall der mechanischen Kennwerte Festigkeit und Elastizitätsmodul entscheidet bei 

einem biodegradablen Material über dessen Verwendbarkeit zur Osteosynthese 

aus biomechanischer Sicht (Last tragende oder nicht Last tragende klinische Indi-

kation). Mechanische Stabilität ist bei einigen Lokalisationen, beispielsweise an 

der Mandibula, unbedingt nötig, kann aber durchaus an anderen Lokalisationen 

wie am Hirnschädel nahezu vernachlässigt werden oder zumindest in den Hinter-

grund der Anforderungen treten.  

- Intraoperativ wird eine freie Formbarkeit und eine gute Handhabbarkeit durch den 

Operateur gewünscht. Ideal sind pastenartige Materialien, die bald nach Einbrin-

gung in den Gewebedefekt zur Aushärtung kommen, ohne durch Blut oder Körper-

flüssigkeiten zu desintegrieren.  

- Eine Temperaturentwicklung über 38° C ist auszuschließen, um eine Denaturie-

rung des umgebenden Gewebes zu vermeiden.  

- Aus dem gleichen Grund einer möglichen Gewebeschädigung ist eine höhergradi-

ge Absenkung des pH-Wertes unerwünscht.  

- Ein Implantatmaterial sollte kostengünstig in der Herstellung, problemlos lagerfähig 

und in großen Mengen bzw. unbegrenzt verfügbar sein.  

- Radiologische bzw. diagnostische Untersuchungsmethoden sollten nicht behindert 

werden (Röntgenopazität).  

- Weiterhin sollte es sterilisierbar sein.  

- Es sollte eine chemische und Korrosionsstabilität aufweisen.  

- Es sollten keine Gewebenekrosen durch zelluläre Toxizität auftreten.  

- Es sollte nicht kanzerogen wirken. 
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Die Vorteile vollständig resorbierbarer Knochenersatzmaterialien sind 

- Ein Wegfall der Materialentfernung (Vermeidung einer Zweit-Operation).  

Das ideale Implantatmaterial sollte sowohl osteokonduktive als auch osteoindukti-

ve Eigenschaften aufweisen, um die möglichst vollständige Resorption eines Imp-

lantates zu ermöglichen (Schweiberer et al. 1986). Dabei kommt der Osteokonduk-

tivität die entscheidende Bedeutung zu, da die Osteoblasten ohne Leitstruktur 

nicht in einen Knochendefekt einwandern können. Die Osteoinduktivität wiederum 

fördert die Differenzierung von undifferenzierten Mesenchymzellen zu Präoste-

oblasten und Osteoblasten sowie die Migration dieser Zellen in den Knochendefekt 

(Reuther et al. 1999).  

- Die Möglichkeit einer Beladbarkeit mit Antibiotika, Zytostatika oder osteoinduktiven 

Substanzen und deren kontrollierte bzw. gesteuerte Freisetzung zu therapeuti-

schen Zwecken (Pistner et al. 1991 und 1998, Merten et al. 1994, Ueki et al. 

2003).  

- Eine Verwendung als Träger für 2- oder 3-dimensionale Gewebezüchtung (Troum 

et al. 2001, Marukawa et al. 2001, Suh et al. 2002, Ma et al. 2002, Nagao et al. 

2002, Choi et al. 2002, Zou et al. 2003).  

- Lange Zeit im Organismus verbliebene Fremdkörper können zur Entwicklung von 

Tumoren führen, sodass resorbierbare Materialien dazu kein oder ein geringeres 

Risiko bieten (Ott 1970, Memoli 1986, Gutwald 1995).  

Der derzeitige Entwicklungsstand kennt bisher kein marktreifes Knochenersatzmaterial, 

welches alle die oben genannten Anforderungen erfüllt (Kenney et al. 1988, Schenk et 

al. 1994, Jensen et al. 1996, Ueki et al. 2003).  

Auf Grund ihrer Materialeigenschaften und ihrer Mikrostruktur sind Knochenersatzma-

terialien mit osteogenen Komponenten offensichtlich am besten geeignet (Eitel 1987, 

Dahlin et al. 1988, König et al. 1995, Marukawa et al. 2001, Matsumoto et al. 2001, 

Yokota et al. 2001, Troum et al. 2001, Ma et al. 2002, Choi et al. 2002, Ueki et al. 

2003). Sie können schon heute mit einigen geforderten Eigenschaften aufwarten. 

Insbesondere sind hier die temporäre Platzhalterfunktion, die zentripetale Osteokon-

duktion, die Osteostimulation/Osteoinduktion, und der programmierte knöcherne Ersatz 

zu nennen. Weiterhin besteht kein biomechanisch/biofunktioneller Fremdkörper, es gibt 

phasenreine Implantatwerkstoffe und es treten keine Abstoßungsreaktionen und keine 

Gewebenekrosen auf.  
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1.4 Derzeit angewandte Biomaterialien für den Knochenersatz 

Werkstoffe mit klinischer Anwendung für nicht funktionell Kraft belastete oder niedrig 

belastete Defekte sind Calciumphosphat-Keramiken bzw. deren Zemente oder Pasten, 

Biogläser, resorbierbare Polymere vor allem auf Polylactid- oder Polyglycolidbasis, 

Metalle sowie Kollagene bzw. lyophilisierte Knochenimplantate als organische Materia-

lien oder als Komposite Kombinationen der aufgeführten Werkstoffe.  

Klinisch favorisiert werden dabei die Calciumphosphate und deren Zemente und Pas-

ten auf Grund ihrer ähnlichen Zusammensetzung wie die mineralische Phase des Kno-

chens.  

Der klinische Einsatz der Calciumphosphate erfolgt in Form von keramischen Implanta-

ten, formbaren Zementen, geformten oder nicht geformten Granulaten/Partikulaten, 

Pasten/wässrigen Suspensionen und Beschichtungen auf metallischen Implantatwerk-

stoffen.  

Zum besseren Verständnis seien die Unterschiede zwischen Hydroxylapatit (HA), 

Hydroxylapatitzementen (HAC), Calciumphosphaten (CaP), Calcium-Phosphat-

Zementen (CPZ) und Tricalciumphosphaten (TCP) nachfolgend erklärt.  

Calciumphosphat ist der Oberbegriff für verschiedene Modifikationen mit der chemi-

schen Zusammensetzung Calcium (Ca), Phosphor (P), Sauerstoff (O) und u.U. Was-

serstoff (H).  

So gibt es Dicalciumphosphat, Synonym Calciummonohydrogenphosphat (CaHPO4), 

Monocalciumphosphat, Synonym Calciumdihydrogenphosphat (Ca(H2PO4)2) und ande-

re.  

Eine weitere dieser Modifikationen ist Pentacalciumphosphat, Synonym Hydroxylapatit 

(HA), chemische Formel Ca10(PO4)6(OH)2 sowie als weitere Modifikation Tricalci-

umphosphat (Ca3(PO4)2). 

Tricalciumphosphate sind keine Zemente, sondern feste Substanzen (Granulate, Parti-

kulate bzw. Feststoffe). Sie sind zumindest partiell degradierbar und resorbierbar und 

werden in einem weiteren Unterkapitel beschrieben.  

Die Unterteilung der Calciumphosphate bzw. der keramischen Werkstoffe allgemein 

erfolgt (in historischer Abfolge) in Granulate/Festkörper wie z.B. Tricalciumphosphate 

oder Hydroxylapatit, Zemente wie z.B. Hydroxylapatitzement oder Bruschit, und Pasten 

wie z.B. Ostim®.  

Diese drei Gruppen werden nachfolgend besprochen. 
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1.4.1 Granulate/Festkörper 

Granulate/Festkörper auf Calciumphosphat-Basis sind nach ihrer Implantation bei nur 

geringer Wärmetönung mäßig harte anorganische Implantate. Sie sind durch einen 

weitgehend kristallinen Aufbau gekennzeichnet.  

Tricalciumphosphate als wichtige und hier besprochene sowie in der Studie mitunter-

suchte Vertreter weisen jedoch im Unterschied zu Pentacalciumphosphat (Hydroxyla-

patit) eine geringere mechanische Stabilität und eine höhere Löslichkeit auf. Sie stellen 

eine thermodynamisch stabile Phase der Calciumphosphate dar, die je nach pH-Wert, 

Druck und Temperatur ein wechselndes Gleichgewicht mit Hydroxylapatit herstellen 

können.  

Hydroxylapatit (HA) ist der Calciumphosphat mit der geringsten Löslichkeit im physio-

logischen Milieu.  

Biologisches HA ist nanokristallin und weist eine Abweichung der idealen Stöchio-

metrie auf. Störungen ergeben sich durch Einlagerungen von Natrium-, Magnesium-, 

Karbonat-, Fluor- oder Chlor-Ionen im Calciumphosphatgerüst.  

Tricalciumphosphate (TCP) sind oberflächlich in gewissem Maße hydrolytisch degra-

dierbar und weisen zumindest osteokonduktive Eigenschaften auf (Heide et al. 1973, 

Klein et al. 1984, Ghazal et al. 1992, Foitzik et al. 1997, Almirall et al. 2004).  

Der Vorteil der Applikation als Pulver oder Granulate liegt im raschen direkten An-

wachsen von Knochengewebe, ihr Nachteil in der fehlenden mechanischen Stabilität.  

Gesinterte Formkörper sind mechanisch stabiler. Nachteilig wirken sich die fehlende 

freie Formbarkeit am Knochendefekt und eine geringgradige Resorption bei Korngrö-

ßen im Mikrometerbereich aus.  

Es besteht eine chemische Ähnlichkeit dieser Werkstoffgruppe mit den Calciumsalzen 

im natürlichen Knochen, die offenbar verantwortlich für ihre exzellente Biokompatibilität 

ist.  

TCP´s und die Calciumphosphate insgesamt können kostengünstig und in ausreichend 

großen Mengen hergestellt werden.  

Bei den TCP´s gibt es zwei Kristallmodifikationen. Diese weisen hinsichtlich ihrer Re-

sorptionseigenschaften große Unterschiede auf: Alpha- und Beta-TCP. Man unter-

scheidet die beiden Kristallmodifikationen nach ihrer Herstellungsweise: eine Hoch-

temperaturphase, das Alpha-TCP (hergestellt bei mehr als 1125°C), sowie eine Nied-

rigtemperaturphase, das Beta-TCP (hergestellt bei etwa 1050°C). Beide Phasen sind 

chemisch identisch, das Verhalten im physiologischen Milieu ist jedoch unterschiedlich.  

Alpha-TCP ist die löslichere, weil bei Raumtemperatur metastabile Variante dieses 

Materials. Es ist ein poröses Material, welches ähnlich wie ein Calcium-Phosphat-

Zement unter Wasserabspaltung beim Abbindevorgang zu schwach löslichem Hydro-

xylapatit umgewandelt wird. Dadurch ist es kaum degradierbar und somit auch nicht 

resorbierbar. Nur säureproduzierende Osteoklasten können es langsam auflösen.  
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In unserer Studie wurde das Alpha-TCP BioBase® der Fa. Biovision, Ilmenau, mit dem 

Calcium-Phosphat-Zement vermischt (Versuchsgruppe 3). Dieses Materialgemisch 

weist Literaturangaben zufolge osteokonduktive Eigenschaften auf (Delloye et al. 2003, 

Almirall et al. 2004, Stewart et al. 2004).  

Das in dieser Studie nicht mit verglichene Beta-TCP kann innerhalb eines Jahres de-

gradiert und resorbiert werden, weil es beim Abbindevorgang nicht in unlösliches 

Hydroxylapatit, sondern in löslicheres Bruschit umgewandelt wird, auch wenn es pri-

mär bei Raumtemperatur die thermodynamisch stabilere Phase als das Alpha-TCP 

darstellt (Horch et al. 1985, Buser et al. 1998, Foitzik et al. 1999, Butler et al. 2003, 

Gbureck et al. 2003, Kovacs et al. 2003). Es kann im physiologischen Milieu direkt 

chemisch durch einen entzündungsähnlichen Vorgang aufgelöst werden. Es wird voll-

ständig resorbiert, sofern Phasenreinheit besteht (Merten et al. 1997). 

Ein Vertreter dieser Stoffklasse ist das phasenreine Cerasorb® der Firma Curasan mit 

einer spezifischen Oberfläche von ca. 1,2 m² pro Gramm. Durch Neuentwicklungen bei 

der Granulatform verspricht sich der Hersteller noch bessere Degradations- und Re-

sorptionseigenschaften (Cerasorb®M, beschrieben bei Peters et al. 2004).  

Weitere Beispiele für kommerziell erhältliche Beta-TCP´s sind Vitoss® der Fa. Orthovi-

ta, USA, oder Biosorb® der Fa. SBM, Lourdes, Frankreich.  

Einige weitere kommerziell erhältliche Calcium-Phosphat-Festkörper:  

- aus Korallen hergestellte nicht phasenreine halbsynthetische Hydroxylapatitgranu-

late (z.B. Interpore® der Fa. Innoteb, Pro Osteon 500® der Fa. Interpore oder Bi-

oCoral® der Fa. CalCarb);  

- aus Algen hergestellte biologische Hydroxylapatitgranulate (z.B. Algipore® der Fa. 

Friadent);  

- keramisierte Rinderspongiosa, bestehend aus anorganischem Calciumphosphat 

(z.B. Endobon® der Firma Merck, Darmstadt; beschrieben bei Pohl et al. 1993 und 

Tröster 1993);  

- bovine gefriergetrocknete anorganische Knochenmatrix (z.B. Bio-Oss® der Fa. 

Geistlich, Schweiz, mit einer spez. Oberfläche von 79,7 m² pro Gramm, beschrie-

ben bei Valentini et al. 1997, Sartori et al. 2003);  

Whitlockit ist ein natürlich vorkommendes magnesiumhaltiges Beta-TCP, benannt nach 

seinem Erstbeschreiber Whitlock. Es kommt physiologisch in Zahn-, Speicheldrüsen-, 

Nieren- und Blasensteinen und in Weichgewebsverkalkungen vor.  

Zusammenfassend charakterisiert sind Granulate/Festkörper und damit auch die Tri-

calciumphosphate (TCP) und der Hydroxylapatit (HA) mehr oder weniger poröse Ke-

ramiken, wobei die TCP´s resorbierbar und HA nicht resorbierbar sind. Die Korngrößen 

liegen im Mikrometerbereich, insbesondere nach Sinterungsbehandlung. Mechanische 

Festigkeit ist nicht gegeben, eine Abbindereaktion wie bei der Zemententstehung findet 

nicht statt.  

Bei Niedrigtemperaturen hergestellte Calciumphosphate haben eine andere chemische 

Zusammensetzung und Struktur als die Hochtemperaturformen, da keine Sinterung 

stattgefunden hat. Die Niedrigtemperaturvarianten sind durch eine größere spezifische 
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Oberfläche auf Grund ihrer zumeist nanoporösen Struktur gekennzeichnet. So weist 

präzipitiertes Hydroxylapatit eine spezifische Oberfläche von ca. 100 m² pro Gramm 

auf, konventionell hergestelltes lediglich 1 m² pro Gramm.  

Die größere spezifische Oberfläche, der Grad der Kristallinität und die Herstellungs-

temperaturen sind somit verantwortlich für die stärkere biologische Aktivität, eine bes-

sere Löslichkeit und damit für die höhere Resorptionsrate.  

Durch innovative Modifizierungen der Partikelgröße, des Flüssigkeitsanteiles, der Po-

rosität und durch Kompression bei der Herstellung wird derzeit in verschiedenen Stu-

dien versucht, weitere Materialverbesserungen zu erzielen (LeGeros 2002, Gbureck et 

al. 2002 und 2003, Gbureck 2004). 

1.4.2 Calciumphosphatzemente (CPZ) 

Zemente aus verschiedenen Calciumphosphaten (CaP) wie auch aus Hydroxylapatit 

(HA) kristallisieren während des Abbindens zu dem jeweiligen Calcium-Phosphat-

Zement (CPZ) bzw. zum Hydroxylapatitzement (HAC). Hier findet eine Abbindereaktion 

mit Stoffumwandlung statt.  

Es werden zwei Typen unterschieden: Hydroxylapatit-Zemente entstehen bei neutra-

lem oder basischem pH-Wert, Bruschit-Zemente entstehen bei einem sauren pH-Wert 

unter 4,2 (Gbureck 2004).  

Bruschit-Zemente sind mikroporös und volumenresorbierbar bzw. auch ohne zelluläre 

Einwirkung chemisch resorbierbar und thermodynamisch im physiologischen Milieu 

löslich. Ihr Nachteil ist die fehlende Stabilität (1 bis 60 Megapascal).  

Demgegenüber sind Hydroxylapatit-Zemente (HAC) verzahnte Kristalle, stabiler und 

nur durch Osteoklasten durch Schaffung eines sauren Mikromilieus resorbierbar.  

Da HAC sehr langsam abbinden, werden ihnen lösliche Alkaliphosphate als Beschleu-

niger hinzugefügt. Bruschitzemente binden sehr schnell ab, hier werden Zitrate (Zitro-

nensäure), Sulfate oder Pyrophosphate als Verzögerer beigemengt (Bohner et al. 

2001). Entscheidend ist in beiden Fällen eine für den Operateur akzeptable Abbinde-

zeit von wenigen Minuten.  

Zusammensetzung und Herstellung von CPZ  

Die Produktion der Zementedukte als Ausgangsmaterialien erfolgt in der Regel über 

die Fällungsmethode aus einer wässrigen Lösung, z.B. durch die Zugabe von Ammo-

niumphosphat zu Calciumnitrat.  

Anschließend werden die entstandenen pulverförmigen Calciumphosphate zuerst oft-

mals komprimiert und danach durch einen Sinterungsvorgang (Verschmelzung) ther-

misch umgewandelt (Wintermantel et al. 2002). Je nach Herstellungs- und Sinterbe-

dingungen kann dabei ein weiter Bereich von mechanischen Eigenschaften eingestellt 

werden (Monma et al. 1984).  

Nach dem Sintern (Beschreibung im Glossar) wird die entstandene Keramik an Luft 

abgeschreckt, zerkleinert, gesiebt und gemahlen. Eine kleine Korngröße hat eine gro-

ße Partikeloberfläche und damit Angriffsfläche für resorbierende Zellen zur Folge. Die 
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Korngrößen können durch den Mahlvorgang bei der Herstellung der Ausgangsmateria-

lien bestimmt werden, bei dem zusätzlich eine Amorphisierung der entstehenden Parti-

keln zu verzeichnen ist (Gbureck 2004).  

Die pulverförmigen und die flüssigen Ausgangsmaterialien der Zemente werden mit-

einander vermischt; die entstehende Paste wird dann nach Einbringung in den Gewe-

bedefekt innerhalb von ca. 15 bis 20 Minuten ohne Freisetzung von Wärme fest 

(Brown et al. 1986, Fukase et al. 1990, Friedman et al. 1998). Die Abbindezeit ist die 

Zeitspanne zwischen dem Anmischen der Ausgangskomponenten und der Aushärtung 

des entstandenen Zementes (Driessens et al. 1988, Driessens et al. 1995). Dabei ent-

stehen Kristalle, die sich miteinander verzahnen. Zemente bestehen damit aus Mi-

schungen verschiedener Calciumorthophosphate und binden nach Pastenformung mit 

wässrigen Elektrolyten bei physiologischen Temperaturen ab. Es entsteht ein kompak-

ter Werkstoff mit hoher mechanischer Stabilität.  

                    0,25 m H3PO4 

Ca4(PO4)2O  +  CaHPO4   +   [H2O]  →  Ca5(PO4)3OH  +  [H2O] 

Tetracalcium-    Calciumhydrogen-        Hydroxylapatit 

phosphat (73%)   phosphat (27%)         (Pentacalciumphosphat) 

Reaktionsformel des eingesetzten Calcium-Phosphat-Zementes unter Verwendung von 

0,25 mol Ortho-Phosphorsäure als Katalysator 

Das Endprodukt hängt vom pH-Wert und der Umgebungstemperatur ab. Bei mehr als 

4,2 pH-Wert entsteht physiologisch nanokristallines HA, bei weniger als 4,2 pH-Wert 

Bruschit. Beide Varianten sind durch eine geringe Kristallinität und damit durch gute 

Resorptionseigenschaften gekennzeichnet. Keramisches HA hat demgegenüber grö-

ßere Kristallite und dadurch ist es nicht bzw. kaum resorbierbar.  

Nach der Definition von Miyamoto et al. 1995 sind Calcium-Phosphat-Zemente eine 

Mischung aus amorphen und kristallinen Calciumphosphat-Komponenten, die bei Aus-

härtung zu keramischem Zement umgesetzt werden. Sie sind strukturell und  chemisch 

ähnlich der anorganischen mineralischen Phase von Knochen aufgebaut. 

Die gebräuchlichsten Calcium-Phosphat-Zement-Verbindungen weisen aber durchaus 

unterschiedliche chemische Zusammensetzungen und Beimengungen auf, die für ihr 

unterschiedliches Verhalten in Bezug auf den Grad der Degradation und der Resorpti-

on verantwortlich gemacht werden können.  

Materialeigenschaften 

Die zur Zeit anwendungsbereiten CPZ zeigen neben erwünschten Eigenschaften wie 

Biokompatibilität, intraoperativer freier Formbarkeit oder ausreichender Stütz- und 

Platzhalterfunktion und mechanischer Stabilität in nicht Last tragenden oder gering 

belasteten Regionen das Manko einer fehlenden vollständigen Degradation und Re-

sorption sowie eine fehlende ausreichende Belastbarkeit in Last tragenden und funkti-

onell höhergradig belasteten Bereichen (McKenney et al. 1985, Brown et al. 1986, Fu-

kase et al. 1990, Constantino et al. 1991, Chow 1991, Ishikawa et al. 1995, Chow et al. 

1998, Friedman et al. 1998, Chen 2003, Liu et al. 2003 b , Xu et al. 2004 a und b, Gbu-

reck 2004).  
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Sie verhalten sich bioinert bei Implantation in Knochen mit Ausbildung einer Osteoin-

tegration (Kontaktosteogenese) und werden biotoleriert bei Implantation in Muskel- 

bzw. Weichgewebe mit Ausbildung einer fibrösen Einscheidung (Fibrointegration).  

Die Partikelgröße aber auch die Antigenität sind dergestalt, dass keine stärkere 

Fremdkörperreaktion initiiert oder gar aufrechterhalten wird. Dadurch erfahren die CPZ 

aber auch keinen Um- oder gar Abbau.  

Zumindest ist in der aktuellen Literatur kein vollständig resorbierbarer Vertreter dieser 

Werkstoffklasse beschrieben, bzw. eine behauptete vollständige Degradation und Re-

sorption wurde bisher nicht durch statistisch relevante und unabhängige Studien un-

termauert (Ackermann et al. 1994, Driessens et al. 1996, Arzt et al. 1998, Foizik et al. 

1999). 

Zusätzlich wurden durch den Austausch von Ionen karbonierte Apatitzemente entwi-

ckelt, die der anorganischen Komponente des natürlichen Knochens noch näher kom-

men als die bisherigen CPZ. Bei der Auskristallisation entsteht Dahllit mit besserer Lös-

lichkeit, Degradation und Resorbierbarkeit als bei den konventionellen CPZ (Baker et 

al. 2002).  

Indikation 

Die Anwendung von Hydroxylapatit- und anderen Zementen erfolgt bevorzugt in der 

kraniofazialen Chirurgie und dort wiederum in solchen Bereichen, wo der dauerhafte 

Verbleib des Materials nicht stört und der Schwerpunkt auf die Platzhalter- bzw. Form-

stabilitätsfunktion gelegt wird, z.B. am Hirnschädel (Stelnicki et al. 1997).  

In Last tragenden Bereichen ist es anderen Knochenersatzmaterialien wegen seiner 

relativ geringen Festigkeit unterlegen und wird dort bisher kaum verwendet.  

Ein weiterer Vorteil der Hydroxylapatit-Zemente liegt in ihrer kostengünstigen Herstel-

lung und in ihrer ausreichend großen Verfügbarkeit.  

Einige kommerziell erhältliche Calcium-Phosphat-Zemente: 

Derzeit ist nur ein Bruschit-Zement verfügbar, chronOSTM Inject der Fa. Mathys Medi-

cal, Schweiz (beschrieben bei Steffen et al. 2000 und Gbureck 2004). 

Alle anderen sind Hydroxylapatit-Zemente, z.B. Norian SRS® und CRS® der Fa. Norian 

(Synthes-Stratec), Cupertino, Kalifornien; Calcibon® und Biocement D® der Fa. Merck, 

Darmstadt; Cementek® der Fa. Teknimed; Biopex® von Mitsubishi Materials, Japan; 

chronOS® von Mathys Medical, Schweiz.  

BoneSource® ist ein Produkt dieser Werkstoffklasse der Firma Stryker-Leibinger, Ka-

lamazoo, Michigan. Es ist ein Zement aus Tetracalciumphosphat und Dicalciumhydro-

genphosphat, wobei ein Calcium-zu-Phosphat-Verhältnis von 1,65 bis 1,67 vorliegt. 

Dieser pulverartige Werkstoff wird mit sterilem Wasser vermischt pastenartig, kann 

dann gut intraoperativ verarbeitet werden, wird 20 Minuten nach seiner Zubereitung 

fest und erreicht nach ca. 24 Stunden seine endgültige maximale Härte.  

Das Ausgangsmaterial ist ein kristallines Hydroxylapatit (Typ A), hergestellt bei hohen 

Temperaturen in einem Sinterungsvorgang und im physiologischen Milieu kaum lös-
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lich. Verursacht wird dies u.a. durch die Substitution einer Karbonatgruppe durch eine 

Hydroxylgruppe.  

Demgegenüber ist im physiologischen Knochen eine Apatitform mit Austausch einer 

Karbonatgruppe durch eine Phosphatgruppe vorherrschend (Typ B), wodurch sich 

dessen geringere Kristallinität und bessere Löslichkeit in einem physiologisch sauren 

Zell- bzw. Gewebemilieu ergeben.  

Norian SRS® und Biocement D® enthalten Carbonatgruppen statt Phosphatgruppen in 

ihren Hydroxylapatitabscheidungen, wodurch sich wiederum andere Poren- und Kris-

tallgrößen sowie Kristalldefekte und somit wiederum andere Eigenschaften wie die 

angestrebte Verbesserung der Resorption ergeben.  

Zusätzlich zu den bereits beschriebenen Eigenschaften und den sich daraus ergeben-

den Indikationen lassen sich durch Modifikationen, insbesondere die Verwendung von 

Additiven neue Anwendungen gestalten: So können u.a. Abbindungsbeschleuniger 

(z.B. Natriumphosphat), Abbindungsverzögerer (z.B. Milch-, Zitronen- oder Essigsäu-

re), Verflüssiger zur Verbesserung der Injizierbarkeit durch die Steigerung der Viskosi-

tät und Verminderung der Phasenseparation (z.B. Natriumcitrat), Werkstoffe zur Fes-

tigkeitssteigerung (z.B. Chitosan, Gelatine oder Methyl-Zellulose), Wachstumsfaktoren 

zur Stimulation des Knochenwachstums (z.B. TGF-beta1 oder BMP-2), Antibiotika zur 

Behandlung oder Vermeidung einer Osteomyelitis (z.B. Gentamicin oder Tetracyclin), 

Entzündungshemmer (z.B. Indomethacin) oder Zytostatika zur lokalen Chemotherapie 

eingesetzt werden.  

Durch die Vorkompression von Zementpasten oder die Verminderung der benötigten 

Flüssigkeitsmenge in den Zementpasten konnte eine Steigerung der Festigkeit der 

entstandenen Zemente erreicht werden (Gbureck 2004). Bisher wird dies aber mit ei-

ner Verminderung der Porosität erkauft.  

Durch die Verwendung von Natriumcitrat statt Wasser in den Zementpasten kann die 

Druckfestigkeit von bisher etwa 60 MPa auf etwa 100 MPa gesteigert werden (Gbureck 

2004).  

Werden die Vorkompression und die Verwendung von Natriumcitrat realisiert und zu-

sätzlich noch Chitosan als Festigkeitssteigerer beigemischt, weisen neuere Entwick-

lungen von Zementen Druckfestigkeiten von bis zu 180 MPa und damit wie im kompak-

ten Knochen auf (Gbureck 2004).  

1.4.3 Pasten / Wässrige Suspensionen 

Pasten sind wie die Zemente aus nanokristallinem Hydroxylapatit aufgebaut. Jedoch 

sind diese nicht vernetzt, sondern liegen in einer wässrigen Suspension vor und wei-

sen keine Abbindereaktion und keine Stoffumwandlung auf.  

Die injizierbare pastenartige Konsistenz dieses Implantatmaterials hat sich gegenüber 

vorgefertigten festen Implantaten insbesondere beim intraoperativen Handling als vor-

teilhaft erwiesen (u.a. Fulmer et al. 2002, Cassidy et al. 2003 und Wolff K.-D. et al. 

2004). Die Pastenform ermöglicht eine gute Anpassung an die Defektoberflächen und 

damit einen direkten Kontakt von Zement und Knochen, sodass am Interface weniger 

Bindegewebe entstehen oder einwachsen kann.  
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Das 2004 vorgestellte Knochenersatzmaterial Ostim® basiert auf einem solchen nicht-

gesinterten synthetischen Hydroxylapatit, welches in einem wässrigen Milieu als Paste 

vorliegt. Die Volumen- und Formstabilität müssen durch Membranen oder Titangitter 

gewährleistet werden, wodurch u.U. ein Zweiteingriff zur Entfernung derselben not-

wendig wird.  

Die nanoporösen Kristalle vom Ostim® mit einer Partikelgröße von ca. 18 Nanometern 

und einer spezifischen Oberfläche von 100 m² pro Gramm mit einem daraus resultie-

renden hohen Löslichkeitspotenzial werden offenbar im Rahmen einer entzündlichen 

Reaktion von Makrophagen inkorporiert und abgebaut; ein wissenschaftlicher Beleg für 

diesen Abbauweg fehlt bisher. Kontrollierte humane Studien zur Tauglichkeit dieses 

Materials liegen noch nicht vor. Von Thorwarth et al. 2004 gibt es eine aktuelle Studie 

zu vielversprechenden tierexperimentellen Untersuchungen.  

Die chemische Struktur und der innere Aufbau eines Implantates sind für den Grad und 

die Geschwindigkeit seiner Resorbierbarkeit mitverantwortlich. Diese Materialeigen-

schaften können durch die Art der Herstellung beeinflusst werden. In Studien wurden 

unter diesem Gesichtspunkt weitere Niedertemperaturkeramiken entwickelt, die z.T. 

auch im Sol-Gel-Verfahren hergestellt werden (Viitala et al. 2002).  

Der kritische Temperaturbereich, ab dem sinterungsähnliche Vorgänge stattfinden, nur 

noch vergleichsweise wenige Poren erhalten bleiben und bei dem aus den Nanoparti-

keln Partikeln im Mikrometerbereich oder sogar noch größere Partikulate bzw. Granu-

late entstehen, liegt bei etwa 800 °C. 

Henkel et al. 2004 a und b konnten zeigen, dass Calciumphosphatkeramiken, die bei 

200° C hergestellt und nicht gesintert wurden, schneller und vollständiger resorbieren 

als konventionell hergestellte Hydroxylapatitkeramiken. Das von ihnen entwickelte 

Produkt ist das Bonit®, vertrieben durch die Fa. Dot GmbH, Rostock.  

Ein weiteres auf dieser Basis in Zusammenarbeit mit der Universität Rostock entwi-

ckeltes Material ist NanoBone® der Fa. Artoss GmbH. Dieses erlaubt laut Auswertung 

entsprechender Studien eine aktive Einbeziehung des ausgefällten nanopartikulären 

Hydroxylapatits ins physiologische Remodelling durch ausschließlich zellulären (oste-

oklastären) Abbau, wodurch ein an die Reossifikation durch Osteoblasten angepasstes 

Biodegradationsverhalten erreicht wird. Somit scheint hier die Bezeichnung als Kno-

chenaufbaumaterial erstmals gerechtfertigt (Henkel et al. 2004 a).  

1.4.4 Biogläser/ Glaskeramiken 

Diese Werkstoffgruppe wird auch den keramischen Werkstoffen zugeordnet, wird hier 

wegen des vorwiegenden Anteils von Silizium an der stofflichen Zusammensetzung 

aber getrennt aufgeführt. 

Biogläser und Glaskeramiken bestehen in ihrer chemischen Struktur aus Siliziumoxid, 

Natriumoxid, Calciumoxid und Phosphaten. Sie stellen eine Untergruppe der anorgani-

schen nichtmetallischen Werkstoffe dar. 

Ihre Herstellung erfolgt über konventionelle Glasherstellungsverfahren. Eine hohe 

Reinheit der Ausgangsstoffe ist dabei für eine optimale Bioaktivität unerlässlich. Die 

Temperaturen der Glasschmelze liegen zwischen 1300 - 1450° C. Das biologische 

Verhalten von Glasimplantaten ist von ihrer chemischen Zusammensetzung abhängig.  
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Bioaktive Gläser weisen gegenüber nicht bioaktiven Gläsern drei wesentliche Unter-

schiede auf:  

- ein Siliziumoxidgehalt von unter 60 mol% (Silizium als Netzwerkbildner),  

- ein hoher Natrium- und Calciumoxidgehalt (Natriumoxid als Netzwerkwandler, da-

mit Verbesserung der Degradierbarkeit auf Grund der Sprengung geschlossener 

Siliziumoxidstrukturen, Calcium verstärkt diesen Effekt) und 

- ein hohes Calciumoxid/Phosphat-Verhältnis (die Zugabe von Phosphat bewirkt ei-

ne Umwandlung von Natriumsilikatgläsern zu Glas mit hoher Bioaktivität).  

 

Der Mechanismus der Apatitabscheidung an der Glasoberfläche  

Ca- und P-Ionen führen bei Lösungsübersättigung zum Ausscheiden einer Hydroxyl-

carbonat-Apatitschicht (HCA-Schicht). Dieser Vorgang wird auf Ionenaustausch- und 

Lösungs-Wiederausscheidungs-Reaktionen zurückgeführt. Dadurch kommt es zu einer 

raschen Ausbildung von Knochengewebe an der Implantat-Knochen-Grenzschicht. Mit 

der Modifizierung des Siliziumoxidgehaltes im Bioglas lassen sich die Netzwerkauflö-

sung, die Silikat-Repolymerisation und die HCA-Schichtbildung und damit die Bioaktivi-

tät beeinflussen.  

Nachteile von Biogläsern sind z.T. geringe mechanische Eigenschaften und geringe 

Bruchzähigkeit, wodurch ihr Einsatz bisher auf nicht Last tragende Implantate be-

schränkt ist. Anwendungsbeispiele bestehen in Form von Mittelohrimplantaten, als Be-

schichtung von Elektroden für Cochleaimplantate, in der Dentalchirurgie als Zahnstifte 

und Knochenfüllmaterial sowie in der MKG-Chirurgie als Knochenplatten (Wilson J. et 

al. 1993 und 1995).  

Kommerziell erhältliche Glaskeramiken und Biogläser sind z.B. Biogran® der Fa. Or-

thovita (beschrieben bei Osborn et al. 1984, Schepers et al. 1991 und Schepers et al. 

1993), Bioglass® , Novabone® und Perioglas®.  

1.4.5 Polymere 

Auf Grund der Vielfalt der heute in der Praxis eingesetzten oder in tierexperimentellen 

Untersuchungen verwendeten Polymere erfolgt hier nur eine Beschreibung der wich-

tigsten Vertreter dieser Werkstoffklasse, aufgezählt nach ihrer historischen Entwick-

lung, ihrer Degradierbarkeit und ihrer Zusammensetzung. Polymere werden in amor-

phe degradierbare und kristalline nicht degradierbare Polymere unterteilt.  

1966 begann die Ära der Polymere in der Osteosynthese (Kulkarni et al. 1966). Vo-

rausgegangen war die Entwicklung des Polykondensationsverfahrens durch Schneider 

1955. Die entstandenen Produkte wiesen jedoch zumeist unzureichende mechanische 

Eigenschaften auf (Vert et al. 1981).  

Neue Ansätze ergaben sich durch die ringöffnenden Polymerisationsverfahren (Beur-

teilungen entsprechender Werkstoffe durch Lowe 1954, Kleine 1959, Tsuruta 1964 und 

Dittrich 1971).  
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Im weiteren Verlauf wurde die Bedeutung des kristallinen oder amorphen Aufbaus die-

ser Materialien für ihre Degradationsfähigkeit erkannt (Kulkarni 1971, Bendix 1990, 

Pistner et al. 1991, Pistner 1999). Damit konnten bis dahin aufgetretene Probleme in 

der Polymerkonstruktion erfolgreich bewältigt werden.  

Gourlay et al. 1978 und Daurova et al. 1981 postulierten die Nichttoxizität von Polylac-

tiden und eine bessere Biokompatibilität als z.B. von Polymethylmethacrylat. Damit war 

der Weg frei für tierexperimentelle Untersuchungen und anschließende klinische An-

wendungen.  

Demgegenüber war bereits 1983 durch Hollinger ein osteogenes Potenzial von Poly-

lactiden und Polyglycolid objektiviert worden, nachdem bereits 1977 Nelson (allerdings 

unter Zusatz von TCP) diesen Befund erheben konnte.  

Die Arbeitsgruppe von Bergsma et al. dokumentierte 1993 und 1995 späte Fremdkör-

perreaktionen bei kristallinem nichtresorbierbarem Polylactid.  

Mit der Entwicklung amorpher Polymere wurde darauf reagiert (Erstbeschreibung 

durch Pistner 1991). Die durch Wasserabspaltung entstandenen Polymere können 

dabei durch Hydrolyse wieder aufgespalten werden. Der Degradationsmechanismus 

bei Polymeren ist demzufolge im physiologischen Milieu des lebenden Organismus 

diesem Prinzip geschuldet. Weitere Aspekte der Degradationsbeeinflussung bestehen 

in der Implantatgeometrie, der Oberflächenbeschichtung, der Materialzusammenset-

zung, der Kristallinität und der Hydrophilie. Weiterhin sind die Körper- bzw. Umge-

bungstemperatur, der pH-Wert sowie die Angriffsmöglichkeiten von Wasser als wichti-

ge Kriterien zu nennen.  

Wichtige Meilensteine in der Anwendung und Dokumentation von Polymeren sind u.a. 

Nakamura 1988 (Osteotomie und Stabilisierung mit Polylactidstiften unter Beimengung 

von 10 % HAC), Suuronen 1992 (Osteotomieversuch mit selbstverstärkten Polylac-

tidschrauben), Pistner et al. 1991 (Verwendung von Plattenblinddübelsystemen am 

Kaninchen), Manninen et al. 1992 (Vergleich der Osteotomieversorgung mit Metall und 

PLLA-Schrauben) sowie Antikainen et al. 1994 (Osteotomieversorgung mit Titanmini-

platten oder selbstverstärkten PLLA-Platten).  

Aus den letzten Jahren sind insbesondere die wichtigen Arbeiten von Merten et al. 

1996 (Vergleich von Glasionomerzement mit PLLA-Leiterplatten sowie deren Be-

schichtung mit Zement), von Eppley et al. 1995 und 1997 (Verwendung eines Copoly-

mers aus 82 % PLLA und 18 % Polyglycolid und dessen Resorption nach 12 Mona-

ten), von Pietrzak et al. 1997 (Vergleich der Osteosyntheseplatten aus PLLA und Ti-

tan), von Marukawa et al. 2001, Yokota et al. 2001, Seto et al. 2002, Nagao et al. 

2002, Ueki et al. 2003 (alle thematisieren resorbierbare Scaffolds aus Co-Polymeren 

bestehend aus PLLA und PGA sowie Gelatine, angereichert mit BMP-2) sowie seit ca. 

20 Jahren etliche klinische Anwendungsbeispiele zu nennen (Bos et al. 1987, Gerlach 

1988, Eitenmüller 1988, Illi 1990, Rozema 1991, Pistner 1991 und 1992, Bergsma 

1993, Prokop et al. 2004).  

Mehrere Autoren beschrieben einen Einsatz in nicht Last tragenden Bereichen (Rehm 

et al. 1994, Suuronen et al. 1994, Bergsma 1994, Juutilainen et al. 1995).  

Polymere weisen gegenüber der Knochenkortikalis einen bis zu dreifach geringeren 

Elastizitätsmodul auf. Sie sind je nach Implantatgeometrie und dem Anteil kristalliner 

oder amorpher Anteile unterschiedlich spröde (Sprödbruch zumeist weit unterhalb der 
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Zugfestigkeitsgrenzen bspw. von Keramiken) und weisen eine oft geringe Bruchdeh-

nung auf, weshalb sie unmittelbar vor der Implantation oftmals kurzfristig erwärmt wer-

den. Die kristallinen Polymere sind relativ spröde und zeigen einen geringen Elastizi-

tätsmodul, die amorphen Polymere sind weniger spröde und durch einen höheren E-

lastizitätsmodul gekennzeichnet. Weiterhin beträgt ihre Zugfestigkeit nur ca. 65 N/mm2 

im Vergleich zu 100 N/mm2 für die Knochenkortikalis. 

Auch für Polymere liegen Studien vor, die auf eine Tumorgenese bei Langzeitimplanta-

tion hinweisen (Oppenheimer 1955). So ist eine Resorbierbarkeit bei temporären bio-

degradablen Polymeren essenziell, wobei besonders die Aufnahme der Abbauproduk-

te in den biologischen Kreislauf und/oder eine unproblematische renale Ausscheidung 

zu realisieren sind.  

Insgesamt haben aber Polymer-Implantate in zahlreichen Studien ihre gute Biokompa-

tibilität bewiesen und ihre partielle oder bei einigen ihrer Vertreter sogar vollständige 

Degradation konnten belegt werden (Cutright et al. 1971, Salthouse et al. 1976, Cha-

bot et al. 1984, Tunc et al. 1985 und 1988, Gerlach 1986, Claes et al. 1986 und 1998, 

Nakamura et al. 1988, Eitenmüller 1988, Claes 1992, Pistner 1991, 1992 und 1999, 

Gutwald 1995, Kaptain et al. 2001, Marukawa et al. 2001, Yokota et al. 2001, Seto et 

al. 2002, Ma et al. 2002, Ueki et al. 2003). Sie sind bei einigen Indikationen nicht mehr 

wegzudenken (z.B. Vicryl® und Maxon® als synthetisches resorbierbares Nahtmaterial).  

Polymere werden heute in vielen medizinischen Bereichen eingesetzt, weil sie wichti-

gen Anforderungen wie Biokompatibilität, günstigen Herstellungskosten, ausreichend 

hohen mechanischen Eigenschaften, Sterilisierbarkeit und Langzeitstabilität genügen. 

Insbesondere die degradablen Polymere werden breit eingesetzt, z.B. für orthopädi-

sche Anwendungen wie Knochenplatten, Schrauben, Pins und Clips oder Medikamen-

tenfreisetzungssysteme sowie Trägersysteme (Scaffolds) für das Tissue Engineering.  

Durch die Variation der Polymerketten (Länge und Zusammensetzung) und damit wich-

tiger Materialeigenschaften (elastisch/hart, biodegradierbar/degradationsstabil, 

hydrophil/hydrophob) ergeben sich die zahlreichen Anwendungsgebiete.  

Bei der Verwendung von Polylactid (Kulkarni 1966, Holten 1971, Williams 1977, Tunc 

1985, Vainiopää et al. 1986, Pistner 1995, Gutwald 1995) kann zwar durch die Ver-

wendung eines Copolymers und die dadurch mögliche Vermischung von amorphen 

und kristallinen Anteilen (Miller 1977, Tormälä et al. 1987, Vert 1990, Pistner 1999) ein 

zeitlicher Einfluss auf das erwünschte Degradationsverhalten genommen werden (a-

morphe Polylactide sind degradierbar, kristalline nicht – Erstbeschreibung durch 

Pistner 1991), es kommt jedoch bei diesem Material laut Meinung einiger Autoren 

(nicht belegt) zur lokalen Absenkung des pH-Wertes bei der Degradation und damit zur 

möglichen Schädigung des umgebenden Gewebes (Daurova et al. 1981).  

Durch ein neues Spritzgussverfahren ist es gelungen, eine Steigerung der Bruchdeh-

nung und der Stabilität von Polylactidschrauben zu verwirklichen (Pistner 1991, Gut-

wald 1995).  

Ein methodischer Ansatz ergibt sich durch die Verstärkung von Polymermatrizes mit 

resorbierbarem mineralischem Tricalciumphosphat (Gogolewski 1990).  

Die Verwendung von degradierbaren Schrauben aus Polyglycolsäure (Polyglycolide) 

zur Osteosynthese hat den Nachteil der zu schnellen Auflösung des Materials ohne die 

im Verhältnis stehende Neubildung ausreichend stabilen Gewebes wie Kallus oder 



Einführung 

  

22 /  278 

Knochengewebe (Craig et al. 1975). Aus diesem Grund und anderer ungünstiger Ei-

genschaften, z.B. einer fehlenden mechanischen Stabilität, ist es als Knochenersatz-

material nicht geeignet (Schmitt 1967, Roed-Petersen 1974). Zur Zeit ist es aber als 

resorbierbares Fadenmaterial in Gebrauch (Dexon®, Vicryl®). Weiterhin gibt es resor-

bierbare Copolymer-Miniplatten aus Polylactid und Polyglycolsäure mit zeitlich verzö-

gerter Resorption und ausreichender mechanischer Stabilität (Lactosorb® der Fa. W. 

Lorenz, Florida).  

Das derzeit meistverwendete Polymer Polymethylmethacrylat ist durch eine weniger 

gut eingestufte Biokompatibilität als z.B. die Polylactide gekennzeichnet (Gourlay et al. 

1978, Daurova et al. 1981); offenbar liegen aber handfeste Gründe wie z.B. eine gute 

intraoperative Verarbeitungsfähigkeit und/oder relativ niedrige Kosten für dessen häu-

fige klinische Anwendung vor (Winking et al. 2004). Gleichwohl wird in neueren Stu-

dien versucht, dieses Material weiterzuentwickeln. Dabei ist der Abrieb von Implantat-

partikeln und die angestrebte Vermeidung der sogenannten Partikelkrankheit ein zent-

rales Forschungsanliegen (Abbas et al. 2003). 

Polymethylmethacrylat (PMMA) wird oftmals als „Knochenzement“ bezeichnet, ist aber 

von seiner Struktur her ein Polymer, das aus zahlreichen vernetzten Monomeren von 

Methylmethacrylat besteht. Als radiopakes Medium ist Zirkoniumdioxid beigegeben. 

Die Ausgangssubstanz ist mäßig toxisch, das Polymer wegen seiner stabilen chemi-

schen Struktur nicht. Bei der exothermen Aushärtung im Operationsgebiet kann eine 

Temperaturentwicklung bis 70°C (nach anderen Angaben bis 120° C; vgl. Kohn 1992) 

das umgebende Gewebe thermisch schädigen oder können nicht polymerisierte Mo-

nomere, die auch später noch in geringen Mengen freigesetzt werden, das Lagerge-

webe toxisch schädigen. Das ausgehärtete Material ist nicht resorbierbar, verhält sich 

inert in knöchernen Strukturen und wird biotoleriert in Weichgewebsstrukturen.  

Der in dieser Studie mitgeführte „Knochenzement“, das Polymer Palacos® der Fa. Bio-

met Merck, ist der derzeit mangels Alternativen und auf Grund seiner Kostenvorteile 

und guten Verarbeitungseigenschaften (hohe Viskosität, hohe Biegefestigkeit, lange 

Ermüdungsresistenz) meistverwendete Werkstoff für „zementierte“ Hüftgelenk- und 

Kniegelenkprothesen. Er weist die in Last tragenden Bereichen des knöchernen Ske-

letts unbedingt notwendige ausreichend feste Verankerung des Implantates im Lager-

gewebe auf, sodass eine frühzeitige Mobilisation der zumeist älteren und oft thrombo-

segefährdeten Patienten möglich wird.  

Als Anwendungsbeispiel von „Knochenzementen“, für die die größten Erfahrungen 

über die Knochenveränderungen vorliegen, sei die Endoprothesenimplantation für das 

Hüftgelenk genannt. Es gibt zementierte und unzementierte Endoprothesen. Die auf-

tretenden Veränderungen sind jedoch je nach biomechanischen Eigenschaften der 

Endoprothese verschieden. Besonders wichtig sind die Veränderungen an der Grenz-

zone (Interface) zwischen Knochenzement und Knochengewebe bei den zementierten 

Prothesen. In der Grenzzone entwickelt sich unmittelbar nach der Implantation eine 

schmale Nekrosezone mit Fibrinabscheidungen und Marködem.  

In der zweiten, reparativen Phase erfolgt eine Bindegewebsbildung sowie die Resorp-

tion von eingesprengten Knochenpartikeln, die dort beim Ausfräsen des Hohlkanals für 

die Endoprothese eingebracht werden.  

In der dritten stabilen Phase sind zwischen Knochenzement und Bindegewebszone 

zahlreiche Riesenzellen nachweisbar, die wahrscheinlich in dieser Grenzzone wandern 

können und Fremdmaterial (Monomere?) aufnehmen. Auf der zum Zement hin liegen-
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den Seite finden sich kaum Osteoblasten. Ein direkter Zement-Knochen-Kontakt be-

steht in ca. 5% der Grenzzone bei festsitzenden Endoprothesen. Etwa 3% der Zement-

fläche grenzt an nicht mineralisiertes Knochengewebe, das entweder Osteoid darstellt 

(Hemmung der Mineralisation) oder Ausdruck einer Demineralisation ist (niedriger pH-

Wert). Mögliche Komplikationen sind die mechanische Endoprothesenlockerung, der 

Abrieb und der Prothesenbruch.  

Bei der Endoprothesenlockerung kommt es zur Entwicklung einer massiven Bindege-

websschicht und zur Resorption von Knochengewebe. Gelegentlich werden auch me-

taplastische Knorpel- und Knochenbildungen beobachtet.  

Der Abrieb von Endoprothesenmaterial an den Gleitflächen beinhaltet die Entwicklung 

eines Granulationsgewebes mit Histiozyten und Fremdkörperriesenzellen, das in den 

Knochen eindringen kann und zu dessen Zerstörung führt (Kobayashi et al. 1997).  

Bei fehlerhafter biomechanischer Konstruktion oder Implantation der Endoprothese 

kann es zum Bruch des Endoprothesenmaterials kommen.  

Andere Kunststoffe wurden entwickelt, z.B. Polyethylen. Dieses hat jedoch kein osteo-

genes Potenzial aufzuweisen, ist aber ebenfalls nicht toxisch (Tunc et al. 1985).  

Das Material Polydioxanon (PDS) zeigt auch nach einer längeren Beobachtungszeit 

eine ausbleibende Degradation und damit keine Resorption und Remodellationsfähig-

keit (Doddi et al. 1977, Ray et al. 1981, Wüstner et al. 1986). Somit ist es als Kno-

chenersatzmaterial nicht ideal (Niederdellmann et al. 1983, Dumbach 1984). Es wird 

z.B. als nichtresorbierbares Nahtmaterial verwendet (Ethipin®). Die Verwendung von 

Schrauben aus PDS wurde wieder aufgegeben.  

Polyhydroxybuttersäure, als Knochenersatzmaterial 1965 von Baptist et al. beschrie-

ben, ist durch eine unzureichende mechanische Stabilität gekennzeichnet. Weiterhin 

konnte in Langzeituntersuchungen über 24 Monate keine Degradation nachgewiesen 

werden (Gerlach et al. 1987, Herold et al. 1988, Gerlach 1988, Kunze 1995).  

Ein Knochenkleber auf der Basis von Oligo-alpha-hydroxycarbonsäurenacrylat-

Polymeren war 1995 von Merwald im Rahmen seiner Inauguraldissertation vorgestellt 

worden.  

Polycaprolactone werden zu langsam degradiert und resorbiert (Pitt et al. 1981). Ihr 

Einsatz als Knochenersatzmaterial hat sich nicht bewährt.  

Polyanhydride fungieren heute u. a. als Medikamententräger (Leong et al. 1985 und 

1986). Als Knochenersatzmaterial sind sie nicht geeignet.  

Polyorthoester (von Sendelbeck et al. 1985 und Ekholm et al. 1996 beschrieben), Po-

lyethylencarbonate (Kawaguchi et al. berichteten 1983) sowie Polyphosphate (von Ri-

chards et al. 1991 vorgestellt) sind weitere Polymere, die zur Anwendung in tierexpe-

rimentellen Studien kamen. Als Knochenersatzmaterialien konnten sie nicht überzeu-

gen.  

Zu den oben genannten Anwendungsmöglichkeiten kommen noch die Verwendung 

von Polymeren als Membranen, entweder resorbierbare (Levy et al. 1994, Schliephake 

et al. 1994, Buser et al. 1995, Christgau et al. 1995 und 1997, In de Braekt et al. 1995, 

Mürzeler et al. 1995, Hutmacher et al. 1995, Buchmann et al. 1996,  Christgau 1996, 
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Matsumoto et al. 2001) oder nichtresorbierbare Membranen (Wiltfang et al. 1994 a und 

b, Kreusch et al. 1998, Marxer 1998, Hutmacher et al. 1999). Dabei sind Membranen 

aus Polylactid (PLA) oder Polytetrafluorethylen (PTFE) am verbreitetsten.  

Erhältlich sind z.B. resorbierbare Membranen der Fa. Biomet Merck (Topkin®, beste-

hend aus D,L-Lactid und e-Caprolacton), Biofix® (resorbierbare Membran aus Polygly-

colsäure) oder Membranen der Fa. Boehringer Ingelheim (bestehend aus einem Copo-

lymer und Granula von Alpha-TCP).  

Eine synthetische resorbierbare polymere Membran ist z.B. die Vicryl®- Membran der 

Fa. Ethicon mit einem Copolymer aus Polyglycolid und Polylactid.  

Bei den nichtresorbierbaren Membranen besteht der Nachteil ihrer notwendigen Ent-

fernung in einem Zweiteingriff (Wiltfang et al. 1994 b, Wiltfang et al. 1997, Wiltfang et 

al. 1998 b). Die nicht resorbierbare Membran GoreTex®, eine poröse Polytetrafluor-

ethylenfaser (PTFE), ist u.a. auch als Material für Outdoorbekleidung bekannt.  

1.4.6 Metalle  

Nachdem bereits 1775 durch Icart eine Drahtnaht als Mittel zur operativen Versorgung 

von Frakturen dokumentiert worden war, wurden in den nächsten Jahrzehnten weitere 

Beispiele der Verwendung von metallischen Werkstoffen bekannt (1878 Versuche 

durch Huse mit Magnesium-Ligaturen, 1886 dokumentierte erste Verplattung durch 

Hansmann, 1901 Vergleich der Vor- und Nachteile von Elfenbeinstiften und Drahtnäh-

ten durch Rothschild, 1933 und 1937 erneute Versuche mit Magnesium durch 

Verbrugge sowie 1938 durch McBride), die jedoch insbesondere wegen Korrosionser-

scheinungen nicht von großem bzw. bleibendem Erfolg begleitet waren. Durch die 

Verwendung korrosionsfreier Stähle konnte dieser Umstand später behoben werden.  

Die heutige Anwendung von Metall-Implantaten insbesondere im kraniofazialen, unfall-

chirurgischen und orthopädischen Bereich weist die Vorteile einer hohen mechani-

schen Stabilität und damit Belastbarkeit im Sinne einer Kraftüberleitung auf, u.a. bei 

der Verwendung von Titan bei Total-Endoprothesen des Hüftgelenkes oder bei der 

Verwendung von Metallschrauben und -platten bei Osteosynthesen (Allgöwer 1975, 

Thull 1975, Meachim et al. 1981, Zou et al. 2003).  

Der elastische Widerstand, der sich wie der originäre Knochen gegenüber Verbie-

gungskräften verhält, ist mehr als ausreichend: Der Elastizitätsmodul für Titan beträgt 

110000 N/mm2 gegenüber 17000 N/mm2 für Knochenkortikalis und 1000 N/mm2 für 

Knochenspongiosa. Auch die Zugfestigkeit von Titan ist 7-fach höher als die ca. 100 

N/mm2 von Knochenkortikalis.  

Durch die Duktilität (Verform- und Dehnbarkeit) metallischer Werkstoffe ergibt sich ihre 

gute Bearbeitbarkeit.  

Durch die Aufrauung der Implantatoberfläche und eine Beschichtung der Metalloberflä-

che mit knochenmineralähnlichen Substanzen wie Hydroxylapatiten und Tricalci-

umphosphaten ist es gelungen, die Gewebeverträglichkeit und insbesondere das Ein-

wachsen und damit die Verankerung des Implantates im Lagergewebe zu verbessern 

(Buser et al. 1991, Wong et al. 1995, Hämmerle et al. 1998, Frosch et al. 2002, Zou et 

al. 2003, Liefeith et al. 2003, Stewart et al. 2004).  
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Durch die Besiedlung mit Wachstumsfaktoren wie z.B. TGF-ß1 oder BMP-4 auf Kolla-

genummantelungen wird zudem eine noch bessere Bioaktivierung und Osteointegrati-

on der Implantatoberfläche versucht (Hempel et al. 2003).  

Trotz dieser Vorteile und der breiten Anwendung von Metall-Implantaten sind jedoch 

auch einige Nachteile zu nennen (Black 1988):  

- Metallische Werkstoffe sind zunächst aus biologisch-medizinischer Sicht zu steif.  

- Weiterhin können Metall-Implantate trotz der oben beschriebenen Material-

verbesserungen und Oberflächenbeschichtung  im chemisch hochaggressiven 

Körpermilieu mit Kontakt zu Blut und den verschiedenen Komponenten des Ab-

wehrsystems korrodieren (Colangelo 1969, Cohen 1972, Weinstein et al. 1973, 

Steinemann 1975, Thull 1975, Sutow et al. 1981). Zunächst wurde diskutiert, ob 

den erhöhten Metall-Ionen-Konzentrationen in der Umgebung des Implantates ei-

ne Toxizität zukommt (Meachim et al.1973 und 1981). Der heutige Kenntnisstand 

besagt, dass die Oxidierung der Metalloberfläche zur Verbesserung der Biokompa-

tibilität des Implantates beiträgt (Schmidt C. et al. 2003).  

- Weiterhin besteht bei Nickel- und Kobalt-haltigen Implantaten die Möglichkeit einer 

Unverträglichkeitsreaktion durch eine vorangegangene Sensibilisierung durch frei 

werdende Ionen bei Modeschmuck oder Hartgeld (Meachim et al. 1973, Jones et 

al. 1975, Webley et al. 1978, Merritt et al. 1985, Black 1988).  

- In der Literatur wird bei tierexperimentellen Untersuchungen von einer möglichen, 

wenn auch seltenen Tumorentstehung, insbesondere von Sarkomen, und da vor 

allem bei Langzeitimplantaten auf Nickel-, Chrom- oder Kobalt-Basis, berichtet 

(Nothdurft 1955, 1956 a und b, Memoli et al. 1986, Jennings 1988, Black 1988, 

Bos et al. 1993). Die Übertragbarkeit dieser Studienergebnisse auf den Menschen 

ist nicht ohne weiteres möglich und muss in klinischen Studien bestätigt werden.  

Bekanntermaßen führen Metall-Implantate zu Artefakten bei Röntgen- und CT- Unter-

suchungen. MRT-Untersuchungen sind bei magnetischen Materialien im Patienten 

nicht möglich. Ionisierende Strahlen im Rahmen einer Tumorbestrahlung können durch 

Metall-Implantate abgelenkt oder gestreut werden.  

Die eingesetzten Metall-Implantate fangen die gesamte Last im Defektbereich ab und 

üben auf die benachbarte Knochenkortikalis einen ständigen mechanischen Druck aus, 

sodass die Umgebung des Metall-Implantates einerseits unphysiologisch mechanisch 

entlastet, andererseits dauerhaft druckgeschädigt wird. Das Ergebnis ist in beiden Fäl-

len ein Verlust an Knochensubstanz und an Stabilität an einer Stelle, an der sie wegen 

des benachbart liegenden Defektes jedoch unbedingt gebraucht wird (Steinhäuser 

1968, Perren et al. 1969, Akeson et al. 1975, Bradley et al. 1979). Gautier et al. lehnen 

in einer 1988 veröffentlichten Arbeit diese Ansichten der Druckschädigung und der 

mechanischen Entlastung jedoch ab.  

Ein weiteres Problem von Metall-Implantaten liegt in der Materialermüdung infolge zyk-

lischer Belastungen (vielfacher Wechsel von Dehnung und Stauchung). Dabei weisen 

Metalle eine beunruhigende Dynamik in ihrem kristallinen Gefüge auf: „Das Material 

lebt.“ (Prof. Dr.-Ing. H. J. Christ, Inhaber des Lehrstuhls für Materialkunde und Werk-

stoffprüfung, FH Siegen, im Rahmen seiner Forschungen bei einem DFG-Programm). 

Jeder Schwachpunkt im Gefüge spielt dabei eine Rolle. Das Kristallgefüge eines Me-

talles stellt ein spannungsreiches Gebilde dar. An der schlimmsten Fehlstelle kommt 
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es zum Riss. Belastungsgrenzen werden bisher zumeist durch Zug mit zunehmender 

Kraft an einem zu untersuchenden Bauteil geprüft; beim Reißen ist das Limit erreicht. 

Jedoch wirken auch viele kleine Laständerungen wie eine einzige große – das Teil 

bricht. Als Beispiel sei hier eine Büroklammer genannt, die , wenn sie oft genug hin 

und her gebogen wird, bricht. Die Erklärung liegt hierbei in einer unwiderruflichen Ver-

formung im plastischen Bereich. Bei einer Verformung im elastischen Bereich findet 

demgegenüber nur eine reversible Verschiebung der Mikrostrukturen statt.  

Um dem vorzubeugen, wird in einigen Industriezweigen so massiv gebaut, dass nichts 

passiert. Nur kann man im Flugzeugbau allein schon aus Gewichtsgründen nicht so 

verfahren. Hier waren und sind  Entwicklungen von reißfesten, „gutmütigen“ Konstruk-

tionen notwendig sowie eine sorgfältige Risskontrolle und ein Materialersatz nach ent-

sprechender Zeit. Duktile Materialien (bruchresistente, korrosionsfeste Duplexstähle 

aus zwei Eisensorten) sollen die Vorteile beider Komponenten in sich vereinen. Die 

derzeitigen Metall-Implantate sind auch in dieser Hinsicht noch nicht ausgereift (Hahn 

et al. 1988, Hahn et al. 1992).  

Nach Abschluss der Frakturheilung werden deshalb in der Medizin Metall-Platten oder 

-Schrauben aus den verschiedenen o.g. Gründen meist wieder entfernt. Es ist dadurch 

ein Zweiteingriff mit den bekannten Begleitumständen Schmerzen, Infektionsgefahr, 

Krankenhausaufenthalt, volkswirtschaftliche Kosten usw. notwendig.  

Die Entwicklung und klinische Anwendung biokompatibler, biodegradierbarer und aus-

reichend stabiler Ersatzwerkstoffe könnte die derzeit verwendeten Metall-Implantate 

ersetzen und deren Nachteile vermeiden. 

Ein Anwendungsbeispiel für Metalle:  

Die unzementierten Prothesen gestatten den direkten Kontakt zwischen dem heute 

zumeist aufgerauten Prothesenschaft und dem Knochen, Knochenmark und Weichge-

webe des Patienten. Idealerweise kommt es zur festen Verankerung der Prothese 

durch die Ausbildung einer Bindegewebszone und/oder das Heranwachsen neuen 

Knochens in die porösen Oberflächenstrukturen der Prothese.  

Neue Forschungsansätze bestehen in der Beschichtung der metallischen Prothesen mit Calciumphospha-

ten oder Bone Morphogenetic Proteins (BMP´s). Durch diese biologische Funktionalisierung bzw. Bioakti-

vierung der Metalloberfläche wird über die Anbindung von Proteinen eine Osteoinduktion erreicht (Jona-

sova et al. 2002, Hartwig et al. 2003, Barrere et al. 2003, Fujibayashi et al. 2004, Yang et al. 2004). 

 

1.4.7 Organische Materialien  

Allogene oder xenogene organische Materialien wie beispielsweise menschlicher Kno-

chen aus Knochenbanken oder hochgereinigtes Rinderkollagen (Yukna et al. 1996, 

Matsumoto et al. 2001, Choi et al. 2002) oder Fibrinkleber (Merten et al. 1991, 

Santhosh et al. 2001, Bagot D´Arc et al. 2003) haben einige große Vorteile bezüglich 

der Biokompatibilität, der Implantatoberfläche oder der interkonnektierenden Porosität, 

die sich aus ihrer molekularen Struktur ergeben. Diese ermöglichen das Zusammen-

wachsen von Implantat und Lagergewebe oder das Einwachsen von körpereigenen 

Zellen in das Implantat.  
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Allerdings besteht trotz umfangreicher und aufwändiger Reinigungstechniken ein wenn 

auch sehr geringes infektiöses Restrisiko.  

Die Möglichkeit einer Sensibilisierung auf das in den implantierten Materialien enthal-

tene Kollagen oder andere Proteinstrukturen erfordert spezielle Desensibilisierungsver-

fahren. Einige Studien zeigen bei Denaturierung von entkalkter Knochenmatrix eine 

signifikant verringerte Osteoinduktion im Rahmen der GTR (guided tissue regeneration, 

geführte Geweberegeneration) zur Folge hat (Mardas et al. 2003).  

Bei dem bereits in der klinischen Anwendung befindlichen osteoinduktiven bovinen 

Proteinkomplex Colloss® der Fa. Ossacur wird gelegentlich noch von Entzündungen 

bald nach Implantation berichtet, die offenbar auch Fremdkörperreaktionen trotz der 

Reinigungsverfahren (De- und Renaturierungsvorgänge laut Firmenauskunft) geschul-

det sind.  

In letzter Zeit ist es außerdem im Zuge der BSE-Problematik und der Diskussion um 

die Infektiosität von humanen Prionenkrankheiten wie der Jakob-von-Creutzfeldt- 

Krankheit zu neuen Anforderungen an diese organischen Werkstoffe und zu einem 

Rückgang in der Akzeptanz dieser Materialien in der Bevölkerung gekommen. Die An-

wendungshäufigkeit einiger Materialien aus dieser Werkstoffklasse stagniert derzeit 

und wird erst nach einer Verbesserung der Kontrollverfahren und gegebenenfalls nöti-

gen Keimabtötung oder verbesserter Spenderauslese eine gesteigerte Anwendungsbe-

rechtigung erfahren. Wegen der BSE-Problematik hat z.B. die Fa. Ossacur in letzter 

Zeit die Beforschung equiner Proteine intensiviert.  

Weiterhin sind bei der ausschließlichen Verwendung von Kollagenfasern oder Fibrin-

klebern wichtige Fragen der mechanischen Stabilität und des damit verbundenen Ein-

satzes in Last tragenden Bereichen des knöchernen Skeletts noch nicht ausreichend 

beantwortet. So weist z.B. Colloss® eine watteartige Konsistenz auf. Eine aktuelle Ar-

beit von Wang H. et al. 2004 beschäftigt sich mit der Stabilisierung kollagener osteoin-

duktiver Strukturen (osteogener Proteine) durch Carboxymethylcellulose (CMC). CMC 

weist dabei eine vielversprechende Stabilisierung des kollagenen Scaffolds, eine gute 

Plastizität sowie eine exzellente Platzhalterfunktion auf und stört die Osteoinduktion 

einschließlich Degradation und Resorption nicht. Weitere Studien setzen Polylactid, 

Hydroxylapatit und Kollagen als sowohl stabilen, aber dennoch zumindest teilweise 

degradierbaren Scaffold ein und versuchen durch die Beimengung von BMP´s, die 

Osteoinduktivität zu verbessern (Hu et al. 2003, Xu et al. 2004 a, b und c).  

Durch die Entwicklung von Kompositmaterialien wird hier versucht, die Vorteile der 

einzelnen Materialbestandteile zu nutzen. Die oben geschilderten Vorteile von organi-

schen Materialien werden dabei idealerweise mit der größeren mechanischen Stabilität 

von mineralischen Werkstoffen zusammengeführt. Die Fa. Geistlich Biomaterials stellte 

dazu einen Werkstoff aus Spongiosagranulat vermischt mit hochgereinigtem porcinem 

Kollagen vor (Bio-Oss® Collagen).  

Ein weiterer Ansatzpunkt für die Optimierung der derzeitigen in Gebrauch befindlichen 

Knochenersatzmaterialien ist die Beimengung von thrombozytenreichem Plasma 

(PRP, platelet rich plasma) zu mechanisch stabilen osteokonduktiven Scaffolds. Dies 

geschieht aus der Überlegung heraus, dass Thrombozyten Wachstumsfaktoren einer-

seits für die Angiogenese, andererseits für die Osteoinduktion enthalten bzw. externe 

Mediatoren stimulieren. Eine Knochenneubildung ist ohne die Bereitstellung von Be-

standteilen der extrazellulären Matrix, von Wachstumsfaktoren, Osteoprogenitorzellen, 

Osteoblasten, mesenchymalen Stammzellen und Calciumphosphatsalzen, nicht denk-
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bar. Bisherige Studien sind vielversprechend (Matsumoto et al. 2001, Choi et al. 2002, 

Demers et al. 2002, Kovacs et al. 2003, Bagot D`Arc et al. 2003, Luboshitz et al. 2004, 

Wiltfang et al. 2004). Einige Studien zeigen eine schnellere Knochenneubildung mit 

PRP (Wiltfang et al. 2003, Kovacs et al. 2003), andere konnten diese Ergebnisse nicht 

bestätigen (Foitzik et al. 2003).  

Weiterhin sind hier resorbierbare biologische Membranen zu nennen (wie z.B. Bio-

Gide® und Bio-Gide Perio® der Fa. Geistlich, eine reine Kollagenmembran aus Typ I- 

und Typ III-Kollagen); oder Bio-Mend®  der Fa. Calcitek (eine reißfeste Membran aus 

Typ I-Kollagen der bovinen Achillessehne).  

Es muss gewährleistet sein, dass die Auflösung der Membran den regenerativen Pro-

zess nicht stört und dass ohne Schädigung des Lagergewebes eine vollständige 

Verstoffwechselung eintritt.  

Die Verwendung von autoklaviertem allogenem Knochen oder von gereinigter Dura 

mater weist trotz verbesserter Methoden immer noch ein Restrisiko bezüglich Infektio-

sität auf (beschrieben von Obwegeser 1994).  

Die Kollagene sind die wichtigsten Strukturproteine im menschlichen und tierischen 

Organismus. Sie weisen eine fibrilläre Textur auf und sind oftmals zur Erfüllung ihrer 

bevorzugt stützenden Funktionen korbgeflechtartig verwoben. Ihr typischer fibrillärer 

Aufbau ermöglicht die Sicherung der Formstabilität im Bereich der extrazellulären Mat-

rix. Aufgrund ihrer chemischen Struktur und ihres Aufbaues sind sie von relativ derber 

Beschaffenheit und formstabil, dennoch aber ausreichend verformbar. Weiterhin sind 

sie mit vielen anderen Zellbestandteilen vernetzt und können durch Anheftung bzw. 

Einbau von weiteren Proteinen noch viele weitere Funktionen wahrnehmen. 

Als Proteine und organische Bestandteile sind sie immunogen und allergogen, da sie 

Oberflächenantigene aufweisen. Aus diesem Grunde ist zum Ausschluss von Krank-

heitsübertragungen, z.B. BSE, HIV oder Hepatitis, eine Reinigung, Sterilisierung oder 

sogar Avitalisierung bzw. Denaturierung dieser Fasern notwendig. Gereinigte bzw. syn-

thetische Kollagene sind relativ kostenintensiv, aber dennoch in ausreichender Menge 

verfügbar.  

Natürlicherweise im Organismus vorkommende osteoinduktive Substanzen wie z.B. die 

Bone Morphogenetic Proteines (BMP´s) können durch aufwändige Herstellungsverfah-

ren gewonnen oder synthetisch hergestellt werden und lassen sich durch Kopie natürli-

cher Sachverhalte an die Kollagenfasern anheften. Das in dieser Studie verwendete 

Colloss® kann dadurch die angestrebten und zu belegenden osteoinduktiven Eigen-

schaften aufweisen, wenn es gelingt, die Kollagenfasern mit osteoinduktiven Substan-

zen wie z.B. BMP´s zu beimpfen.  

Die osteoinduktive Potenz kann vom Kollagen selbst herrühren, da natürlicher Kno-

chen aus bestimmten Kollagentypen, vor allem Typ I, besteht. Diese Kollagene enthal-

ten osteoinduktive Stimuli zur Einlagerung von Kalksalzen. Durch Reinigungsverfahren 

kann diese Eigenschaft mitunter verloren gehen.  

Kollagen verhält sich bioaktiv und nachweislich osteoinduktiv in Knochen- und Weich-

gewebe. Seit den Arbeiten von Urist et al. 1965 ist bekannt, dass demineralisierte Kno-

chenmatrix (inklusive den enthaltenen Kollagenen) eine Osteoinduktion auslösen kann 

und eine mögliche Grundlage von Knochenersatzmaterialien darstellt (z.B. Grafton® 

der Fa. Osteotech, New Jersey).  
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Als weitere Vergleichssubstanz bzw. zur Füllung der gesetzten Leerdefekte und damit 

als Platzhalter war Gelatine gewählt worden. Durch die in den einzelnen postoperati-

ven Zeiträumen sichtbaren histomorphologischen Veränderungen auf Grund der Re-

sorptionseigenschaften von Gelatine konnten Vorgänge, wie sie bei der Knochenhei-

lung stattfinden, imitiert bzw. nachvollzogen und beobachtet werden.  

Die chemische Struktur von Gelatine entspricht vernetzten polymeren Proteinen, wie 

sie auch in demineralisierter Knochenmatrix vorkommen, und erklärt ihre Resorbier-

barkeit (Troum et al. 2001, Matsumoto et al. 2001, Yokota et al. 2001, Ma et al. 2002, 

Rickert et al. 2003, Kasahara et al. 2003, Ueki et al. 2003). Da die mechanische Stabili-

tät nicht gewährleistet ist, wird Gelatine nur in Kombination mit anderen, mechanisch 

ausreichend stabilen Materialien angewandt.  

Als eine weitere organische Substanz zur Anwendung als Matrix oder Bestandteil von 

Knochenersatzmaterialien erwies sich Hyaluronsäure. Bekannt ist dieses Material bis-

her aus der Verwendung als Aufbaumaterial zur Gewebestraffung in der ästhetischen 

Chirurgie. Hier stehen noch Studien zur Beurteilung als ausreichend mechanisch stabi-

les Knochenersatzmaterial aus, evtl. ist es deshalb auch nur als eine Komponente von 

Kompositen zu verwenden (Hunt et al. 2001).  

1.4.8 Kompositmaterialien 

Wie bereits bei den o. g. Werkstoffgruppen erwähnt, wird durch die Verwendung von 

mehreren Werkstoffkomponenten versucht, die Vorteile der einzelnen Materialien sy-

nergistisch zu nutzen und die Nachteile zu überwinden.  

Es lassen sich die unter 1.4.1. bis 1.4.6. aufgeführten Werkstoffklassen in nahezu un-

endlichen Kombinationen miteinander zusammenbringen. In der aktuellen Literatur gibt 

es hierzu etliche Berichte.  

- So ist eine Arbeitsgruppe um Wintermantel in Garching bei München bemüht, ei-

nen Calciumphosphat mit einem Polymer zu verbinden. Bisher verliert der Calci-

umphosphat bei der Hinzufügung des Polymers jedoch deutlich an mechanischer 

Stabilität. Eine Studie von Mickiewicz et al. 2002 vom MIT hatte zwar einen Erfolg 

mit deutlicher mechanischer Stabilität und guten Resorptionseigenschaften des 

Komposits gemeldet, zum Einsatz in Last tragenden Bereichen war diese Entwick-

lung jedoch nicht gekommen.  

- Die Arbeitsgruppe um Daculsi in Nantes, Frankreich, hat einen Komposit aus 

Hydroxylapatit und Tricalciumphosphat entwickelt, der die Vorteile beider Kompo-

nenten zur Geltung bringt (Daculsi et al. 2003). Diese biphasischen Calciumphos-

phate (BCP) mit ihrer Mixtur aus Hydroxylapatit und Beta-TCP weisen laut Litera-

turangaben weder eine zu schnelle noch eine zu langsame Degradation auf (vgl. 

auch Triosite® der Fa. Zimmer, Indiana, USA oder BCP® der Fa. Sofamor Danek, 

Frankreich).  

- Die Benetzung bzw. Durchtränkung von osteokonduktiven Trägern mit osteoinduk-

tiven Substanzen und osteogenen Zellen führt zur Entstehung von Kompositmate-

rialien mit osteokonduktiven, osteogenen und osteoinduktiven Eigenschaften.  

Die Kompositmaterialien mit osteoinduktiven, osteogenen und osteokonduktiven Antei-

len sind perspektivisch am vielversprechendsten, weil alle beteiligten bzw. erforderli-
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chen Komponenten beachtet werden (z.B. Vaccaro 2002, Szpalski et al. 2002, Sam-

marco et al. 2002, Li et al. 2003, Zhang et al. 2003, Lutolf et al. 2003, Kokubo et al. 

2003).  

So gibt es noch viele weitere Beispiele für Kompositmaterialien und zahlreiche ent-

sprechende Studien, die z.T. bereits bei den o.g. Stoffklassen von Implantatmaterialien 

genannt wurden.  

1.4.9 Weitere alternative Werkstoffe und Verfahren 

Ein anderes alternatives Verfahren ist die Entnahme von einzelnen Knochen-, Knorpel- 

oder Hautzellen und deren Vermehrung (Gewebezüchtung). Aber auch hier steht man 

erst am Anfang einer langen Entwicklung. Ein Beispiel für ein kommerziell verfügbares 

Zellkultursystem ist das BD BioCoatTM OsteologicTM Bone Cell Culture System der Fa. 

BD Biosciences.  

Bei Erreichen eines funktionstüchtigen Gewebeverbandes erfolgt die Wiedereinsetzung 

im Defektbereich. Autologes Material weist keine Gefahr der Infektiosität oder Sensibi-

lisierung durch Fremdeiweiße auf. Nachteilig ist die sehr lange Zeitspanne (bis zu zwei 

Jahren) zwischen Gewebeentnahme und Reimplantation ausreichend vermehrten Ge-

webes mit funktioneller Aktivität (Gutwald et al. 1994, Meyle et al. 1994, Arnett et al. 

1998, Hofmann A. et al. 2003, Nüsslein-Volhard 2004). 



Material und Methode 

  

31 /  278 

2 Material und Methode 

Knochen besteht aus lebenden Zellen, Calciumsalzen und kollagenen Fasern. In 

Nachahmung dieser Zusammensetzung zielt die Entwicklung moderner Knochener-

satzmaterialien auf Zytokine, die das Verhalten der Zellen beeinflussen, auf geeignete 

Calcium-Salz-Derivate sowie geeignete synthetische oder natürliche möglichst resor-

bierbare Fasern.  

In einem Grundlagenversuch sollten als Ziel dieser Studie das biologische Verhalten 

des Lagergewebes sowie werkstoffkundlich wesentliche Veränderungen nach Implan-

tation und postoperativ in unterschiedlichen Zeiträumen ausgeführter Explantation von 

verschiedenen Knochenersatzmaterialien untersucht werden.  

Die Regierung von Unterfranken hat dem Antrag auf Genehmigung eines Tierver-

suchsvorhabens nach § 8 Absatz 1 des Tierschutzgesetzes mit Schreiben vom 

23.04.1998 zugestimmt.  

2.1 Tierexperimentelle Untersuchungen/ Tiermodell 

Ein systematischer prospektiver Grundlagenversuch war bei 192 Wistar-Ratten mit 

einem intraoperativ anmischbaren Calcium-Phosphat-Zement durchgeführt worden.  

Die Versuchstiere kamen aus der zertifizierten Tierfarm Charles River (Kissleg). Sie 

hatten freien Zugang zum Standardhaltungsfutter Altromin Nr. 321 und Wasser. Die 

Tiere wurden ab Versuchsbeginn in standardisierten Kleingruppenkäfigen (Macrolon-

Käfige Typ III) unter klimatisierten Standardbedingungen (GLP; good laboratory practi-

ce) gehalten und täglich mehrmals durch einen Tierpfleger betreut. Weiterhin war ein 

Fachtierarzt bei Bedarf ständig erreichbar, von dem die Tiere in regelmäßigen Zeitab-

ständen untersucht und veterinärmedizinisch versorgt wurden.  

Vor der geplanten Operation wurden die Tiere zufällig ausgewählt, mit Äther betäubt, 

gewogen und mit einer Versuchsnummer am Ohr versehen.  

Am Operationstag wurden die Ratten zunächst mit Äther narkotisiert. Nach Desinfekti-

on erfolgte am linksseitigen Oberschenkel die Implantation des jeweiligen Implantatma-

terials in den Femur, am rechtsseitigen Oberschenkel in die Muskulatur. Nach Ab-

schluss der Operation erfolgten die Verschlussnaht und eine abschließende Desinfek-

tion des Operationsgebietes.  

Perioperativ wurden vier Versuchstiere durch einen narkosebedingten Atemstillstand 

verloren.  
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2.2 Verglichene Materialien/ Studiendesign 

Insgesamt wurden 192 Tiere in die Studie einbezogen. Jeder der 6 Versuchsarme be-

stand aus 32 Tieren. Es wurden folgende Versuchsarme gebildet:  

Gruppe 1 erhielt einen Hydroxylapatit-bildenden Calcium-Phosphat-Zement in den 

distalen linken Femur und in das Muskelgewebe des rechten Oberschenkels,  

Gruppe 2 den Calcium-Phosphat-Zement plus osteoinduktives Kollagen im Volumen-

verhältnis 1:1,  

Gruppe 3 den Calcium-Phosphat-Zement vermischt mit Alpha-Tricalciumphosphat zur 

Resorptionsbeschleunigung im Verhältnis 1:1 implantiert.  

Als Kontrollen dienten Gruppe 4 (Polymethylmethacrylat-Körper als nichtresorbierbares 

Standardimplantationsmaterial),  

Gruppe 5 (Gelatinekapseln nach Setzung eines Leerdefektes) und  

Gruppe 6 (nicht operiert). 

Da ein Knochenersatzmaterial bzw. Implantat intraoperativ auch mit Weich- und Mus-

kelgewebe in Kontakt kommt bzw. auch dort seine Biokompatibilität belegen soll, wur-

den die „Test“-Materialien nicht nur in Knochen, sondern auch in die  Muskulatur bzw. 

subkutan implantiert. Im Versuchsarm der Femurimplantation wurde somit die Osteo-

kompatibilität der einzelnen Implantatmaterialien untersucht, im Versuchsarm der hete-

rotopen subkutanen Implantation die Biokompatibilität im Weichgewebe.  

2.3 Versuchsverlauf/ Zeitplan 

Die Implantate heilten alle völlig komplikationslos ein. Die Versuchstiere vertrugen die 

Implantate gut. Das Körpergewicht der Tiere war unauffällig, ihr tierspezifisches Ver-

halten ohne Auffälligkeiten.  

Nach einem vorher im Versuchsprotokoll festgelegten postoperativen Zeitraum von 1 

und 4 Wochen sowie 3, 6, 9, 12, 18 bis zu 24 Monaten wurden jeweils 4 Versuchstiere 

getötet, implantattragende Femora sowie Muskeln entnommen, formalinfixiert und un-

entkalkt in der nach Donath beschriebenen Trenndünnschlifftechnik aufgearbeitet (Er-

läuterungen dazu in 2.4.) und im Anschluss histologisch untersucht.  

Zusätzlich wurden die inneren Organe entnommen, in der standardisierten modifizier-

ten Paraffinschnitttechnik nach Darr et al. bearbeitet, konventionell gefärbt (Erläuterun-

gen dazu in 2.5.) und auf systemische Auswirkungen der Implantatmaterialien hin be-

gutachtet.  

Als weiterer Schritt wurden aufgetretene Tumoren in die histologische Beurteilung ein-

bezogen.  

Aufgrund des fortgeschrittenen Alters der Versuchstiere waren gehäuft spontane To-

desfälle oder Tumorerkrankungen (insgesamt 11 Tumore bei 192 Versuchstieren) auf-
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getreten. Aus ethischen und tierschutzrechtlichen Gründen wurden daraufhin im Sep-

tember 2001 alle noch lebenden Versuchstiere abgetötet. Damit wurden Überlebens-

zeiten der Tiere von 20 bis 24 Monaten entsprechend knapp zwei Jahren erzielt.  

Herr Dr. med. Michael Merwald, Klinik für MKG-Chirurgie der Universität Würzburg, der 

die Versuchstiere betreut hat, berichtet in seinem Teil der Studie ausführlich über die 

Einzelheiten von Versuchsverlauf und Zeitplan.  

2.4 Trenndünnschlifftechnik nach Donath  

Präparationsverfahren  

Im Gegensatz zu allen anderen Organsystemen erfordert die histologische Aufarbei-

tung von Knochen- und Zahngewebe besondere technische Voraussetzungen, da die 

Härte des Materials die übliche Schnitttechnik nach Paraffineinbettung nicht zulässt.  

Entkalkung  

Bei der Entkalkung des Knochengewebes wird das Hydroxylapatit durch Säureeinwir-

kung oder Chelatbildner herausgelöst und so die Schneidfähigkeit des Gewebestückes 

erreicht. Dies beinhaltet 3 Nachteile:  

Erstens führt eine rasche Entkalkung mit Säure zur Zerstörung der Knochenzellstruktur 

und damit zu einem schlechten zellulären Erhaltungszustand. Dies kann die Diagnostik 

wesentlich beeinträchtigen.  

Zweitens kann an entkalkten histologischen Schnitten das nicht mineralisierte Osteoid 

nicht mehr von den früher mineralisierten Anteilen unterschieden werden. Die Diagno-

se einer Osteomalazie (Mineralisationsstörung des Knochens mit Erweichung) kann 

daher an entkalktem Material nicht gestellt werden.  

Drittens ist an säureentkalktem Knochengewebe in der Regel eine immunhistochemi-

sche Charakterisierung von Knochentumoren nicht mehr möglich.  

Die schonende Entkalkung mit Chelatbildnern (EDTA) setzt kleinere Knochenstücke 

voraus, die über längere Zeiträume entkalkt werden. Damit entfiel dieses Verfahren für 

die zügige diagnostische Beurteilung.  

Erst mit der Kombination von EDTA-Entkalkung und Ultraschall bei gleichzeitiger per-

manenter Kühlung (18 °C) gelang eine schonende Entkalkung in wenigen Stunden, 

sodass dieses Verfahren für die Diagnostik mineralisierter Gewebe sehr gut geeignet 

ist. Eine Beckenkammbiopsie von 3 mm Durchmesser ist innerhalb von 8 h ausrei-

chend demineralisiert. Außerdem kann eine große Zahl immunhistologischer Reaktio-

nen an EDTA-entkalktem Knochengewebe analog zur gängigen Paraffintechnik durch-

geführt werden. Das Problem der Abgrenzung von Osteoid (Osteomalazieausschluss) 

nach Entkalkung ist damit jedoch nicht gelöst.  

 

 

 



Material und Methode 

  

34 /  278 

Unentkalkte Präparation von Knochengewebe  

Lange Zeit galt die unentkalkte Präparation von Knochengewebe als einzige Präparati-

onstechnik, um einen optimalen Erhaltungszustand der Knochenzellen und der Häma-

topoese in der Einheit zum Knochengewebe zu erreichen. Die unentkalkte histologi-

sche Verarbeitung von mineralisiertem Gewebe setzt voraus, dass das Einbettmedium 

eine hohe Elastizität bei ausreichender Härte besitzt. Zusätzlich müssen ausreichend 

stabile Mikrotome mit Spezialmessern zur Verfügung stehen. An derartig präparierten 

Knochenbiopsien ist eine eindeutige Beurteilung der zellulären Struktur, des Osteoids 

sowie des mineralisierten Knochengewebes möglich.  

Nach der üblichen Fixation (gepuffertes Paraformaldehyd) wird nach Dehydrierung 

eine Durchtränkung mit Methylmethacrylat durchgeführt. Diesem werden sogenannte 

Härter zugesetzt, die zu einer unterschiedlichen Vernetzung bei der Polymerisation 

führen. Die so eingebetteten Proben lassen sich mühelos mit Spezialmikrotomen 

schneiden. Die Schnittdicke kann zwischen 1 µm - 12 µm gewählt werden. Der Nach-

teil dieses Einbettverfahrens unter Verwendung von Methylmethacrylat ist die Maskie-

rung der Epitope für die Bindung der Antikörper der Immunhistochemie.  

Es wurden daher Spezialverfahren entwickelt, deren Anwendung in größerem Umfang 

derzeit durchgeführt wird. Auf diese Weise ist die Anwendung immunhistologischer und 

molekularbiologischer Techniken auch an unentkalktem Knochengewebe möglich ge-

worden (vgl. auch Wolf et al. 1992).  

 

Knochenschliffe  

Durch die Anwendung der Trenndünnschlifftechnik können harte Gewebe unentkalkt 

bearbeitet und untersucht werden, wodurch wertvolle Informationen, die durch eine 

Entkalkung verloren gehen würden, erhalten bleiben.  

Für spezielle Fragestellungen ist die Herstellung unentkalkter Schliffpräparate notwen-

dig. Dies ist vor allem bei sehr hartem Knochengewebe (Kortikalis) oder bei Untersu-

chungen zur Frage der Beziehungen zwischen Knochengewebe und Implantaten (Me-

tall, Keramik, Kunststoff) notwendig. Es stehen dafür kommerzielle Systeme zur Verfü-

gung (Ferrell et al. 1990, Hahn et al. 1991).  

Prinzipiell ist die Einbettung in einen solchen Kunststoff erforderlich, der eine besonde-

re Härte und Sprödigkeit aufweist, sodass heute problemlos Ultradünnschliffe durchge-

führt werden können. An diesen Präparaten ist neben der Beurteilung der strukturellen 

Veränderungen eine eindeutige histologische Beurteilung aller zellulären und mesen-

chymalen Strukturen, z.B. Gefäßversorgung oder Bindegewebsproliferation möglich. 

Gelingt es, das Knochenmark oder andere Gewebe aus den Markräumen schonend zu 

entfernen, so ist an den gefärbten und polierten Präparaten eine simultane 2- und 3-

dimensionale Analyse der Spongiosa möglich.  

Zur Bearbeitung von kalkharten und metallischen Materialien, beispielsweise von Kno-

chen oder Titan-Implantaten, hat sich die von Prof. Donath entwickelte Trenndünn-

schlifftechnik durchgesetzt. Ihre wesentlichen Arbeitsschritte werden nachfolgend dar-

gelegt.  
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Trenndünnschlifftechnik nach Prof. Donath, Hamburg, zur Herstellung histologischer 

Präparate unter Einschluss von Hartsubstanzen  

„Um den harten Kunststoff im Gewebeverband in Schichtdicken von unter 10 Mikrome-

tern darstellen zu können, müssen die explantierten Gewebestücke nach vorheriger 

Fixierung in 5%iger Formalinlösung mit Hilfe eines aufwändigen Spezialverfahrens, der 

Trenndünnschlifftechnik nach Donath, separat aufgearbeitet werden. Dabei wird das 

formalinfixierte Material zunächst über einen Zeitraum von einigen Tagen in einer auf-

steigenden Glycolmethacrylatreihe dehydriert und anschließend eine Infiltration mit 

dem lichthärtenden Kunststoff Technovit 7.200 VLC (Fa. Kulzer & Co. GmbH / Fried-

richsdorf) durchgeführt.  

Das kunststoffinfiltrierte Präparat wird dann in einer vorgefertigten lichtdurchlässigen 

Einbettmulde mit dem Fixationskleber Technovit 7.230 VLC (Fa. Kulzer) so fixiert, dass 

es auf dem Boden der Mulde zu liegen kommt. Dadurch soll erreicht werden, dass im 

fertigen histologischen Präparat der Testblock mitsamt dem eingebetteten Gewebe in 

einer Ebene, parallel zur Bodenfläche, dargestellt werden kann.  

Nach Auffüllung der Einbettmulde mit weiterem lichthärtenden Kunststoff Technovit 

7.200 VLC wird der Kunststoff mitsamt dem eingebetteten Material bei Lampenlicht 

(Wellenlängenbereich 400 - 500 nm) im Lichtpolymerisationsgerät Histolux (Fa. Kulzer 

und Fa. EXAKT) auspolymerisiert.  

Der ausgehärtete Präparat-Kunststoff-Block wird danach auf einer Grobschleifmaschi-

ne solange bearbeitet, bis das eingebettete (Knochen- oder Muskel-) Gewebe auf einer 

Schleifebene gerade eben angeschliffen wird. Diese Seite des Blockes wird auf einen 

zuvor im Mikroschleifsystem (Fa. EXAKT- Apparatebau / Norderstedt) planparallel ge-

schliffenen Kunststoffobjektträger (OT 1) aufgeklebt.  

Abweichend zu der von Prof. Donath beschriebenen Technik wird die durch Sauer-

stoffeinfluss nicht vollständig ausgehärtete bzw. auspolymerisierte Deckschicht vorher 

manuell entfernt, die verbliebene Oberfläche mit Schleifpapier aufgeraut und mit dem 

lichthärtenden Präzisionskleber Technovit 7.210 VLC (Fa. Kulzer) auf den Kunststoff-

objektträger (OT1) geklebt.  

Der so auf dem Objektträger montierte Präparat-Kunststoff-Block wird in die Vakuum-

halterung des parallel arbeitenden Mikro-Schleifsystems eingesetzt und mittels des mit 

Schleifpapier belegten rotierenden Schleiftellers soweit abgeschliffen, bis das Implantat 

mitsamt dem angrenzenden Gewebe in einer Ebene angeschliffen und sichtbar wird.  

Gleichzeitig muss eine Planparallelität der Oberfläche des Blockes zum Objektträger 

vorliegen, welche mit einer Mikrometerschraube zu überprüfen ist. Die Dicke des Ob-

jektträgers (OT1) einschließlich des aufgeklebten Präparat-Kunststoff-Blockes wird mit 

Hilfe der Mikrometerschraube auf einen Mikrometer genau ermittelt.  

Ein weiterer planparalleler Objektträger (OT2) wird auf einen Mikrometer genau aus-

gemessen und in der Präzisionsklebepresse (Fa. EXAKT) mit dem lichthärtenden Prä-

zisionskleber Technovit 7.210 VLC auf die zu untersuchende Fläche des Präparat-

Kunststoff-Blockes geklebt.  

Um diese Klebeschichtdicke zu bestimmen, werden nach dem Klebevorgang und Aus-

härtung die Gesamtstärke der beiden Objektträger mit dem nun dazwischen liegenden 

Präparat-Kunststoff-Block mittels Mikrometerschraube ebenfalls auf einen Mikrometer 
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genau ermittelt. Die Differenz zwischen dieser Messung und der Summe aus der Dicke 

des zweiten Objektträgers (OT2) und der Dicke des ersten Objektträgers (OT1) ein-

schließlich des geschliffenen planparallelen Präparat- Kunststoff-Blockes ergibt die 

Klebeschichtdicke.  

Mit Hilfe des nach dem Prinzip einer Bandsäge arbeitenden Trenn-Schleif-Systems 

(Fa. EXAKT) und einer parallel zum Sägeblatt ausgerichteten Vakuumblockhalterung 

werden mit Vorschubkräften von 50 - 100 Pond der zweite Objektträger (OT2) ein-

schließlich der Klebeschicht und einer Präparateschicht von ca. 200 Mikrometer vom 

übrigen Block getrennt.  

Das so entstandene noch zu schleifende Präparat wird mit dem Objektträger (OT2) in 

die Vakuumhalterung des Mikro-Schleifsystems eingesetzt und auf die endgültige 

Schichtdicke heruntergeschliffen. Nullpunkt, Parallelität, Schleifzustellung, Anpress-

druck, Schleifpapierkörnung und Schichtdicke müssen bei diesem Schleifvorgang öf-

ters kontrolliert werden, um schließlich eine endgültige Präparat- Schichtdicke von un-

ter 10 Mikrometer zu realisieren.  

Die Schichtdicke errechnet sich aus der Gesamtdicke des Präparates abzüglich der 

Dicke des zweiten Objektträgers (OT2) und der Klebeschicht, die wie oben erwähnt 

ermittelt wird.  

Von dem Präparat-Kunststoff-Block, der nach dem Sägevorgang auf dem ersten Ob-

jektträger (OT1) verbleibt, kann mit Hilfe eines weiteren planparallelen Objektträgers 

(OT3) und der entsprechenden Vorgehensweise wie beschrieben, ein weiteres histolo-

gisches Präparat erstellt werden.  

Die gesamten histologischen Präparate können z.B. mit der Trichrom-Masson- Gold-

ner-Färbung gefärbt, konventionell eingedeckt und anschließend nach histomorpholo-

gischen Gesichtspunkten begutachtet werden“.  

2.5 Histologische Techniken für Paraffinschnitte 

Für die Herstellung von Präparaten aus Gewebebiopsien zu histomorphologischen 

Begutachtungszwecken macht sich eine Aufbereitung des zu untersuchenden Materi-

als notwendig. Dies geschieht durch die Herstellung von Paraffinschnitten.  

„Bei der Fixierung von Biopsien hat gepuffertes 10%iges Formalin wegen seiner guten 

Allroundeigenschaften in der Routine alle anderen Fixierungen verdrängt. Für Formalin 

existieren ferner gute Entsorgungswege und Recyclingmöglichkeiten.  

Formalin fixiert schonend unter ausreichender Erhaltung der Eiweißstrukturen für die 

Immunhistochemie und der DNA für molekularbiologische Studien. Das Volumenver-

hältnis von zu fixierendem Gewebe zu Formalin sollte mindestens 1:5 bis 1:10 betra-

gen.  

Die Fixierung und nachfolgende Paraffineinbettung führt zu einem Volumenverlust des 

Gewebes von bis zu 33%.  

Die Mindestdauer der Fixierung ist sowohl von der Größe als auch der Art des Gewe-

bestückes abhängig und kann nur sehr bedingt angegeben werden. Generell kann von 
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einer ausreichenden Fixierung ausgegangen werden, wenn das Gewebe etwas grau 

verfärbt ist und Blutbestandteile nicht mehr leuchtend rot gesehen werden.  

Das Hauptziel des sogenannten Zuschneidens der Gewebeproben besteht darin, eine 

Schnittebene zu schaffen, die auf der Unterseite des Gewebeblockes liegt. Beim 

Schneiden auf dem Mikrotom kommt man so schnell und ökonomisch in die Schnitt-

ebene, welche auf dem Gewebeschnitt dargestellt werden soll.  

Ziel der sogenannten Einbettung ist der Erhalt eines schneidbaren Gewebeblockes von 

gleichmäßiger Dichte. Dazu wird dem Gewebe unter möglichst gutem Erhalt der zellu-

lären Struktur Wasser entzogen und dieses durch Paraffin (oder seltener durch Kunst-

stoff) ersetzt. Die Standardeinbettung in Paraffin erfolgt in drei Schritten:  

Zunächst wird das Gewebe einer Überschussmenge von Alkohol (heute meist drei Stu-

fen Isopropyalkohol in steigender Konzentration) ausgesetzt. Idealerweise wird das 

Gewebewasser dabei weitestmöglich durch Alkohol ersetzt. Da sich Paraffin nicht sehr 

gut mit Alkohol mischt, wird danach eine Zwischenstufe eingeschaltet, in der der Alko-

hol durch eine Überschussmenge Lösungsmittel (heute meist Xylol oder so genannter 

Xylolersatzstoff) ersetzt wird. Dieses Lösungsmittel wird nachfolgend durch eine Über-

schussmenge Paraffin ersetzt, und so wird eine möglichst vollständige Durchtränkung 

des Gewebes mit Paraffin erreicht. In modernen Einbettautomaten wird dieser Prozess 

durch schonenden Einsatz von Wärme sowie alternierend Unter- und Überdruck be-

schleunigt.  

Unter den heute gebräuchlichen Einbettsystemen, die fast ausnahmslos geschlossen 

d.h. ohne Außenluftbelastung arbeiten, unterscheidet man zwischen Einkammersyste-

men, wo die Lösungsmittel und das Paraffin alternierend in eine Kammer mit den Ge-

webeproben gepumpt werden, und Mehrkammersystemen, wo das Gewebe nachein-

ander in verschiedene Bäder verbracht wird.  

Das in Paraffin eingebettete Gewebe wird auf der sogenannten Ausblockstation in ei-

nen Gewebeblock mit dem Ziel eingeschmolzen, unmittelbar in der Ebene des An-

schnittes die gesamte Fläche des Gewebes möglichst nahe an die Oberfläche zu plat-

zieren. Auf diese Weise wird auf dem Mikrotom nach kürzestem Anschnitt bereits ein 

vollständiger Gewebeschnitt erzielt, der auf warmem Wasser im so genannten Was-

serbad ausgebreitet wird, um durch die hier erfolgende Ausdehnung seine feinen 

Stauchfalten zu verlieren.  

Diese Gewebeschnitte werden dann auf Objektträger aufgefangen und kurz ange-

trocknet. Das Paraffin wird jetzt wieder in Umkehrung der Einbettung durch Xylol ent-

fernt. Das Gewebe wird danach über Isopropylalkohol (sogenannte absteigende Alko-

holreihe) in wässerige Lösung zurückverbracht, damit in dieser Phase die verschiede-

nen Färbungen angewendet werden können.  

Der auf den Objektträger aufgezogene 4- bis 6-Tausendstel mm dicke Gewebeschnitt 

ist von grau-weißer Farbe und lässt keine zellulären Strukturen erkennen. Mittels ver-

schiedener Farbstoffe, welche Affinitäten zu unterschiedlichen pH-Werten im Gewebe 

oder zu unterschiedlichen chemischen Strukturen aufweisen, versucht man, den zellu-

lären Aufbau sichtbar zu machen.“  

(Auszug aus Kerl, Garbe, Cerroni, Wolff (Hrsg.): Histopathologie der Haut, Springer-

Verlag Berlin, 2003, S. 4 bis 7.)  
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2.6 Färbetechniken für Trenndünnschliffe und Paraffinschnitte 

2.6.1 Hämatoxylin-Eosin-Färbung 

Mit der einfachen, rasch auszuführenden Übersichtsfärbung Hämatoxylin-Eosin (HE), 

modifiziert nach Fiedler et al., wird die Routine des täglichen histologischen Labors 

erledigt. Die HE-Färbung hat sich weltweit als Standardfärbung der Histopathologie 

durchgesetzt. Es ist auch die Standardfärbung für die hier vorgestellten unentkalkten 

Trenndünnschliffe sowie für die Paraffinschnitte der untersuchten inneren Organe und 

der aufgetretenen Tumoren. Methodik:  

1. Schnitte entparaffinieren und in Aqua dest. bringen.  

2. In Hämatoxylin zur Kernfärbung einstellen, ca. 3 bis 8 Minuten.  

3. Spülen in Aqua dest. oder in 0,1 %iger Salzsäure.  

4. Bläuen in fließendem Leitungswasser, ca. 10 Minuten.  

5. Färben in Eosin, 0,1 %ig in Aqua dest., ca. 5 bis 15 Minuten.  

6. Auswaschen in Wasser, ca. 1 bis 5 Minuten.  

7. Differenzieren in 70 %igem Äthanol.  

8. Differenzieren in 96 bis 100 %igem Äthanol, 2 x 2 Minuten.  

9. In Xylol einstellen, ca. 3 bis 5 Minuten.  

10.  Eindecken.  

Die Färbung zeigt Zellkerne, Kalk, sauren Schleim und grampositive Bakterien blau, 

alles übrige in verschiedenen Tonabstufungen rot. Das Anfärbeverhalten kommt dabei 

durch den kationischen Metallkomplexfarbstoff Hämatoxylin zustande, der anionische 

Biopolymere blau färbt (z.B. DNS im Zellkern, RNS und Glykosaminoglykane im Zytop-

lasma), sowie durch den anionischen Farbstoff Eosin, der kationische Proteine färbt 

(vorwiegend Zytoplasma- und Faserstrukturen).  

Nach guter Gewebeeinbettung und in ausreichend dünnen Schnitten zeigt die gut diffe-

renzierte HE-Färbung eine erstaunliche Fülle von Strukturen.  
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2.6.2 Toluidinblau-Färbung nach Tunnat et al.  

Man verwendet Toluidinblau als 0,1 %ige Lösung in 2,5 %igem wässrigem Natriumkar-

bonat. Die Färbelösung ist über Wochen haltbar, sollte aber von Zeit zu Zeit filtriert 

werden, da es wegen der Sättigung des Farbstoffes häufig zum Ausflocken kommt. Die 

Färbezeit beträgt bei Raumtemperaturen 20 bis 30 Minuten, auf einer Heizplatte bei 60 

°C nur 1 bis 2 Minuten.  

Es werden alle Strukturen tiefblau angefärbt, die als basophil bekannt sind, zusätzlich 

alle osmiophilen Strukturen. Das in sehr kräftigen Blautönen gehaltene Bild ist damit 

sehr ähnlich der elektronenmikroskopischen Abbildung (blau entspricht elektronen-

dicht).  

2.6.3 Trichrom-Färbung nach Masson-Goldner 

Trichrom-Färbungen dienen nicht nur zur Darstellung der Kollagenfibrillen, sondern 

differenzieren sie auch gegen Epithelgewebe und/oder Muskulatur. Die Vorstellungen 

über den Färbemechanismus sind nicht ganz klar; meist werden verschiedene Phäno-

mene zugleich zutreffen: neben der elektrostatischen Farbstoffbindung soll auch die 

Gewebetextur für die Geschwindigkeit von Eindringen und Auswaschen der Farbstoffe 

während des Färbens und Differenzierens maßgeblich sein.  

Alle verwendeten Farbstoffe sind negativ geladen.  

Der erste Färbeschritt, etwa mit Orange G, färbt Erythrozyten und Bindegewebe; wäh-

rend des folgenden Differenzierens wird der Farbstoff schneller aus dem Bindegewebe 

gewaschen, das so für die Besetzung mit weiteren anionischen Farbstoffen frei wird, 

während die Erythrozyten noch mit Orange G angefärbt bleiben. Man sieht, dass dem 

Differenzieren die größte Bedeutung zukommt; der wichtigste Differenzierungsschritt ist 

– dem Zweck der Färbung entsprechend – das Differenzieren vor dem Anfärben der 

Bindegewebsfasern, also vor der letzten Färbelösung der Serie. Daher liefern jene 

Trichrom-Methoden die klarsten Ergebnisse, die einen getrennten Differenzierungs-

schritt vor der Anfärbung des Fasermaterials vorsehen.  

Die Färbevorschrift von Masson und Goldner ist unter mehreren Trichrom-

Färbevarianten vorzuziehen, dies um so mehr, als die Methode mit sehr einfachen 

Farbstofflösungen arbeitet und die Anwendung zweier Varianten ermöglicht, die der 

Schnittdicke angeglichen werden können. Da die Anfärbung der Kollagenfasern mit 

Anilinblau sehr intensiv ist, wird man sie für dünne Schnitte (5 bis 7 Mikrometer) wäh-

len, für dickere Schnitte ist die Anfärbung mit Lichtgrün zu empfehlen. Je mehr Farb-

stoffe gleichzeitig in den verwendeten Färbelösungen enthalten sind, desto weniger 

Differenzierungsmöglichkeiten und damit um so weniger Selektivität werden möglich. 

Der Vorteil erhöhter Arbeitsgeschwindigkeit ist durch diese Nachteile erkauft.  

Die Methode nach Masson und Goldner bietet sich als günstigste Lösung an, da sie 

folgende Vorteile vereinigt: Sie ist am gewöhnlich formalinfixierten Material durchführ-

bar, sie fasst die Färbeschritte vor der Anfärbung des Kollagens zusammen, sie er-

möglicht die Differenzierung vor der Kollagenfärbung und sie ist bezüglich der Gegen-

färbung variabel.  
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Die Massonsche Trichrom-Färbung stellt nicht nur das Bindegewebe kontrastreich 

dar, auch die scharfe Rotfärbung des Zellplasmas wird durch die schwarze Kernfär-

bung deutlich hervorgehoben. Vorgangsweise:  

1. Schnitte entparaffinieren und in Wasser bringen.  

2. 30 Minuten bei 50 °C in 5 %iger wässriger Eisenalaunlösung beizen.  

3. Spülen in Aqua dest., Färben in Regaud´s Hämatoxylin, 30 Minuten bei 50 °C.  

4. Abspülen in Aqua dest. und gut abtropfen lassen.  

5. Differenzieren in Pikrinsäure-Alkohol (1 Teil 96 %iger Alkohol und 2 Teile gesät-

tigte alkoholische Pikrinsäurelösung), ca. 10 bis 30 Minuten, bis die Erythrozy-

ten entfärbt sind und nur noch Zellkerne angefärbt bleiben.  

6. 10 Minuten in fließendem Leitungswasser auswaschen.  

7. 5 Minuten färben in Säurefuchsin-Eisessig (1 % Säurefuchsin in 1 %iger Essig-

säure gelöst).  

8. Abspülen in Aqua dest.  

9. Differenzieren in 1 %iger Phosphormolybdänsäure, bis das Bindegewebe ent-

färbt ist, etwa 5 Minuten (Zytoplasma und Erythrozyten bleiben rot).  

10. Man kann die Objektträger auf der Arbeitsfläche auflegen und das Reagens 

auftropfen, um das Differenzieren besser verfolgen zu können.  

11. Abgießen und nicht abwaschen.  

12. Sofort in Anilinblau-Eisessig einstellen (gesättigte wässrige Anilinblaulösung, 

der auf 100 ml 2,5 ml Eisessig zugesetzt werden), 2 bis 5 Minuten färben.  

13. Abspülen in Aqua dest.  

14. Eintauchen in Äthanol-Essigsäure (0,1 ml Eisessig auf 100 ml Äthanol), bis 30 

Sekunden.  

15. Weiter in Äthanol differenzieren, in Xylol einstellen und mit Balsam eindecken.  

16. Kerne, Sekretgranula und Zentrosomen färben sich schwarz, Zytoplasma zie-

gelrot,  Gliafibrillen, Keratin und Muskelfasern rot, Kollagen und saure Muko-

substanzen blau.  

Die Originalmethode nach Masson von 1929 hat viele Modifikationen erfahren.  
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Modifikation nach Goldner und Darr: 

Anstelle der Eisenalaunlösung verwendet man in Punkt 2 der Vorschrift Weigerts Ei-

senhämatoxylin und färbt damit 2 bis 3 Minuten. Auch die weiteren Arbeitsschritte sind 

modifiziert:  

3. 10 Minuten in fließendem Wasser auswaschen.  

4. 5 Minuten färben in Säurefuchsin-Ponceau, Azophloxin oder Säurefuchsin-

Ponceau-Azophloxin.  

5. Abspülen in 1 %iger Essigsäure.  

6. Differenzieren in Phosphormolybdänsäure-Orange, bis das Bindegewebe voll-

ständig entfärbt ist, ca. 15 bis 30 Minuten. Man beobachtet die Gefäßadventitia 

zur Beurteilung.  

7. Abspülen in 1 %iger Essigsäure.  

8. Gegenfärben mit Lichtgrün, 5 Minuten.  

9. 5 Minuten in 1 %iger Essigsäure auswaschen.  

10.  Mit Filterpapier abpressen.  

11.  3 Portionen aufsteigende Alkoholreihe zum Entwässern.  

12.  Über Xyloleinstellung in Balsam einschließen.  

Zellkerne färben sich bräunlich-schwarz, Zytoplasma ziegelrot, Erythrozyten orange-

gelb, Bindegewebe und saure Mukosubstanzen grün. 
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3 Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

Die klinischen und makroskopischen Befunde sind in der Dissertation von Herrn Dr. 

med. M. Merwald ausgewertet. Nachfolgend wird auf die histologischen Ergebnisse 

fokussiert. Dabei wurden aus jeder Versuchsgruppe und aus jedem untersuchten post-

operativen Zeitraum Trenndünnschliffe mit einer Schichtdicke von ca. 4 bis 8 Mikrome-

tern dokumentiert. 

3.1 Unentkalkte Trenndünnschliffe der Knochenpräparate 

3.1.1 Calcium-Phosphat-Zement- (BoneSource®-) Gruppe im Knochen 

Makroskopisch finden sich in allen Knochenproben nahezu gleichförmige und annä-

hernd wie am Implantationstag große Implantate, wodurch bereits mit bloßem Auge 

eine ausbleibende Resorption und ein lediglich osteokonduktives Verhalten des Mate-

rials im Knochen zu vermuten war.  

Nachfolgend seien einige Beispiele der verschiedenen postoperativen Zeiträume, be-

zeichnet mit Codenummern und dem Klarnamen, zusammengestellt.  

 

Abb. 1: (Ident.-Nr. 124 bbs 1 Tol x 4) 
CPZ im Knochen, Färbung (Fbg.): Toluidinblau (TOL), 40-fache Vergrößerung (Vergr.), 1 
Woche postoperativ (postop.): 
Zu erkennen ist ein Bohrlochdefekt mit dem zementgrauen Implantat darin. Um das 
Implantat herum befindet sich Granulationsgewebe im Rahmen des initialen 
Einheilungsvorganges.  
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Abb. 2: (Ident.-Nr. 103 bbs 1 Tol x 4 ) 
CPZ im Knochen, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 1 Monat postop.: 
Zu erkennen ist der Bohrlochdefekt mit dem Implantat darin; an der Epiphysenfuge (rechts 
unten und rechts oben) Knorpelgewebe (hellviolett). Das Implantat liegt unverändert (inert) 
im Gewebe. Am Interface eine geringe Verdichtung der Lamellenknochenstrukturen. 
 

 
Abb. 3: (Ident.-Nr. 115 bbs 1 MG x 4)  
CPZ im Knochen, Fbg.: Trichrom-Masson-Goldner (TMG), 40-fache Vergr., 3 Monate 
postop.: 
Zu erkennen sind das Implantat (weiß) und angrenzender Lamellenknochen. An der 
Grenzfläche (Interface) keine Entzündung, jedoch eine Verdichtung der Knochenstruktur. 
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Abb. 4: (Ident.-Nr. 100 bbs 1 TMG x 4) 
CPZ im Knochen, Fbg: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Das Implantat im Knochen (hellgrün) zeigt einen operationstraumatischen Einriss mit 
Einwachsen ebenda von Blutgefässen und Neubildung von Faserknochen (grün angefärbt). 
Implantat von typischem vorbestehenden Lamellenknochen umgeben. Dieser ist am 
Interface verdichtet. 
 
 
 

Abb. 5: (Ident.-Nr. 111 bbs 1 TMG x 4) 
CPZ im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Zu erkennen ist das Implantat im Bohrlochdefekt, jedoch nahezu ohne Kontakt zum 
umgebenden Knochengewebe (fixationsbedingter Schrumpfungs-Artefakt ?). Am Interface 
dann wiederum eine Verdichtung der Knochenstrukturen. 
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Abb. 6: (Ident.-Nr. 120 bbs 1 TMG x 4) 
CPZ im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 20 Monate postop.: 
Zentral das kreisrunde grün-weiße Implantat. Auf Grund der hier erfassten Implantatspitze 
Anteile von angrenzendem Lamellenknochen im Zentrum sichtbar. Am Interface eine 
Verdichtung der Knochenstrukturen. Außen vorbestehender Lamellenknochen, durchsetzt 
von blutbildendem Knochenmark (gelbbraun).  
 
 

 
Abb. 7: (Ident.-Nr. 117 bbs 1 MG x 4) 
CPZ im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 22 Monate postop.:  
Zentral und links das weiß-grüne Implantat. Am Interface (Grenzfläche) Knochen/Implantat 
eine Verdichtung der Knochenstrukturen. Rechts, oben und unten im Bild dunkelgrüner 
vorbestehender Lamellenknochen, durchsetzt von blutbildendem Knochenmark 
(gelbbraun). 
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3.1.2 Knochenkollagen- (Colloss®-) Gruppe im Knochen 

Die Modifikation bestehend aus Calcium-Phosphat-Zement (CPZ) mit osteoinduktivem 

Knochenkollagen (KK; Colloss®) im Verhältnis 1:1 (Gruppe 2) lässt histologisch im sel-

ben postoperativen Zeitrahmen bei einigen Versuchstieren fortschreitende, aber unter-

schiedlich ausgeprägte Resorptions- und Remodellationsvorgänge erkennen. Eine 

vollständige Resorption des Implantates ist an keinem Präparat zu belegen. Bereits 

makroskopisch wurden in allen Proben Implantatreste gefunden.  

Nachfolgend seien einige Beispiele vorgestellt.  
 
 

Abb. 8: (Ident.-Nr. 149 bko 7 HE x  40d) 
Implantat-Gemisch Calcium-Phosphat-Zement (CPZ) + Knochenkollagen (KK) im Knochen 
im Verhältnis 1:1, Fbg.: HE, 200-fache Vergr., 1 Woche postop.:  
Das Gemisch CPZ + KK zeigt 1 Woche postop. aktuell anlaufende Umbauvorgänge mit 
Nachweis von zahlreichen Osteoprogenitorzellen und Osteoblasten sowie einzelnen 
undifferenzierten Stammzellen und Histiozyten. Ganz vereinzelt sind auch mehrkernige 
Osteoklasten zu beobachten. 
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Abb. 9: (Ident.-Nr. 156 bko 2 HE x 10) 
CPZ + KK im Knochen, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Das  destruierte Implantat wird eben ersetzt durch Osteoprogenitorzellen, Osteoblasten 
und Histiozyten (unten und links im Bild). An der Grenzfläche zum vorbestehenden 
Knochen schmale Osteoidbälkchen im Rahmen einer  Knochenneubildung (rot angefärbt). 
Der Umbau des Gewebes ist in vollem Gange. Das Bild ähnelt einer enchondralen 
Ossifikation. 
 

 
Abb. 10: (Ident.-Nr.156 bko 3 HE x 20) 
CPZ + KK im Knochen, Fbg.: HE, 200-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Bildausschnitt vom vorherigen Bild. Rechts oben vorbestehende Knochenstrukturen mit 
Anlagerung neugebildeter noch nicht mineralisierter Knochensubstanz (Osteoid, rot 
angefärbt). Das histologische Bild wird durch Osteoprogenitorzellen, Osteoblasten und 
Histiozyten  bestimmt. Daneben Granulationsgewebe.  
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Abb. 11: (Ident.-Nr. 128 bko 1 HE x 20) 
CPZ + KK 1:1 im Knochen, Fbg.: HE, 200-fache Vergr., 1 Monat postop.: 
Rechts und links im Bild verbliebene Hydroxylapatitanteile (CPZ), in Bildmitte 
Granulationsgewebe, durchsetzt von Osteoprogenitorzellen, Osteoblasten und Histiozyten. 
 
 

 
Abb. 12: (Ident.-Nr. 155 bko 1 MG x 4) 
CPZ + KK 1:1 im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 3 Monate postop.: 
In Bildmitte das destruierte Implantat mit großen Bruchstücken des verbliebenen 
Hydroxylapatitanteiles (CPZ; grau). Dazwischen degradierte Bezirke (gelbbraun) mit teils 
am Ort neugebildetem, teils von außen eingewachsenem Knochen (braungrün). Diese 
letztgenannten Areale waren vor der Umwandlung offenbar vom Knochenkollagen (KK; 
Colloss®) eingenommen. 
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Abb. 13: (Ident.-Nr.134 bko 1 x 4) 
CPZ + KK im Knochen, 40-fache Vergr., HE-Fbg., 6 Monate postop.: 
Reichlich Knorpelvorstufen von sich konstituierendem neuen Knochen (enchondrale 
Ossifikationszone mit reichlich Knorpelstrukturen). 
Dazwischen große Reste von CPZ, die mitunter von Osteoklasten umlagert werden. 
 
 

 
Abb. 14: (Ident.-Nr. 134 bko 4 x 40b) 
CPZ + KK im Knochen, 400-fache Vergr., HE-Fbg., 6 Monate postop.; 
Ausschnittsvergrößerung vom vorherigen Bild: 
Große Reste von CPZ, die mitunter von mehrkernigen Osteoklasten umlagert werden. 
Rechts oben und links unten im Bild Granulations- und zellreiches Bindegewebe. 
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Abb. 15: (Ident.-Nr. 144 bko 1 MG x 4) 
CPZ + KK 1:1 im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
In Bildmitte das Implantat (hellgrau). Große Bruchstücke von hellgrünen Hydroxylapatit-
Anteilen (CPZ; BoneSource®), dazwischen im ehemals vom Knochenkollagen (KK; 
Colloss®) eingenommenen Anteil des Implantates neugebildeter Faserknochen mit 
unregelmäßig angeordneten Kollagenfibrillen (dunkelgrün), partiell durchsetzt von 
blutbildendem Knochenmark (braun). Außen um das Implantat vorbestehender mitunter 
verdichteter Lamellenknochen, gleichfalls von blutbildendem Knochenmark durchsetzt.    

Abb. 16: (Ident.-Nr. 151 bko 1 MG x 4) 
CPZ + KK 1:1 im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 20 Monate postop.: 
In Bildmitte das Implantat bzw. dessen Reste. In Bildmitte rechts große Bruchstücke von 
Hydroxylapatitanteilen (CPZ; anthrazitfarben), daneben aber überwiegend neugebildeter 
Lamellenknochen (dunkelgrün), durchsetzt von blutbildendem Knochenmark (bräunlich-
weiß). Unten im Bild vorbestehender z.T. Verdichteter Lamellenknochen, ebenfalls 
durchsetzt von blutbildendem Knochenmark; links und rechts oben im Bild benachbartes 
Weichgewebe. 
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Abb. 17: (Ident.-Nr. 132 bko 1 TMG x 4) 
CPZ + KK im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 21 Monate postop.: 
Inmitten von neugebildetem Lamellenknochen (dunkelgrün) mit blutbildendem 
Knochenmark (hellbraun) kleine Reste von Calcium-Phosphat-Zement (CPZ; weiß/grün, 
Bildmitte unten). Vorbestehender Lamellenknochen in Umgebung der Zementreste 
verdichtet. 
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3.1.3 Tricalciumphosphat- (BioBase®-) Gruppe im Knochen 

Die Präparate mit einem Gemisch aus Calciumphosphatzement (CPZ) mit Alpha-

Tricalciumphosphat (TCP; BioBase®) im Verhältnis 1:1 (Gruppe 3) weisen im Vergleich 

zur Gruppe 2 weniger stark ausgeprägte Resorptionsvorgänge auf. Mitunter sind bei 

einigen Exemplaren auch nur diskrete Bindegewebs- oder Blutgefäßeinsprossungen 

vom Rande her zu beobachten.  

Im Vergleich zur Versuchsgruppe 1, bei der reiner CPZ als Implantatmaterial verwen-

det wurde, sind geringgradig gesteigerte Degradations- und Resorptionsvorgänge zu 

belegen, die auf die TCP-Anteile des Komposits zurückgeführt werden.  

Makroskopisch waren die Implantate aus allen postoperativen Zeiträumen relativ 

gleichförmig gestaltet und annähernd so groß wie bei der Implantation, wodurch bereits 

bei der Aufbereitung der Proben auf eine geringe Degradation und Resorption der ein-

gesetzten Materialien zu schließen war.  

Nachfolgend seien wieder einige repräsentative Beispiele dokumentiert.  
 

 
Abb. 18: (Ident.-Nr. 164 bbb 1 Tol x 4) 
CPZ + TCP 1:1 im Knochen, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
In Bildmitte gut erkennbar das graue Implantat, umgeben von vorbestehendem  
Lamellenknochen. Am Interface schmaler Saum von Granulationsgewebe.  
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Abb. 19: (Ident.-Nr.174 bbb 4b HE x 4) 
CPZ + TCP 1:1, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 Monat postop.: 
Implantat (hellviolett) eingeheilt. Kontakt (Verzahnung) zum umgebenden etwas 
verdichteten Knochengewebe (violett) vorhanden. Periost (hellrosa) mit kleinen 
eingelagerten Implantatresten (operationsbedingt verschleppt?), sonst unauffällig.  
 
 

 
Abb. 20: (Ident.-Nr.174 bbb 4 MG x 4) 
CPZ + TCP 1:1, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Monat postop.: 
Gleicher postoperativer Zeitraum wie bei der letzten Abbildung, andere Färbung. Implantat 
(grau) eingeheilt. Kontakt (Verzahnung) zum umgebenden verdichteten  Knochengewebe 
(grün) vorhanden. Am Interface Implantat/Knochen schmaler Saum von Granulations- und 
zellreichem Bindegewebe (gelbbraun, halbkreisförmig). Kappenförmig bedeckendes 
unauffälliges Periost sowie im Bild unten links unauffällige Skelettmuskulatur. 
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Abb. 21: (Ident.-Nr.160 bbb 1 MG x 10) 
CPZ + TCP 1:1, Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 3 Monate postop.: 
Implantat (hellgrün; oben im Bild) im Knochen (dunkelgrün; unten im Bild) eingeheilt.  
Knochen am Interface verdichtet. 
 
 

 
Abb. 22: (Ident.-Nr. 183 bbb 1 MG x 4) 
CPZ + TCP im Knochen 1:1, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
In Bildmitte und oben das dunkelgrüne marmorierte Implantat. Es wird von dunkelgrünem 
verdichtetem Lamellenknochen umgeben (vor allem links oben). Dieser wird von 
bräunlichem blutbildenden Knochenmark durchsetzt (auch links oben). Der Knochen 
wiederum wird von einem schmalen Band Periost umgeben (gelbbraun). Rechts unten 
Skelettmuskulatur. Am Interface Implantat/Knochen ein schmaler Spalt 
(bearbeitungsbedingter Artefakt?). 
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Abb. 23: (Ident.-Nr. 185 bbb 1 HE x 4b) 
CPZ + TCP 1:1 im Knochen, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Implantat in der Bildmitte (rosa, marmoriert). Kontakt zum umgebenden verdichteten  
Lamellenknochen (rotbraun). Am Interface geringe Degradation mit 
Oberflächenunregelmäßigkeiten und Einwachsen knöcherner Strukturen in das Implantat.  
 
 

 
Abb. 24: (Ident.-Nr. 189 bbb 1 MG x 4) 
CPZ + TCP 1:1 im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 20 Monate postop.:  
Bildmitte mit dem Implantat (dunkelgrün, marmoriert). Am Interface ein schmaler Spalt 
(Schrumpfungsartefakt?). Um das Implantat herum liegt vorbestehender verdichteter 
Lamellenknochen, durchsetzt von blutbildendem Knochenmark.  
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Abb. 25: (Ident.-Nr. 189 bbb 4 MG x 20b) 
CPZ + TCP 1:1, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., 20 Monate postop.: 
Implantat (hellgrün) fibrös eingeheilt (Fibrosezone grün gefärbt). An der Innenseite des 
Periosts (unten im Bild) braungefärbter neugebildeter Faserknochen. Gleicher 
morphologischer Befund oben Bildmitte: Nach „Eindringen“ von Blut Ausbildung von 
Granulationsgewebe (später Fibrose) mit grün gefärbtem Bindegewebe und neugebildetem 
Knochen in der Nachbarschaft (gelbbraun).  
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3.1.4 Polymethylmethacrylat- (Palacos®-) Gruppe im Knochen 

Die Polymethylmethacrylat- (PMMA-) Proben (Gruppe 4, Palacos®) fungieren als Kon-

trolle in dem Sinne, dass hier das klinisch meist verwendete nichtporöse literaturbe-

kannt nichtresorbierbare Polymer implantiert worden war. Die Implantate werden im 

Operationsgebiet durch eine Distanz- und Kontaktosteogenese eingescheidet und zei-

gen selbst keine histologisch fassbaren Veränderungen. Bereits makroskopisch waren 

bei der Aufarbeitung des Materials keine volumenspezifischen Veränderungen auffällig.  

Nachfolgend seien einige Beispiele vorgestellt.  
 

 
Abb. 26: (Ident.-Nr. 70 bpm 1 HE x 4) 
PMMA, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
In Bildmitte und links oben das farblose Implantat mit peripher gelegenen schwärzlichen 
Kontrastmittelkörnchen (Bariumsulfat). Rechts und unten im Bild das Knochengewebe 
(violett). An der Grenzfläche beider Strukturen zellreiches Granulationsgewebe (hellviolett) 
im Rahmen der initialen Wundheilungsvorgänge. 
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Abb. 27: (Ident.-Nr. 70 bpm 2 HE x 10), Ausschnitt aus der vorherigen Abb.; 
PMMA, HE-Fbg., 200-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Zu erkennen ist der Gewebsdefekt mit dem darin befindlichen Implantat (oben im Bild) mit 
Bariumsulfat (schwarze Körnchen) als eingelagertes Kontrastmittel. An den Defekträndern  
zell- und gefäßreiches Granulationsgewebe (hellviolett) im Rahmen der 
Wundheilungsvorgänge. Unten im Bild vorbestehender Lamellenknochen. 
 
 

 
Abb. 28: (Ident-Nr. 77 bpm 1 HE x 4a) 
PMMA im Knochen, Fbg.: HE, 40-fache vergr., 1 Monat postop.: 
In der Bildmitte das Implantatmaterial mit zahlreichen schwärzlichen 
Kontrastmittelkörnchen. Oben, rechts und links das vorbestehende Knochengewebe 
(violett) mit einer geringen Verdichtung unmittelbar um das Implantat.  
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Abb. 29: (Ident.-Nr. 91 bpm 1 MG x 4) 
PMMA im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 3 Monate postop.: 
In Bildmitte und unten das Implantat. Links, oben und rechts vorbestehender etwas 
verdichteter Lamellenknochen (dunkelgrün) mit blutbildendem Knochenmark (braun). Am 
Interface Nachweis eines direkten Kontaktes des Implantates zum Lagergewebe. 
 
 

 
Abb. 30: (Ident.-Nr. 74 bpm 1 MG x 4) 
PMMA, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Zu erkennen ist der Bohrlochdefekt mit dem Implantat (weiß bzw. farblos) und Bariumsulfat 
als Kontrastmittel (schwarze Körnchen). Im Bereich der Implantatspitze (Bildmitte oben) 
offenbar implantationsbedingte Traumatisierung des Knochengewebes und Schädigung 
des Implantates. Eine wirkliche Degradation des Implantates liegt nicht vor. Umgebendes 
Lagergewebe etwas verdichtet. 
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Abb. 31: (Ident.-Nr. 95 bpm 1 MG x 4) 
PMMA im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
In Bildmitte das Implantat mit kleinen schwarzen Kontrastmittelkörnchen. Es wird von 
vorbestehenden etwas verdichteten Lamellenknochenstrukturen (grün) mit blutbildendem 
Knochenmark (braun) umgeben. Am Interface Verzahnung des Implantates im 
Lagergewebe.  
 
 

 
Abb. 32: (Ident.-Nr. 78 bpm 1 , MG x 4) 
PMMA, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 22 Monate postop.: 
Zu erkennen ist der Bohrlochdefekt (weiß) mit dem Implantatmaterial. Das umgebende 
Lagergewebe am Interface etwas verdichtet. 
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3.1.5 Leerdefekt- (Gelatine-) Gruppe im Knochen 

Die Leerdefekt- (Gelatine-) Reihe (Gruppe 5) zeigt bei bekannter Resorbierbarkeit von 

Gelatine eine Osteoneogenese im Bereich des resorbierten Gelatine-Implantates bzw. 

des gesetzten Leerdefektes in den Knochenpräparaten. Gelegentlich war der ehemali-

ge Implantationsort nicht mehr sicher auffindbar.  

Nachfolgend seien einige Beispiele genannt.  
 

 
Abb. 33: (Ident.-Nr. 55 bg 1 HE x 4) 
Knochenpräp., Gelatine, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Zu erkennen ist das Gelatineimplantat (weißlich; Bildmitte) mit beginnenden Wundheilungs- 
und Organisationsvorgängen in Form von jungem Granulationsgewebe und resorptiv-
entzündlichen Infiltraten (hellrosa). Links im Bild Periost (violett). Rechts, oben und unten 
vorbestehender Lamellenknochen (dunkelviolett), durchsetzt von blutbildendem 
Knochenmark (wolkig-hellviolett). 
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Abb. 34: (Ident.-Nr. 35 bg 1 HE x 4) 
Knochenpräp., Gelatine, HE-Fbg., 40-fache Vergr.,1 Monat postop.: 
Im Implantatbereich (Bildmitte) erkennt man zell- und gefäßreiches Granulationsgewebe 
(hellviolett) sowie Knorpelvorstufen (Kallus) einer Knochenneubildung. Rechts oben und 
links unten im Bild vorbestehender etwas verdichteter Lamellenknochen (dunkelviolett).  
 
 

 
Abb. 35: (Ident.-Nr. 35 bg 2 HE x 20); Ausschnitt aus der vorherigen Abb.; 
Gelatine, HE-Fbg., 200-fache Vergr.,1 Monat postop.: 
Im Implantatbereich erkennt man Granulationsgewebe (rechts) sowie Knorpelvorstufen 
(zahlreiche Chondroblasten) einer Knochenneubildung (links). 
(Der Befund entspricht Kallusgewebe mit chondroiden Strukturen.) Umgebendes 
Lagergewebe etwas verdichtet. 
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Abb. 36: (Ident.-Nr. 57 bg 1 MG x 4) 
Knochenpräp., Gelatine, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 3 Monate postop.: 
Bei bekannter osteoinduktiver Potenz von Gelatine erkennt man einen vollständigen  
knöchernen Durchbau des ehemaligen Implantatdefektes. Die Umrisse des ehemaligen 
Bohrlochdefektes sind auf Grund der noch nicht abgeschlossenen belastungsabhängigen 
Remodellation des Knochens noch gut erkennbar (Bildmitte mit halbkreisförmiger Struktur). 
Periost über der Implantationsstelle fibrosiert und verbreitert (rechts, gelbbraunes Areal). 
 

 
Abb. 37: (Ident.-Nr. 53 bge 1 MG x 10) 
Gelatine im Knochen, 100-fache Vergr., TMG-Fbg., 6 Monate postop.: 
Nahezu vollständiger knöcherner Durchbau des ehemaligen Implantatbereiches. Der 
Umriss des ehemaligen Bohrlochdefektes ist nur noch unscharf erkennbar. Nur noch 
kleiner Implantatrest (weiß, in Bildmitte). Um das Implantat mäßig verdichteter 
Lamellenknochen (dunkelgrün) mit blutbildendem Knochenmark (braun). 
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Abb. 38: (Ident.-Nr. 45 bge 1 MG x 4) 
Gelatine im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Bildmitte mit vollständigem knöchernen Durchbau des ehemaligen Implantatbereiches 
(dunkelgrüner Lamellenknochen mit bräunlich-weißem blutbildenden Knochenmark). Auf 
Grund der noch nicht vollständig abgeschlossenen belastungsabhängigen Remodellation 
ist die kreisrunde ehemalige Implantatform in der Bildmitte noch gut erkennbar.  
 
 

 
Abb. 39: (Ident.-Nr. 38 bge 1 MG x 4) 
Gelatine im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 24 Monate postop.: 
Vollständiger knöcherner Durchbau des ehemaligen Implantatbereiches. Neben 
Formationen von Lamellenknochen (dunkelgrün) blutbildendes Knochenmark (braun-weiß). 
Die Umrisse des ehemaligen Implantatbereiches bzw. Bohrlochdefektes sind nur noch 
angedeutet erkennbar. 
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3.1.6 Kontrollgruppe im Knochen 

Die Kontrollgruppe ohne Operation (Gruppe 6) zeigt altersentsprechend unauffällige 

Knochenstrukturen. Sie dient insbesondere dazu, diät- und haltungsbedingte Organ- 

und Gewebeveränderungen ohne Bezug zu den Operationen und Implantaten zu er-

kennen bzw. zu differenzieren sowie Vergleichsmöglichkeiten mit den operativ behan-

delten Versuchsgruppen zur Verfügung zu haben.  

Nachfolgend einige Beispiele der in den selben Zeiträumen untersuchten Tiere wie die 

Tiere der anderen Versuchsarme, bei denen eine Operation ausgeführt wurde.  
 

 
Abb. 40: (Ident.-Nr. 13 bkg 1 HE x 4) 
Knochenpräp., Kontrollgruppe,  HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit: 
Zu erkennen ist eine Epiphysenfuge (violett, Bildmitte) mit benachbartem jungen Knochen. 
Es lassen sich Knorpel, blutbildendes Knochenmark sowie junger Lamellenknochen 
abgrenzen. Keine pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 41: (Ident.-Nr. 13 bkg 3 HE x 20); Ausschnitt aus der vorherigen Abb.; 
Knochenpräp., Kontrollgruppe, HE-Fbg., 200-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit: 
Zu erkennen ist eine Epiphysenfuge mit benachbartem jungen Knochen.  
Es lassen sich Knorpelzellen (violett), blutbildendes Knochenmark (rot) sowie junger 
Lamellenknochen (rosa) abgrenzen. 
 
 

 
Abb. 42: (Ident.-Nr. 16 bkg 1 HE x 4) 
Kontrollgruppe, Knochenpräp., Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit: 
Unauffällige Strukturen von Lamellenknochen mit reichlich blutbildendem Knochenmark. 
Links im Bild eine Epiphysenfuge. Kein pathologischer Befund. 
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Abb. 43 (Ident.-Nr. 11 bkg 2 TOL x 10)  
Knochenpräp., Kontrollgruppe, Fbg.: TOL, 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit: 
Unauffällige Knochen- und Knorpelstrukturen.  
 
 

 
Abb. 44: (Ident.-Nr. 31 bkg 1 HE x 4) 
Kontrollgruppe, Knochenpräp., HE-Fbg., 40-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit: 
Unauffällige Strukturen von Lamellenknochen mit blutbildendem Knochenmark. Kein 
pathologischer Befund. 
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Abb. 45: (Ident.-Nr. 2 bkg 1 MG x 10) 
Kontrollgruppe, Knochenpräp., Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit: 
Unauffällige Lamellenknochenstrukturen (türkis) mit blutbildendem Knochenmark 
(bräunlich-weiß). Kein pathologischer Befund. 
 
 

 
Abb. 46: (Ident.-Nr. 24 bkg 1 TOL x 4) 
Knochenpräp., Kontrollgruppe, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit: 
Altersentsprechender Normalbefund. Lamellenknochen (türkis), blutbildendes 
Knochenmark (grau) sowie Epiphysenfuge (weiß). 
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Abb. 47: (Ident.-Nr. 3 bkg 1 MG x 4) 
Kontrollgruppe, Knochenpräp., Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit: 
Lamellenknochen (grün) mit blutbildendem Knochenmark (braun) ohne pathologischen 
Befund. 
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3.2 Unentkalkte Trenndünnschliffe der Muskelpräparate 

3.2.1 Calcium-Phosphat-Zement- (BoneSource®-) Gruppe im Muskel 

Makroskopisch fanden sich in allen Muskelproben nahezu gleichförmige Implantate, 

wodurch bereits mit bloßem Auge eine ausbleibende Resorption und Degradation des 

Materials im Muskel zu vermuten war. 

Am Übergang (Interface) Lagergewebe/Implantat lässt sich histologisch eine fibröse 

Einscheidung des Implantates beobachten. Entzündungs- und Degradationszeichen 

finden sich nicht. 

Nachfolgend einige Beispiele von verschiedenen postoperativen Zeiträumen, bezeich-

net mit Codenummern und dem Klarnamen. 
 

 
Abb. 48: (Ident.-Nr. 125 mbs 1 HE x 4) 
CPZ im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Implantat in der Bildmitte (violett). Am Interface und um das Implantat herum zellreiches 
Granulationsgewebe mit zahlreichen histiozytären Zellelementen. Außen Lagergewebe 
(Skelettmuskulatur). Formveränderung des Implantates offenbar operationstraumatisch 
bedingt.  
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Abb. 49: (Ident.-Nr. 105 mbs 1 HE x 4) 
CPZ im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 Monat postop.:  
Das zentral gelegene Implantat (rosafarben) wird von zellreichem Granulationsgewebe, 
welches aktuell in fibrosiertes Bindegewebe umgewandelt wird, umgeben. Außen 
vorbestehende Skelettmuskulatur. 
 
 

 
Abb. 50: (Ident.-Nr. 107 mbs 1 HE x 10) 
CPZ im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 3 Monate postop.: 
Links im Bild das Implantat, rechts vorbestehende Skelettmuskulatur. In der Bildmitte 
vertikal verlaufend eine schmale noch relativ zellreiche Narbenzone als Hinweis auf eine 
fibröse Einscheidung des Implantates. Am Interface (Übergang Implantat/Lagergewebe) 
Verzahnung und damit Nachweis einer Integration des Implantates im ehemaligen 
Operationsgebiet. Keine Entzündung. 
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Abb. 51: (Ident.-Nr. 100 mbs 1 HE x 4) 
CPZ im Muskel, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Das Implantat (graubraun) ist im Muskel (rechts und unten) fibrös eingeheilt (schmaler 
violetter Narbensaum durch fibrosiertes Bindegewebe).  
 
 

 
Abb. 52: (Ident.-Nr. 100 mbs 2 HE x 10) 
CPZ im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Implantat im Bild unten (graubraun). Am Interface zellreiches fibrosiertes Bindegewebe mit 
unregelmäßig angeordneten kollagenen Faserzügen, einigen Fremdkörperriesenzellen und 
Histiozyten. Rechts oben im Bild Lagergewebe (Skelettmuskulatur). Nachweis einer 
Integration in das umgebende Weichgewebe mit fibröser Einscheidung. 
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Abb. 53: (Ident.-Nr. 101 mbs 1 HE x 4) 
CPZ im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Das Implantat (graubraun, unten und zentral im Bild) wird von einer schmalen fibrosierten 
Bindegewebszone (violett) umgeben. Integration des Implantates ins Lagergewebe 
nachweisbar. Keine Entzündung. Oben, rechts und links im Bild unauffällige präexistente 
Muskulatur.  
 
 

 
Abb. 54: (Ident.-Nr. 127 mbs 1 TMG x 4) 
CPZ im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 21 Monate postop.: 
Zu erkennen ist das Implantat (grün), welches von einer bindegewebigen Fibrosezone 
umscheidet wird (schmaler gelbbrauner Saum um das Implantat). Außen Lagergewebe 
(Muskulatur).  
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Abb. 55: (Ident.-Nr. 112 mbs 2 TMG x 10) 
CPZ im Muskel, Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 22 Monate postop.: 
Zu erkennen ist wiederum das Implantat (grün) im Muskel (gelbbraun). Schmale 
Fibrosezone am Interface.  
 
 

 
Abb. 56: (Ident.-Nr. 112 mbs 1 MG x 4) 
CPZ im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 22 Monate postop.: 
Die Grenzfläche (Interface) Implantat (grün) - Muskelgewebe (gelbbraun) weist eine fibröse 
Einscheidung des Implantates auf.  
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3.2.2 Knochenkollagen- (Colloss®-) Gruppe im Muskel 

Die Modifikation bestehend aus Calciumphosphatzement (CPZ) mit osteoinduktivem 

Knochenkollagen (KK; Colloss®) im Verhältnis 1:1 (Versuchsgruppe 2) lässt histolo-

gisch bei einigen Versuchstieren fortschreitende, aber unterschiedlich ausgeprägte 

Resorptions- und Remodellationsvorgänge erkennen. Eine vollständige Resorption des 

Implantates ist an keinem Präparat nachweisbar. Bereits makroskopisch waren in allen 

Proben Implantatreste gefunden worden.  

Nachfolgend werden einige Beispiele vorgestellt.  

 

 
Abb. 57: (Ident.-Nr. 152 mko 2 MG x 10) 
Kompositimplantat BoneSource® (CPZ) + Colloss®  (KK) 1:1 im Muskel, Fbg.: TMG, 100-
fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Dieses Detailbild zeigt grün gefärbte Bruchstücke von Hydroxylapatit (CPZ) aus dem 
Implantatgemisch. Die gelbbraun gefärbten Areale stellen die Bezirke dar, in denen das 
osteoinduktive Kollagen gelegen hat und sind im vorliegenden Bild durch zellreiches 
Granulationsgewebe mit Beimengung von undifferenzierten Stammzellen und 
Osteoprogenitorzellen gekennzeichnet.  
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Abb. 58: (Ident.-Nr. 149 mko 1 HE x 4) 
Komposit BoneSource® (CPZ) + Colloss® (KK) im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 
Woche postop.:  
Das Implantat wird aktuell durch zellreiches Granulationsgewebe, Fibrin, Histiozyten und 
Osteoprogenitorzellen ersetzt. Dazwischen liegen einige CPZ-Anteile (grau). 
 
 

 
Abb. 59: (Ident.-Nr. 149 mko 3 HE x 20) 
Komposit BoneSource® (CPZ) + Colloss® (KK) 1:1 im Muskel, Fbg.: HE, 200-fache Vergr.,  
1 Woche postop., Ausschnittsvergr. aus der vorherigen Abb.: 
In Bildmitte oben Zementreste, in den übrigen Arealen Fibrin, Histiozyten und zellreiches 
Granulationsgewebe.    
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Abb. 60: (Ident.-Nr. 128 mko 2 HE x 20) 
Komposit BoneSource® (CPZ) + Colloss® (KK) 1:1 im Muskel, Fbg.: HE, 200-fache Vergr.,  
1 Monat postop.: 
Im Bild oben und unten Bruchstücke von Hydroxylapatitzement (CPZ, dunkelviolett). In der 
Bildmitte (dort hat das osteoinduktive Kollagen gelegen) zellreiches Granulationsgewebe 
mit zahlreichen Histiozyten und einigen undifferenzierten Stammzellen und 
Osteoprogenitorzellen.  
 
 

 
Abb. 61: (Ident.-Nr. 135 mko 1 MG  x 4) 
Komposit BoneSource® (CPZ) + Colloss® (KK) 1:1 im Muskel, TMG, 40-fache Vergr., 1 
Monat postop.: 
Im Gemisch aus CPZ und KK bleibt der Calcium-Phosphat-Zement liegen. Dazwischen 
Anteile von Knochenkollagen, die sich teils zu fibrösem Bindegewebe (gelbbraun), teils 
aber auch fokal zu neuentstandenem Faserknochen umgewandelt haben (grünbraun 
gefärbt, Bildmitte oben). 
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Abb. 62: (Ident.-Nr. 135 mko 3 TMG x 20) 
Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., 1 Monat postop.: 
Bildausschnitt aus der vorherigen Abb. mit Fokussierung auf die neugebildete 
(metaplastische ?) Knocheninsel.   
Im neuentstandenen Faserknochen lassen sich bereits Lakunen von Osteozyten 
beobachten, die für eine zunehmende Ausreifung des Gewebes sprechen. 
 
 

 
Abb. 63: (Ident.-Nr. 139 mko 1 x 4) 
Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, 40-fache Vergr., HE- Fbg., 1 Monat postop.: 
Man erkennt ablaufende Umbauvorgänge mit Ausbildung von Granulationsgewebe  und 
Ossifizierungskernen inmitten von Osteoprogenitorzellen/Osteoblasten.  
Fibrosebildung, fokal Knochenneubildung. Vor allem im Bereich des Interface zahlreiche 
Osteoprogenitorzellen in Umwandlung zu Osteoblasten. 
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Abb. 64: (Ident.-Nr. 139 mko 2 x 10) 
Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, Bildausschnitt aus der vorherigen Abb., 100-fache 
Vergr., HE-Fbg., 1 Monat postop.: 
Im Bild links, rechts oben und rechts unten Reste vom CPZ (BoneSource®); Bildmitte mit 
neugebildetem Knochen; Bildmitte oben ein Bezirk mit Osteoblasten, die sich auf dem 
Wege zur Ossifikation befinden. 
 
 

 
Abb. 65: (Ident.-Nr. 139 mko 4 x 40) 
Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, Bildausschnitt aus der vorherigen Abb., 400-fache 
Vergr., HE-Fbg., 1 Monat postop.: 
Fokussierung auf den Ossifizierungskern vom letzten Bild. Bildrand rechts mit Resten vom 
Knochenzement (CPZ); Bildmitte mit Kalzifizierung neugebildeten Knochens 
(Ossifikationszone), umgeben von Osteoprogenitorzellen und Osteoblasten. Oben, links 
und unten im Bild Granulations- und zellreiches Bindegewebe. 
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Abb. 66: (Ident.-Nr. 147 mko 2 MG x 20a) 
Komposit CPZ und KK im Muskel im Verhältnis 1:1, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., 3 Monate 
postop.: 
Rechts oben im Bild der grün gefärbte Hydroxylapatitzement (CPZ). Links und zentral im 
Bild (dort hat das osteoinduktive Kollagen gelegen) zellreiches Granulationsgewebe, 
durchsetzt von undifferenzierten Stammzellen, Osteoprogenitorzellen, Osteoblasten und 
Histiozyten. Weiterhin erkennt man mehrere von Erythrozyten gefüllte Hohlräume, die 
neugebildeten Kapillaren entsprechen.  
 

 
Abb. 67: (Ident.-Nr. 143 mko 1 MG x 10) 
Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Bildmitte (dort hat offenbar das Kollagen vom Implantatgemisch gelegen) mit gelbbraun 
gefärbtem mäßig zellreichen Bindegewebe. Eine Neubildung von Knochen lässt sich nicht 
nachweisen. Die grün gefärbten Bezirke sind die Hydroxylapatitzementanteile (CPZ) des 
Komposits. An ihrer Oberfläche finden sich einige Fremdkörperriesenzellen. 
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Abb. 68: (Ident.-Nr 134 mko 3) 
Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, 100-fache Vergr., HE-Fbg., 6 Monate postop.:   
Neben großen Resten von CPZ ( vor allem rechts und links im Bild) reichlich zellreiches 
Granulationsgewebe mit Histiozyten und Osteoprogenitorzellen (Bildmitte); dazwischen 
kleine Areale mit neugebildetem Knochen. 
 
 

 
Abb. 69: (Ident.-Nr.157 mko 1 MG x 4) 
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Implantat degradiert, CPZ (BoneSource®) inert (grün). Knochenkollagenanteile (Colloss®) in 
Granulations- und zellreiches Bindegewebe umgewandelt (braun). Kleiner Fokus mit 
neugebildetem Faserknochen (dunkelgrün gefärbt, Bildmitte oben). 
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Abb. 70: (Ident.-Nr. 143 mko 1 MG x 4) 
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TMG,  40-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Gleicher histologischer Befund wie beim letzten Präparat. Schmaler Streifen (dunkelgrün, 
Bildmitte) mit neugebildetem Faserknochen. Daneben zellreiches Bindegewebe (braun) 
und Fettgewebsinseln (weiß). Große Reste von Knochenzement (CPZ; BoneSource® ; 
hellgrün). 
 
 

 
Abb. 71: (Ident.-Nr. 133 mko 1 HE x 4B) 
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Der Zement verbleibt (graubraun; vor allem unten und links im Bild). Neben zellreichem 
Bindegewebe um das Implantat (violett) kleine schmale Bezirke mit neugebildetem 
Knochen nachweisbar (dunkelviolett). Oben und rechts im Bild Skelettmuskulatur 
(umgebendes vorbestehendes Lagergewebe). 
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Abb. 72: (Ident.-Nr. 133 mko 3 MG x  4F) 
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Der Knochenzementanteil (CPZ) verbleibt (hellgrün). Partielle Degradation, vor allem in 
den Bereichen, in denen das Knochenkollagen gelegen hat. Dort jetzt vorwiegend 
fibrosiertes Bindegewebe (hellbraun), daneben in Bildmitte oben und unten dunkelgrün bis 
rehbraun gefärbte Bezirke mit neugebildetem Faserknochen, die wiederum Knochenmark 
mit Fettgewebe (weiß-braun, „wolkig“) benachbart sind.  
 

 
Abb. 73: (Ident.-Nr. 133 mko 4 MG x 40F) Ausschnittsvergr. der vorherigen Abb.;  
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TMG, 400-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Der Knochenzement verbleibt (hellgrün, rechts und links im Bild). Partielle Degradation, vor 
allem in den Bereichen, in denen das Knochenkollagen gelegen hat. Dort jetzt vorwiegend 
fibrosiertes Bindegewebe (hellbraun), daneben in Bildmitte dunkelgrün bis rehbraun 
gefärbte Bezirke mit neugebildetem Faserknochen. Dieser weist einige Osteozytenlakunen 
als ein Zeichen der zunehmenden Ausreifung auf. 
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Abb. 74: (Ident.-Nr. 141 mko 2 Tol x 4) 
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Neben großen Bruchstücken von grau gefärbtem Hydroxylapatitzement (CPZ) ohne 
morphologisch fassbare Veränderungen zeigen sich degradierte Kollagenanteile des 
Implantatgemisches mit Ausbildung eines mäßig zellreichen und z.T. fibrosierten 
Bindegewebes (blau angefärbt).  
 
 

 
Abb. 75: (Ident.-Nr. 141 mko 3 Tol x 20) 
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TOL, 200-fache Vergr., 12 Monate postop., Detail 
aus der vorherigen Abb.: Neben grau gefärbten Hydroxylapatitbruchstücken (CPZ) mäßig 
zellreiches Bindegewebe (blau) mit mehreren mehrkernigen Fremdkörperriesenzellen an 
der Oberfläche des Zementes sowie Resten eines Fremdkörpergranuloms im Bild rechts.   
Die CPZ-Anteile des Implantates unterhalten eine geringe chronische 
Fremdkörperreaktion.  
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Abb. 76: (Ident.-Nr. 129 mko 1 MG x 4) 
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 21 Monate postop.: 
Das Implantat ist nur gering degradiert (offenbar viel CPZ und nur wenig osteoinduktives 
Kollagen in dieser Material- bzw. Schliffebene). Die großen Zementbruchstücke liegen 
nahezu unverändert im Muskelgewebe und wurden fibrös eingescheidet. Eine Entzündung 
oder Abstoßungsreaktion findet sich nicht. Links, rechts und unten im Bild gelbbraun 
gefärbtes Muskelgewebe. Kein Beweis einer Knochenneubildung am vorliegenden 
Material.    
  

 
Abb. 77: (Ident.-Nr. 132 mko 3 HE x 20) 
Komposit CPZ + KK im Muskel, HE-Fbg., 200-fache Vergr., 21 Monate postop.: 
Degradation des Implantates. Die CPZ -Anteile verbleiben nahezu unverändert an der 
Implantationsstelle (rechts und links im Bild). Große Kollagen-Anteile sind fibrös 
umgewandelt (Bildmitte oben). Daneben finden sich aber auch rotbraun gefärbte Areale 
von neugebildetem Knochen und blutbildendem Knochenmark (weißlich-wolkig mit 
violetten Blutbildungszellen, unten und Bildmitte) 
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3.2.3 Tricalciumphosphat- (BioBase®-) Gruppe im Muskel 

Die Präparate mit einem Gemisch aus Calciumphosphatzement (CPZ; BoneSource®) 

mit Alpha-Tricalciumphosphat (TCP; BioBase®) im Verhältnis 1:1 (Gruppe 3) weisen im 

Vergleich zur Gruppe 2 weniger stark ausgeprägte Resorptionsvorgänge auf. Mitunter 

sind bei einigen Exemplaren auch nur diskrete Bindegewebs- oder Blutgefäßeinspros-

sungen vom Rande her zu beobachten. 

Im Vergleich zur Versuchsgruppe 1 (CPZ ohne Modifikationen als Implantatmaterial 

verwendet) sind geringfügig gesteigerte Degradations- und Resorptionsvorgänge zu 

belegen.  

Makroskopisch waren die Implantate aus allen postoperativen Zeiträumen relativ 

gleichförmig und nahezu gleichgroß wie zum Zeitpunkt der Implantation, weshalb be-

reits bei der makroskopischen Begutachtung bei der Aufbereitung der Proben auf ein 

geringes Degradations- und Resorptionspotenzial des Implantatmaterials geschlossen 

werden konnte.  

Nachfolgend sind einige Beispiele dokumentiert.  
 

 
Abb. 78: (Ident.-Nr. 166 mbb 1 MG x 4) 
Komposit CPZ + TCP im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
In der rechten unteren Bildhälfte das grün gefärbte marmorierte Implantat. Links oben das 
gelbbraun gefärbte Muskelgewebe (Implantatlager). Dazwischen bandförmig gelegen 
braun gefärbter operationstraumatischer Blutsee mit zellreichem Granulationsgewebe 
(beginnende Resorption des operationstraumatischen Hämatoms).   
 



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

  

87 /  278 

 

 
Abb. 79: (Ident.-Nr. 166 mbb 1 MG x 4) 
Komposit CPZ + TCP 1:1 im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Implantat (grün) von Blutseen und resorptiv-entzündlichen Infiltraten umgeben (oben und 
rechts im Bild rotbraune Areale). Beginnende Bildung von Granulationsgewebe, vor allem 
am Interface. 
 
 

 
Abb. 80: (Ident.-Nr. 166 mbb 2 MG x 20) 
Komposit CPZ + TCP 1:1 im Muskel, Bildausschnitt aus der vorherigen Abb., Fbg.: TMG, 
200-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Implantat (grün) von Blut und resorptiv-entzündlichen Infiltraten (rotbraun) umgeben. 
Beginnende Bildung von Granulationsgewebe. 
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Abb. 81: (Ident.-Nr. 178 mbb 1 HE x 4) 
Komposit CPZ + TCP im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 Monat postop.: 
Das marmorierte violette Implantat wird von einem schmalen Saum zellreichen 
Bindegewebes (hellviolett) umgeben. Außen (unten und links) erkennt man das 
vorbestehende Muskelgewebe (Implantatlager). Geringfügige oberflächliche Degradation 
des Implantates mit unregelmäßig gestalteter Oberfläche.  
 
 

 
Abb. 82: (Ident.-Nr. 160 mbb 1 HE x 4) 
Komposit CPZ + TCP im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 3 Monate postop.: 
Das rosafarbene marmorierte Implantat (oben und zentral im Bild) wird am Interface von 
mäßig zellreichem Granulationsgewebe, welches sich auf dem Weg der Umwandlung zu 
fibrosiertem Bindegewebe befindet, umscheidet. An der Oberfläche des Implantates 
geringe Degradationszeichen sowie einige mehrkernige Fremdkörperriesenzellen. Unten 
im Bild die vorbestehende Skelettmuskulatur. 
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Abb. 83: (Ident.-Nr. 183 mbb 2 Tol x 10) 
Komposit CPZ + TCP im Muskel, Fbg.: TOL, 100-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Oben rechts im Bild das graue Implantat. Links unten die vorbestehende Muskulatur 
(hellblau). Am Interface (blau) fibrosiertes Bindegewebe mit einzelnen 
Fremdkörperriesenzellen (Reste eines Fremdkörpergranuloms in Bildmitte?). Nur geringe 
Degradationszeichen.  
 
 

 
Abb. 84: (Ident.-Nr.171 mbb 1 Tol x 4) 
Komposit CPZ + TCP 1:1, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Implantat (grau) im Muskel (blau; rechts im Bild) fibrös eingeheilt (hellblaue Fibrosezone im 
Bereich des Interface).  
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Abb. 85: (Ident.-Nr. 188 mbb 1 Tol x 4) 
Komposit CPZ + TCP 1:1, Fbg.:TOL, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Implantat (grau) im Muskel (blau) fibrös eingeheilt (hellblauer Fibrosesaum).  
 
 

 
Abb. 86: (Ident.-Nr. 177 mbb 1 MG x 4) 
Komposit CPZ + TCP im Muskel 1:1, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Links im Bild das grün gefärbte Implantat. Rechts die vorbestehende Muskulatur. Am 
Interface (braun gefärbt) ein schmaler Saum von fibrosiertem Bindegewebe.  
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Abb. 87: (Ident.-Nr. 190 mbb 1 MG x 4) 
Komposit CPZ + TCP 1:1, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 20 Monate postop.: 
Implantat (grün) im Muskelgewebe (braun) fibrös eingeheilt. Im Bereich des Interface 
schmaler gelbbräunlicher Fibrosesaum.  
 
 

 
Abb. 88: (Ident.-Nr. 190 mbb 1 MG x 4) 
Komposit CPZ + TCP im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 20 Monate postop.: 
Links oben im Bild das grün gefärbte marmorierte Implantat. Es wird von einem schmalen 
Saum gelbbraun angefärbten fibrosierten Bindegewebes umgeben. Rechts und unten im 
Bild die vorbestehende Muskulatur. 
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3.2.4 Polymethylmethacrylat- (Palacos®-) Gruppe im Muskel 

Bereits makroskopisch waren bei der Aufarbeitung des Materials keine Veränderungen 

von Implantatgröße und -form auffällig.  

Nachfolgend werden einige Beispiele vorgestellt.  
 

 
Abb. 89: (Ident.-Nr. 65 mpm 1 MG x 4) 
PMMA im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Im Bild rechts unten das farblose Implantat. Oben und links die vorbestehende 
Skelettmuskulatur (Implantatlager; braun). Von rechts oben nach Bildmitte unten verlaufend 
ein schmaler Saum hellgrün gefärbten zellreichen Granulationsgewebes im Rahmen der 
initialen Wundheilung.  
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Abb. 90: (Ident.-Nr. 65 mpm 2 MG x 10) 
PMMA im Muskel, Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Ausschnittsvergr. der  
vorherigen Abb.: 
Fokussierung auf die Grenzfläche zwischen Implantat und Lagergewebe (Interface). 
Rechts unten wiederum das farblose Implantat, links oben die vorbestehende 
Skelettmuskulatur (braun). In der Bildmitte das hellgrün gefärbte zellreiche 
Granulationsgewebe. 
 
 

 
Abb. 91: (Ident.-Nr. 65 mpm 3 MG x 20) 
PMMA im Muskel, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., weitere Ausschnittsvergr. aus der 
vorherigen Abb., 1 Woche postop.: 
Man erkennt in dieser Vergrößerung jetzt deutlich die zahlreichen Fibroblasten und 
Histiozyten im zellreichen Granulationsgewebe. Links oben vorbestehende 
Skelettmuskulatur (braun), rechts unten ein Anschnitt vom farblosen Implantat. 
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Abb. 92: (Ident.-Nr. 75 mpm 1 HE x 10) 
PMMA im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 1 Monat postop.: 
Zentral und unten im Bild das hier farblose Implantat mit schwarzen Kontrastmittelkörnchen 
(Bariumsulfat). Das Implantat wird von zellreichem Granulationsgewebe, welches sich 
gerade in fibrosiertes Bindegewebe umwandelt, umgeben (violetter Saum). Links, oben und 
rechts das Lagergewebe (Muskulatur und Fettgewebe). Keine Degradation des 
Implantates.  
 
 

 
Abb. 93: (Ident.-Nr. 91 mpm 1 HE x 10) 
PMMA im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 3 Monate postop.: 
Unten rechts im Bild das farblose Implantat mit schwarzen Kontrastmittelkörnchen. 
Angrenzend ein schmaler Saum hellviolett gefärbten mäßig zellreichen Bindegewebes. 
Außen anschließend die vorbestehende Skelettmuskulatur.  
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Abb. 94: (Ident.-Nr. 80 mpm 1 HE x 4) 
PMMA im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Rechts im Bild das farblose Implantat mit peripher gelegenen schwarzen 
Kontrastmittelkörnchen. Das Implantat wird von einem schmalen Saum violetten mäßig 
zellreichen fibrosierten Bindegewebes umgeben. Links vorbestehende Skelettmuskulatur.  
 
 

 
Abb. 95: (Ident.-Nr. 69 mpm 1 Tol x 4) 
PMMA im Muskel, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Das farblose Implantat mit den peripher gelegenen schwarzen Kontrastmittelkörnchen wird 
von einem schmalen Saum mäßig zellreichen fibrosierten blau angefärbten Bindegewebes 
umgeben. Integration des Implantates in das Lagergewebe (außen; hellblau angefärbte 
Muskulatur). 
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Abb. 96: (Ident.-Nr. 82 mpm 1 MG x 4) 
Muskelpräp., PMMA, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 22 Monate postop.: 
Zu erkennen ist der Gewebsdefekt mit dem Implantat in der Muskulatur (oben links)  
sowie einer schmalen Fibrosezone (braun). Nebenbefund: Degenerativ veränderte 
Skelettmuskulatur mit lipomatöser Atrophie (alters- und/oder inaktivitätsbedingte 
Umwandlung von Muskulatur in Fettgewebe).  
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3.2.5 Leerdefekt- (Gelatine-) Gruppe im Muskel 

Die Leerdefektreihe (Gruppe 5) zeigt bei bekannter Resorbierbarkeit von Gelatine ei-

nen Umbau des Leerdefektes durch einwachsendes Gewebe mit einer milden resorpti-

ven Entzündungsreaktion, eine vollständige Rückbildung derselben und schließlich 

eine Vernarbung im Bereich des ehemaligen jetzt aufgefüllten Gewebedefektes in den 

Muskelpräparaten. Gelegentlich war der ehemalige Implantationsort nicht mehr sicher 

auffindbar.  

Nachfolgend seien einige Beispiele vorgestellt.  
 

 
Abb. 97: (Ident.-Nr. 62 mge 1 MG x 4) 
Gelatine im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Rechts unten im Bild Fasziengewebe (grau), an den übrigen Bildrändern vorbestehende 
Skelettmuskulatur (dunkelbraun). In der Bildmitte zellreiches Granulationsgewebe im 
Rahmen der initialen Wundheilung. 
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Abb. 98: (Ident.-Nr. 62 mge 2 MG x 20) 
Gelatine im Muskel, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., 1 Woche postop.: 
Zell- und gefäßreiches Granulationsgewebe lassen sich bei der Resorption des Gelatine-
Implantates abgrenzen. Links unten im Bild vorbestehendes Muskelgewebe. 
 
 

 
Abb. 99: (Ident.-Nr. 56 mge 1 HE x 10) 
Gelatine im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 1 Monat postop.: 
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. Fasziengewebe zwischen zwei Muskeln 
von links oben nach rechts unten verlaufend. Kein sicherer Nachweis des ehemaligen 
„Implantates“. Leerdefekt offenbar aufgefüllt. 
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Abb. 100: (Ident.-Nr. 35 mge 1 HE x 10) 
Gelatine im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 3 Monate postop.: 
Skelettmuskulatur mit einer links im Bild gelegenen kleinen Fibrosezone, möglicherweise 
dem Ort des resorbierten Gelatine-Implantates.    
 
 

 
Abb. 101: (Ident.-Nr. 25 mge 1 MG x 4) 
Gelatine im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.: 
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. In der Bildmitte vertikal verlaufend eine 
Faszie. Kein sicherer Nachweis der ehemaligen Leerdefektstelle. 
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Abb. 102: (Ident.-Nr. 37 mge 1 HE x 10) 
Gelatine im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 12 Monate postop.: 
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. Kein sicherer Nachweis der ehemaligen 
Leerdefektstelle. 
 
 

 
Abb. 103: (Ident.-Nr. 36 mge 1 MG x 4) 
Gelatine im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 24 Monate postop.: 
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. Im Bild unten links sowie schräg von links 
Mitte nach rechts oben verlaufend Fasziengewebe. Kein sicherer Nachweis der 
ehemaligen Leerdefektstelle. 
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3.2.6 Kontrollgruppe im Muskel 

Die Kontrollgruppe ohne Operation (Gruppe 6) zeigt altersentsprechend unauffällige 

Muskelstrukturen. Sie dient insbesondere dazu, diät- und haltungsbedingte Organ- und 

Gewebeveränderungen ohne Bezug zu den Operationen und Implantaten zu erkennen 

bzw. zu differenzieren sowie Vergleichsmöglichkeiten mit den operativ behandelten 

Versuchsgruppen zur Verfügung zu haben. 

Nachfolgend seien einige Beispiele genannt.  
 

 
Abb. 104: (Ident.-Nr. 22 mkg 1 MG x 4) 
Nichtoperierte Kontrollgruppe, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit: 
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. 
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Abb. 105: (Ident.-Nr. 16 mkg 1 Tol x 4) 
Kontrollgruppe, Muskel, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit: 
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. 
 
 

 
Abb. 106: (Ident.-Nr. 11 mkg 1 HE x 4) 
Muskelpräp., Kontrollgruppe, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit: 
Unauffällige quergestreifte Skelettmuskulatur. 
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Abb. 107: (Ident.-Nr. 11 mkg 3 HE x 20) 
Muskelpräp., Kontrollgruppe, HE-Fbg., 200-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit: 
Unauffällige quergestreifte Skelettmuskulatur. 
 
 

 
Abb. 108: (Ident.-Nr. 32 mkg 1 MG x 4) 
Kontrollgruppe, Muskelpräp., Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate Kontrollzeit: 
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. 
 



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

  

104 /  278 

 

 
Abb. 109: (Ident.-Nr. 31 mkg 1 HE x 10) 
Kontrollgruppe, Muskelpräp., Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit: 
Unauffällige Skelettmuskulatur. Von links oben nach rechts unten verlaufend eine Faszie 
zwischen zwei Muskeln. 
 
 

 
Abb. 110: (Ident.-Nr. 18 mkg 1 MG x 10) 
Kontrollgruppe, Muskelpräp., Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit: 
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. 
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Abb. 111: (Ident.-Nr. 18 mkg 1 MG x 20) 
Kontrollgruppe im Muskel, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit: 
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. 
 
 

 
Abb. 112: (Ident.-Nr. 2 mkg 1 MG x 10) 
Kontrollgruppe, Muskelpräp., Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit: 
Unauffällige Skelettmuskulatur. 
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Abb. 113: (Ident.-Nr. 3 mkg 1 MG x 10) 
Kontrollgruppe, Muskelpräp., Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit: 
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. Von links Bildmitte nach rechts unten 
verlaufend eine Muskelfaszie. 
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3.3 Systemische Kontrollen (Innere Organe) 

Die histomorphologische Auswertung der inneren Organe ergibt keine schwerwiegen-

den Veränderungen, die auf die Implantation der Knochenersatzmaterialien hätten zu-

rückgeführt werden können. Insbesondere werden weder extraossäre Knochenneubil-

dungen noch generalisierte Entzündungen vorgefunden. 

Auf Grund des Abtötungsmodus der Versuchstiere liegt in allen inneren Organen eine 

akute Blutstauung vor. Einige Versuchstiere lassen Zeichen einer altersbedingten 

Herzinsuffizienz mit einem Lungenödem oder ein Lungenemphysem erkennen. 

Mehrfach gesehene Durchblutungsstörungen in der Leber sind eher der speziellen Diät 

oder dem Alter der Tiere als den Calcium-Phosphat-Zement- (CPZ-; BoneSource®-) 

Modifikationen geschuldet, da diese Veränderungen auch bei der Kontrollgruppe auf-

traten. 

3.3.1 Calcium-Phosphat-Zement-Gruppe (BoneSource®) 
 
 

 
Abb. 114: Nr. 123, 1 Woche postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne Besonderheiten. Kein pathologischer Befund. 
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Abb. 115: Nr. 123, 1 Woche postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Hirn. 
Hirnstrukturen einschließlich Plexus chorioideus ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 116: Nr. 123, 1 Woche postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Lunge. 
Lungenparenchym einschließlich kleinen Gefäßen und Bronchioli ohne pathologische 
Veränderungen. 

 
Abb. 117: Nr. 123, 1 Woche postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Leber. 
Leberparenchym einschließlich kleiner intrahepatischer Gallengänge in den Portalfeldern 
sowie Sinusoide ohne pathologischen Befund. 
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Abb. 118: Nr.123, 1 Woche postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz. 
Milzparenchym mit weißer und roter Pulpa und ohne einen pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 119: Nr. 123, 1 Woche postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Niere. 
Nierenparenchym mit Glomerula und Tubuli ohne pathologischen Befund.  
 

 
Abb. 120: Nr.103, 1 Monat postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr, Herzmuskel. 
Herzmuskulatur ohne pathologische Veränderungen. 
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Abb. 121: Nr. 103, 1 Monat postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 122: Nr.103, 1 Monat postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Lunge. 
Lungenparenchym mit zahlreichen Alveolen, einigen Gefäßen und Bronchioli.  
Kein pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 123: Nr. 103, 1 Monat postop., He-Fbg., 100-fache Vergr., Leber. 
Leberparenchym mit akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 124: Nr. 103, 1 Monat postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz. 
Milzparenchym mit roter und weißer Pulpa. Akute Blutstauung. Kein weiterer 
pathologischer Befund. 

 
Abb. 125: Nr. 103, 1 Monat postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Niere. 
Akute Blutstauung in den Gefäßen. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 126: Nr. 115, 3 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Herzmuskel. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 127: Nr. 115, 3 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 128: Nr. 115, 3 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Lunge. 
Lungenparenchym mit Bronchien und Alveolen ohne pathologische Veränderungen. Akute 
Blutstauung in den Gefäßen. 
 

 
Abb. 129: Nr. 115, 3 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Leber. 
Akute Blutstauung, vor allem in den Sinusoiden. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 130: Nr. 115, 3 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund des Milzparenchyms, welches im 
vorliegenden Bild typische rote und weiße Pulpa erkennen lässt. 
 

 
Abb. 131: Nr. 115, 3 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Niere. 
Nierenparenchym mit akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 132: Nr. 97, 6 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Herzmuskel. 
Akute Blutstauung in kleinen Gefäßen. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 133: Nr. 97, 6 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Ependym und Plexus chorioideus ohne pathologische 
Veränderungen. Akute Blutstauung in den Gefäßen. 
 

 
Abb. 134: Nr. 97, 6 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Lunge. 
Akute Blutstauung in den Gefäßen und in den Alveolarlichtungen. Keine weiteren 
pathologischen Veränderungen im Lungenparenchym. Unauffällige Bronchioli. 
 

 
Abb. 135: Nr. 97, 6 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Leber. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 136: Nr. 97, 6 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz. 
Akute Blutstauung im Milzparenchym. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 137: Nr. 97, 6 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Niere. 
Akute Blutstauung des Nierenparenchyms. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 138: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veränderungen. 
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Abb. 139: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Plexus chorioideus (rechts) ohne einen pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 140: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Lunge. 
Im subbronchialen Weichgewebe (oben) eine geringe chronische Bronchitis. 
 

 
Abb. 141: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Leber. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 142: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 143: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Niere. 
Geringe akute Blutstauung der kleinen renalen Gefäße. Kein weiterer patholog. Befund. 
 

 
Abb. 144: Nr. 112, 22 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Veränderungen. Kein weiterer 
pathologischer Befund. 
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Abb. 145: Nr. 112, 22 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 146: Nr. 112, 22 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Lunge. 
Akute Blutstauung. Mäßiges Lungenödem mit Flüssigkeitseinlagerung in das Interstitium 
und in Alveolen; dadurch Reduzierung des Luftgehaltes der Lunge und der 
Gasaustauschfläche. Der Befund weist auf eine chronische Herzinsuffizienz hin. 
 

 
Abb. 147: Nr. 112, 22 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz. 
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 148: (Ident.- Nr. 112 hep), CPZ-Gruppe-Versuchstier, 22 Monate Überlebenszeit 
postop., 100-fache Vergr., HE-Fbg., Leberpräp.: 
Neben einer akuten Blutstauung erkennt man etliche fixationsbedingt leere Vakuolen in 
Hepatozyten, die einer mittel- bis hochgradigen Leberverfettung (Steatosis hepatis) 
zuzuordnen sind. Diese wiederum ist ein morphologisches Korrelat für eine mindestens 
mittelgradige degenerative  Lebererkrankung z.B. im Rahmen einer chronischen 
Blutstauung, die wiederum durch die bereits am Lungengewebe abgelesene 
Herzinsuffizienz verursacht sein kann. Als Ursache kommen aber auch alimentäre oder 
schlicht Alterungsgründe in Betracht. Keine implantationsbedingten Veränderungen 
nachweisbar. 
 

 
Abb. 149: Nr. 112, 22 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Niere. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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3.3.2 Knochenkollagen-Gruppe (Colloss®) 
 

 
Abb. 150: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund. 

 
Abb. 151: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Plexus chorioideus ohne pathologische Veränderungen. 

 
Abb. 152: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 153: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Lunge. 
Lungengewebe mit akuter Blutstauung und ohne weiteren pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 154: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Milz. 
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Befunde.   
 

 
Abb. 155: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Niere. 
Akute Blutstauung in den renalen Gefäßen. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 156: Nr. 139, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 157: Nr. 139, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 158: Nr. 139, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Lunge. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 159: Nr. 139, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Leber. 
Akute Blutstauung, vor allem in den Sinusoiden. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 160: Nr. 139, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Milz. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 161: Nr. 139, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Niere. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 162: Nr. 131, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 163: Nr. 131, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Ependym ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 164: Nr. 131, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Lunge. 
Akute Blutstauung in kleinen pulmonalen Gefäßen. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 165: Nr. 131, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Leber. 
Leberparenchym ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 166: Nr. 131, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Milz. 
Geringe akute Blutstauung. Rote und weiße Pulpa ohne weitere pathologische 
Veränderungen.  
 

 
Abb. 167: Nr. 131, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Niere. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 168: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 169: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Plexus chorioideus ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 170: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Lunge. 
Akute Blutstauung in den pulmonalen Gefäßen. Lungenparenchym mit Alveolen und 
kleinen Bronchioli ohne weitere pathologische Veränderungen. 
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Abb. 171: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Leberparenchym sonst unauffällig. 
 

 
Abb. 172: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Milz. 
Neben einer akuten Blutstauung sind im Milzparenchym keine weiteren pathologischen 
Veränderungen nachweisbar. 
 

 
Abb. 173: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Niere. 
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Befunde. 
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Abb. 174: Nr. 142, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Herzmuskel. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.  
 

 
Abb. 175: Nr. 142, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 176: Nr. 142, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Lunge. 
Akute Blutstauung in den pulmonalen Gefäßen. Leukozytenansammlung im 
subbronchialen Gewebe (oben Mitte und links) als morpholog. Korrelat einer mäßigen 
chron. uncharakterist. Entzündung (chron. Bronchitis). Kein weiterer patholog. Befund. 
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Abb. 177: Nr. 142, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 178: Nr. 142, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Milz. 
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 179: Nr. 142, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Niere. 
Nierengewebe ohne pathologische Veränderungen. 
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Abb. 180: Nr. 151 lun, Komposit-Gruppe CPZ + Kollagen (Coloss® + BoneSource® 1:1), 20 
Monate postop., 200-fache Vergr., HE-Fbg., Lungenpräp.:  Lungenödem bei 
Linksherzinsuffizienz mit flüssigkeitsgefüllten Alveolen; keine implantatbedingten 
Veränderungen nachweisbar. 

 
Abb. 181: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 182: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.  
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Abb. 183: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Lunge. 
Akute Blutstauung sowie mäßiges Ödem. Keine weiteren pathologischen Befunde.  
 

 
Abb. 184: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 185: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Milz. 
Milzgewebe ohne pathologischen Befund. 
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Abb. 186: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Niere. 
Akute Blutstauung sowie mäßiges interstitielles Ödem. Kein weiterer pathologischer 
Befund. 
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3.3.3 Tricalciumphosphat-Gruppe (BioBase®) 

 
Abb. 187: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Herzmuskel. 
Akute Blutstauung in kleinen Gefäßen. Kein weiterer pathologischer Befund. 

 
Abb. 188: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 

 
Abb. 189: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Lunge. 
Lungengewebe mit zahlreichen Alveolen und mehreren Bronchioli. Akute Blutstauung. 
Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 190: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 191: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Milzparenchym ohne weitere pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 192: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Niere. 
Neben einer akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 193: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Herzmuskel. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 194: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 195: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Lunge. 
Akute Blutstauung in den kleinen pulmonalen Gefäßen. Kein weiterer pathologischer 
Befund. 
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Abb. 196: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Leber. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 197: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.  
 

 
Abb. 198: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Niere. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 199: Nr. 159, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Herzmuskel. 
Neben einer geringen akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 200: Nr. 159, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Plexus chorioideus ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 201: Nr. 159, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Lunge. 
Lungengewebe ohne pathologische Veränderungen. 
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Abb. 202: Nr. 159, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Leber, 
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 203: Nr. 159, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Milz. 
Neben einer geringen akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Befunde. 
 

 
Abb. 204: Nr. 159, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Niere. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 205: Nr. 183, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 206: Nr. 183, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Plexus chorioideus (links unten) ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 207: Nr. 183, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Lunge. 
Neben einer mäßigen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 208: Nr. 183, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Leber. 
Neben einer geringen akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 209: Nr. 183, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Milz. 
Milzparenchym, welches neben einer geringen akuten Blutstauung keine weiteren 
pathologischen Veränderungen aufweist. 
 

 
Abb. 210: Nr. 183, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Niere. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.  
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Abb. 211: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 212: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe und intrazerebrale Gefäße ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 213: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Lunge. 
Geringe akute Blutstauung. Lungengewebe ohne weitere pathologische Befunde. 
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Abb. 214: Ident.-Nr. 188 lun, Komposit-Versuchsgruppe mit TCP und CPZ 1:1, 12 Monate 
postop., 100-fache Vergr., HE-Fbg., Lungenpräp.: Pulmonalarteriensklerose mit diskreter 
altersbedingter dystrophischer Verkalkung an umschriebener Stelle (dunkelviolett) und 
mäßigen Bronchiektasen bei chronisch-obstruktiver Lungenerkrankung und pulmonaler 
Hypertonie. 

 
Abb. 215: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. Rechts oben im Bild 
ein Portalfeld mit typischen kleinen Gallengängen und Gefäßen. 

 
Abb. 216: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Rote und weiße Pulpa ohne pathologische Befunde. 



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

  

143 /  278 

 

 
Abb. 217: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Niere. 
Nierengewebe (hier: Nierenkelch) ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 218: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Veränderungen. 
 

 
Abb. 219: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen.  
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Abb. 220: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Lunge. 
Mittel- bis hochgradiges Lungenödem als morphologisches Korrelat einer chronischen 
Linksherzinsuffizienz. Nur noch wenige belüftete Areale. Keine weiteren pathologischen 
Veränderungen. 
 

 
Abb. 221: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Leber. 
Lebergewebe ohne pathologischen Befund.  
 

 
Abb. 222: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Milz. 
Milzgewebe ohne pathologischen Befund. 



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

  

145 /  278 

 

 
Abb. 223: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Niere.  
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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3.3.4 Polymethylmethacrylat-Gruppe (Palacos®) 
 

 
Abb. 224: Nr. 101, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 225: Nr. 101, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Plexus chorioideus (rechts) ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 226: Nr. 101, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Leber. 
Abgesehen von einer geringen akuten Blutstauung kein pathologischer Befund. 
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Abb. 227: Nr. 101, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Lunge. 
Im subbronchialen Bindegewebe eine Infiltration von Leukozyten (Bildmitte oben) als 
morphologisches Korrelat einer uncharakteristischen Entzündung (geringe chronische 
Bronchitis). Im Lungengewebe kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 228: Nr. 101, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 229: Nr. 101, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Niere. 
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 230: Nr. 119, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund.  
 

 
Abb. 231: Nr. 119, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Monat postop., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Plexus chorioideus (Bildmitte) ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 232: Nr. 119, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Lunge. 
Lungengewebe mit einem mäßigen bis mittelgradigen Lungenödem. Akute Blutstauung. 
Kein weiterer pathologischer Befund.  
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Abb. 233: Nr. 119, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Monat postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 234: Nr. 119, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Monat postop., Milz. 
Milzgewebe ohne pathologischen Befund.  
 

 
Abb. 235: Nr. 119, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Niere. 
Nierengewebe einschließlich Nierenbecken. Im Nierenbecken eine Kalzinose 
(Nierenbeckenstein). Keine weiteren pathologischen Veränderungen.   
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Abb. 236: Nr. 119, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Bauchspeicheldrüse. 
Akute Blutstauung in den Gefäßen. Im Pankreasgewebe kein pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 237: Nr. 93, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe mit akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.  
 

 
Abb. 238: Nr. 93, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Lunge. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund am Lungengewebe. 
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Abb. 239: Nr. 93, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Leber. 
Mittelgradige akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 240: Nr. 93, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Rote und weiße Pulpa des Milzgewebes ohne weitere pathologische 
Veränderungen. 
 

 
Abb. 241: Nr. 93, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Niere. 
Nierengewebe (hier: Markkegel) mit einer geringen akuten Blutstauung.  
Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 242: Nr.74, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Herzmuskel. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 243: Nr. 74, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Plexus chorioideus (Bildmitte) und Ependym  
ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 244: Nr. 74, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Lunge. 
Lungengewebe mit zahlreichen Alveolen, mehreren Bronchioli und Gefäßen. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 245: Nr. 74, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 246: Nr. 74, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Rote und weiße Pulpa des Milzgewebes ohne weitere pathologische 
Veränderungen.  

 
Abb. 247: Nr. 74, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Niere. 
Neben einer akuten Blutstauung zeigt das Nierengewebe keine weiteren pathologischen 
Veränderungen.  
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Abb. 248: Nr. 81, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe einschließlich mehreren intramuralen und subepikardialen Gefäßen 
(oben im Bild) ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 249: Nr. 81, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe inkl. Plexus chorioideus (Bildmitte rechts) ohne patholog. Veränderungen.  

 
Abb. 250: Nr. 81, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Lunge. 
Lungengewebe ohne patholog. Befund. Das kleine Leukozyteninfiltrat im subbronchialen 
Bindegewebe (in Bildmitte oben) entspricht dem morpholog. Korrelat einer geringen 
Bronchitis. 
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Abb. 251: Nr. 81, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 252: Nr. 81, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 253: Nr. 81, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Niere. 
Nierengewebe (hier: Nierenmark) ohne pathologischen Befund.  
Lediglich geringe akute Blutstauung. 
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Abb. 254: Nr. 68, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 14 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 255: Nr. 68, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 14 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe einschließlich Plexus chorioideus (links im Bild) ohne pathologische 
Veränderungen.  
 

 
Abb. 256: Nr. 68, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 14 Monate postop., Lunge. 
Akute Blutstauung. Lungengewebe ohne weitere pathologische Befunde. 
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Abb. 257: Nr. 68, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 14 Monate postop., Leber. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 258: Nr. 68, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 14 Monate postop., Milz. 
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 259: Nr. 68, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 14 Monate postop., Niere. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

  

158 /  278 

 

 
Abb. 260: Nr. 84, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 16 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 261: Nr. 68, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 16 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 262: Nr. 84, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 16 Monate postop., Lunge. 
Akute Blutstauung. Mäßiges Lungenödem. Kein weiterer pathologischer Befund.  
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Abb. 263: Nr. 84, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 16 Monate postop., Leber. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.  
 

 
Abb. 264: Nr. 84, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 16 Monate postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 265: Nr. 84, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 16 Monate postop., Niere. 
Neben einer akuten Blutstauung der renalen Gefäße keine weiteren pathologischen 
Veränderungen. 
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Abb. 266: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Veränderungen. Kein weiterer 
pathologischer Befund. 

 
Abb. 267: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 268: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Lunge. 
Akute Blutstauung sowie mittelgradiges Lungenödem. Nur noch wenige belüftete Alveolen. 
Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 269: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 270: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 271: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Niere. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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3.3.5 Gelatine-Gruppe 

 

 
Abb. 272: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 273: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop, Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 274: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Lunge. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 275: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 276: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.  
 

 
Abb. 277: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Niere. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 278: Nr. 56, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veränderungen. Oben rechts und unten links im 
Bild Blutbestandteile. 

 
Abb. 279: Nr. 56, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologischen Befund. 

 
Abb. 280: Nr. 56, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Lunge. 
Akute Blutstauung. Schleimretention im zentral im Bild gelegenen Bronchus. Rechts im Bild 
eine Leukozyteninfiltration im subbronchialen Weichgewebe als morphologisches Korrelat 
einer uncharakteristischen Entzündung, bspw. einer chronisch-unspezifischen Bronchitis. 
Keine weiteren pathologischen Befunde. 
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Abb. 281: Nr. 56, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 282: Nr. 56, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Milz. 
Neben einer akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Befunde. 
 

 
Abb. 283: Nr. 56, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Niere. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

  

166 /  278 

 

 
Abb. 284: Nr. 35, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe einschließlich intramuraler Gefäße ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 285: Nr. 35, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 286: Nr. 35, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Lunge. 
Lungengewebe mit geringer akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 287: Nr. 35, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. Rechts oben im Bild ein Portalfeld 
mit Gefäßen und Gallengängen. 
 

 
Abb. 288: Nr. 35, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 289: Nr. 35, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Niere. 
Nierengewebe (hier: Markkegelbereich) ohne pathologischen Befund. 
Lediglich geringe akute Blutstauung. 
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Abb. 290: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe einschließlich Gefäße ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 291: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 292: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Lunge. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 293: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Leber. 
Neben einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 294: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Milz. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 295: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Niere. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 296: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 297: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe mit zahlreichen Ganglienzellen. Kein pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 298: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Lunge. 
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 299: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Leber. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 300: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Milz. 
Neben einer akuten Blutstauung zeigen rote und weiße Pulpa des Milzgewebes keine 
weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 301: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Niere. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 302: Nr. 47, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 21 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Veränderungen.  
Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 303: Nr. 47, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 21 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 304: Nr. 47, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 21 Monate postop., Lunge. 
Im Bild Lungengewebe mit einem ektatischen Bronchus. Geringe akute Blutstauung sowie 
geringes Ödem im Lungenparenchym. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

  

173 /  278 

 

 
Abb. 305: Nr. 47, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 21 Monate postop., Leber. 
Neben einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 306: Nr. 47, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 21 Monate postop., Milz. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 307: Nr. 47, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 21 Monate postop., Niere. 
Nierengewebe (hier: Markkegel) ohne pathologische Veränderungen.  
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Abb. 308: Nr. 61, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe mit mäßigen degenerativen Veränderungen, vor allem einer diffusen 
Myokardfibrose. Kein weiterer pathologischer Befund.  
 

 
Abb. 309: Nr. 61, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologischen Befund. 
 

 
Abb. 310: Nr. 61, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Lunge. 
Neben einer geringen akuten Blutstauung und einem geringen Ödem  
keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 311: Nr. 61, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Leber. 
Keine weiteren pathologischen Befunde neben einer geringen akuten Blutstauung. 
 

 
Abb. 312: Nr. 61, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Milz. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 313: Nr. 61, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 22 Monate postop., Niere. 
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

  

176 /  278 

3.3.6 Kontrollgruppe 

 
Abb. 314: Nr. 22, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit, Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veränderungen. 

 
Abb. 315: Nr. 22, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit, Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologischen Befund. 

 
Abb. 316: Nr. 22, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit, Lunge. 
Akute Blutstauung. Lungengewebe mit Gefäßen, Bronchien und zahlreichen Alveolen ohne 
sonstige pathologische Veränderungen. 
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Abb. 317: Nr. 22, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit, Leber. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 318: Nr. 22, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit, Milz. 
Milzgewebe mit geringer akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 319: Nr. 22, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit, Niere. 
Neben einer akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Befunde. 
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Abb. 320: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit, Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 321: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit, Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.  
 

 
Abb. 322: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit, Lunge. 
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 323: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit, Leber. 
Neben einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 324: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit, Milz. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 325: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit, Niere. 
Außer einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 326: Nr. 8, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit, Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 327: Nr. 8, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit, Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.  
 

 
Abb. 328: Nr. 8, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit, Lunge. 
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 329: Nr. 8, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit, Leber. 
Lebergewebe einschließlich in Bildmitte erfasstem Portalfeld mit Gefäßen und kleinen 
intrahepatischen Gallengängen. Keine pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 330: Nr. 8, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit, Milz. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 331: Nr. 8, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit, Niere. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 332: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate Kontrollzeit, Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Veränderungen. Kein weiterer 
pathologischer Befund. 

 
Abb. 333: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate Kontrollzeit, Hirn. 
Unauffälliges Hirngewebe. Kein pathologischer Befund.  
 

 
Abb. 334: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate Kontrollzeit, Lunge. 
Lungengewebe mit zahlreichen Alveolen und mehreren Bronchien sowie Gefäßen. 
Kein pathologischer Befund. 
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Abb. 335: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate Kontrollzeit, Leber. 
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 336: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate Kontrollzeit, Milz. 
Neben einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 337: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate Kontrollzeit, Niere. 
Nierengewebe (hier Nierenmark erfasst) ohne pathologische Veränderungen.  
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Abb. 338: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit, Herzmuskel. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.  
 

 
Abb. 339: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit, Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 340: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit, Lunge. 
Mittel- bis hochgradige akute Blutstauung in Gefäßen und zahlreichen Alveolarlichtungen. 
Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 341: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit, Leber. 
Neben einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 342: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit, Milz. 
Akute Blutstauung. Rote (rosafarben) und weiße (blau angefärbt) Pulpa des Milzgewebes 
ohne weitere pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 343: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit, Niere. 
Akute Blutstauung des Nierengewebes (hier Nierenmark im Bild). Keine weiteren 
pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 344: Nr. 18, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit, Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe mit geringer akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 345: Nr. 18, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit, Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 346: Nr. 18, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit, Lunge. 
Lungengewebe ohne pathologische Veränderungen. 
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Abb. 347: Nr. 18, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit, Leber. 
Lebergewebe mit mehreren Leberläppchen, Sinusoiden und Portalfeldern ohne 
pathologischen Befund. 

 
Abb. 348: Nr. 18, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit, Milz. 
Neben einer akuten Blutstauung zeigt das Milzgewebe keine weiteren pathologischen 
Befunde. 
 

 
Abb. 349: Nr. 18, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit, Niere. 
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 350: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, Herzmuskel. 
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Veränderungen.  
Kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 351: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.  
 

 
Abb. 352: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, Lunge. 
Akute Blutstauung. Im Bild Lungengewebe mit zahlreichen Alveolen und mehreren 
Bronchien ohne weitere pathologische Befunde. 



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

  

189 /  278 

 

 
Abb. 353: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, Leber. 
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 354: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, Milz. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
 

 
Abb. 355: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, Niere. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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Abb. 356: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit, Herzmuskel. 
Gering degenerativ verändertes Herzmuskelgewebe. Keine weiteren Befunde. 
 

 
Abb. 357: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit, Hirn. 
Hirngewebe ohne pathologische Veränderungen. 
 

 
Abb. 358: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit, Lunge. 
Mittelgradiges Ödem, welches auf eine chronische Linksherzinsuffizienz hinweist,  sowie 
akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. 
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Abb. 359: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit, Leber. 
Akute Blutstauung. Keine weitere pathologische Veränderung.  
 

 
Abb. 360: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit, Milz. 
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund. 
 

 
Abb. 361: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit, Niere. 
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veränderungen. 
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3.4 Tumoren 

Die elf Tumorerkrankungen traten einschließlich und vor allem in der Kontrollgruppe auf. 

Die einzelnen Tumorfälle dieser Studie in tabellarischer Übersicht:  

Gruppe Ident.-

Nummer 

Überlebens-

zeit 

Tumorlokalisation Tumorentität 

CPZ 112 22 Monate vordere Bauchwand gering differenziertes 

Liposarkom 

Knochenkollagen 151 20 Monate vordere Bauchwand mittelgradig 

differenziertes 

Liposarkom 

TCP -   kein Tumor 

PMMA 93 3 Monate Hirn malignes Gliom 

 68 14 Monate Thoraxwand mittelgradig 

differenziertes Sarkom 

(MFH) 

 84 16 Monate Thoraxwand synoviales Sarkom 

Gelatine 61 22 Monate vordere Bauchwand mittelgradig 

differenziertes 

Liposarkom 

Kontrolle 26 16 Monate Nase papilläres 

Fibroepitheliom 

 2 18 Monate Bauchwand/Leiste gering differenziertes 

spindeliges Sarkom 

(MFH) 

 15 20 Monate Unterbauch/Leiste regressiv verändertes 

Sarkom (MFH) 

 27 22 Monate Halsregion Struma colloides 

nodosa 

 27 22 Monate Bauchwand undifferenziertes 

Sarkom (MFH) 
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3.4.1 Calcium-Phosphat-Zement- (BoneSource®-) Gruppe 
 

 
 
Abb. 362: (Code-Nr. 112 sar BS x 10), HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop.,  
Weichteilpräp. der vorderen Bauchwand: 
Tumorformationen im subkutanen Weichgewebe mit infiltrierend und destruierend 
gewachsenen vorwiegend spindeligen, teils aber auch ovalären mittel- bis hochgradig 
pleomorphen mitosereichen Tumorzellen (Lipoblasten) unter Einschluss bizarrer 
Riesenzellen. Mitunter Einschluss von vorbestehenden Fettgewebsinseln. Extrazelluläre 
Matrix gering eosinophil und mit mäßigem Kollagenfasergehalt. Kein Nachweis von 
Nekrosen. 
Bewertung: Gering differenziertes Liposarkom 
Kommentar: Das Tier ist zum Abtötungszeitpunkt ca. 22 Monate alt, für Ratten dieser 
Spezies ein Methusalem. Die Tumorentstehung ist somit mit großer Wahrscheinlichkeit als 
spontan einzuschätzen. Siehe Diskussion. 
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3.4.2 Knochenkollagen- (Coloss®-) Gruppe 
 

 
Abb. 363: (Code-Nr. 151 lip KOL x 10), HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop.,  
Weichteilpräp. der vorderen Bauchwand: 
Man erkennt rechts im Bild eine infiltrierend gewachsene Neubildung von atypischen 
Lipoblasten mit mittelgradiger Zell- und Kernpolymorphie. Mitunter Einschluss 
vorbestehender Fettgewebsinseln. Die extrazelluläre Matrix ist mäßig eosinophil und gering 
kollagenfaserhaltig. Kein Nachweis von Nekrosen oder anderen regressiven 
Veränderungen. Einige Mitosen. 
Bewertung: Typisches, mittelgradig differenziertes Liposarkom  
Nebenbefund: Am linken Bildrand altersentsprechend reguläre quergestreifte 
Skelettmuskulatur und Fasziengewebe. 
Kommentar: Auch dieses Tier ist mit seinem Lebensalter von ca. 20 Monaten zum 
Abtötungszeitpunkt im Greisenalter. Die Tumorentstehung ist somit wiederum mit großer 
Wahrscheinlichkeit als spontan einzuschätzen. Siehe Diskussion. 
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3.4.3 Tricalciumphosphat- (BioBase®-) Gruppe 

In dieser Versuchsgruppe traten keine Tumorerkrankungen auf. 

3.4.4 Polymethylmethacrylat- (Palacos®-) Gruppe 
 

 
 Abb. 364: Nr. 93 hir, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Hirn. 
Infiltrierend gewachsene hirneigene Tumorstrukturen stören die Hirnarchitektur. Das 
vorbestehende Hirngewebe ist auf dem vorliegenden Bild kaum mehr nachweisbar. 
Zahlreiche Gefäße durchziehen das Tumorgewebe. Etliche Mitosen. Vor allem links unten 
im Bild einige sogenannte Honigwabenzellen. 
Bewertung: Malignes Gliom (Maligner Hirntumor)   
 



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung 

  

196 /  278 

 

 
Abb. 365: Nr. 68 tho, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 14 Monate postop., Thoraxwand. 
Im subkutanen Weichgewebe ein infiltrierend gewachsener Tumor, der aus spindeligen 
mittelgradig pleomorphen Tumorzellen mit einigen Mitosen besteht. Am oberen Bildrand  
originäre Hautstrukturen, rechts oben mit fokaler Hautulzeration. 
Bewertung: Mäßig differenziertes Malignes Fibröses Histiozytom (MFH) 
Neuere Bezeichnung: Spindelzellsarkom, nicht weiter klassifizierbar (NOS) 
 
 

 
Abb. 366: Nr. 84 tho, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 16 Monate postop., Thoraxwand. 
Im subkutanen Weichgewebe der vorderen Thoraxwand gelegene infiltrierend gewachsene 
nesterartige Tumorformationen mit überwiegend ovalären Tumorzellen, die eine 
mittelgradige Pleomorphie aufweisen. Einige Mitosen. 
Bewertung: Synoviales Sarkom 
Differenzialdiagnostisch kommt auch ein malignes Pleuramesotheliom mit vorwiegend 
epitheloider Differenzierung in Betracht. 
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3.4.5 Gelatine- (Leerdefekt-) Gruppe 
 

Abb. 367: Nr. 61 abd, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop.; Subkutanes 
Weichgewebe des Abdomens. 
Im subkutanen Weichgewebe infiltrierend gewachsene Tumorformationen, die mitunter 
nekrotisches Abschnitte aufweisen. Überwiegend ovaläre atypische Zellen, die als 
atypische Lipoblasten angesprochen werden. Einige Mitosen. 
Bewertung: Auf Grund der Morphologie und der Lokalisation kommt am ehesten ein 
mittelgradig differenziertes Liposarkom in Betracht. 
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3.4.6 Kontrollgruppe 

Nr. 26, 16 Monate postop., benigner Tumor an der Nase: Papilläres Fibroepitheliom. 

Kein histologisches Bild eingefügt. 

Abb. 368: Nr. 2 abd, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate postop., Abdomen /Leiste. 
Im subkutanen Weichgewebe infiltrierend gewachsene Tumorformationen. Die Tumorzellen 
sind zumeist spindelzellig, mittelgradig pleomorph und weisen  einige Mitosen auf.  
Bewertung: Mittel- bis geringgradig differenziertes spindelzelliges Sarkom, nicht 
weiter klassifizierbar (NOS) 
Frühere Bezeichnung: Malignes Fibröses Histiozytom (MFH) 
 

Nr. 15, 20 Monate postop., Unterbauch / Leiste: Regressiv verändertes Sarkom. Kein 

histologisches Bild eingefügt.  
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Abb. 369: Nr. 27 cer, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Hals. 
Benigne noduläre Hyperplasie des Schilddrüsenparenchyms mit makrofollikulärer Textur. 
Mehrere mit eosinrotem Kolloid gefüllte Follikel. Keine Malignitätskriterien. 
Bewertung: Struma colloides nodosa (Gutartige Schilddrüsenvergrößerung) 
 
 

 
Abb. 370: Nr. 27 abd, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Abdomen. 
Im subkutanen Weichgewebe infiltrierend gewachsene Tumorformationen. Hochgradig 
pleomorphe Tumorzellen mit etlichen Mitosen. Nekrotische Bezirke.  
Bewertung: Auf Grund der Morphologie und der Lokalisation handelt es sich am ehesten 
um ein Undifferenziertes Sarkom, nicht weiter zu klassifizieren (NOS) 
Frühere Bezeichnung: Malignes Fibröses Histiozytom (MFH) 
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4 Diskussion 

Als Ziel dieser Studie ist der histologische Vergleich des biologischen Verhaltens ver-

schiedener Modifikationen eines Calcium-Phosphat-Zementes im Knochen und 

Weichgewebe der Wistar-Ratte definiert worden. Durch die Weiterentwicklung von 

knochenmineralähnlichen Calciumphosphaten soll ein klinischer Einsatz gerechtfertigt 

und optimiert werden.  

Begründung für die Unerlässlichkeit des Tierversuches in dieser Studie  

1. Die standardisierte Norm nach ISO/DIS 10993-6 verlangt vier Versuchstiere pro 

Tötungszeitpunkt unter Einschluss von Vergleichssubstanzen. Wie in der o.g. 

Norm gefordert, wurden dabei mehrere Vergleichssubstanzen untersucht.  

2. In allen bisher bekannten Studien wurden dagegen weniger als die in dieser Stu-

die beurteilten 192 Tiere einbezogen. Oftmals war die Anzahl der Versuchstiere 

dadurch statistisch nicht relevant.  

3. Weiterhin wurden die Beobachtungszeiträume postoperativ meist kürzer gewählt. 

In der vorliegenden Arbeit werden Nachbeobachtungszeiträume bei den ver-

schiedenen Versuchsarmen von bis zu 24 Monaten erreicht.  

4. Außerdem weist diese Studie eine detaillierte histomorphologische Dokumentati-

on auf. Auch dieser Aspekt trifft nur auf wenige bisher bekannte Arbeiten zu.  

5. Verlässliche Daten über die mechanische Stabilität und damit die Integration des 

neuentstandenen Gewebes in den umgebenden körpereigenen Strukturen gibt 

es bisher kaum. Auch dazu werden Aussagen getroffen.  

6. Auf Grund des Fortschrittes in der Entwicklung von neuen und der chemischen 

Weiterentwicklung bzw. Modifikation bereits bekannter Knochenersatzmateria-

lien, beispielsweise von Hydroxylapatitzement, Tricalciumphosphaten oder Poly-

meren, machen sich wiederholte histopathologische Untersuchungen bereits ein-

geführter Materialien notwendig.  

Nicht alle tierexperimentellen Untersuchungen sind ohne Abstriche auf den Menschen 

übertragbar und eine interpretatorische Vorsicht ist geboten, wenngleich es ohne diese 

Tierversuche leider oftmals nicht möglich ist, neue Werkstoffe zu prüfen (Eitel et al. 

1981, Hönig et al. 1997, Gomoll et al. 1999).  

In-vitro-Untersuchungen weisen eine weniger gute Beurteilbarkeit auf, vor allem weil 

bei ihnen die Interaktionen zwischen Implantat und Lagergewebe nicht beobachtet 

werden können (Burkhardt 1992, Thornton et al. 1993, Zou et al. 2003).  

Die am besten geeigneten humanbiologischen Untersuchungen sind aus verständli-

chen Gründen kaum zu realisieren und klinische Studien sind erst nach erfolgreichen 

Tests an Tieren genehmigungsfähig (Testori et al. 1998, Wilson et al. 1998).  
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4.1 Implantatmaterialien 

4.1.1 Biokompatibilität und Biodegradation der Implantatmaterialien 

Biokompatibilität, also Gewebeverträglichkeit in der Definition nach Epple, ist eine der 

Grundvoraussetzungen, damit ein Werkstoff als Knochenersatzmaterial angewendet 

werden darf.  

Ziel der Verwendung eines Implantates ist die Funktionsübernahme im Bereich eines 

wie auch immer entstandenen Knochendefektes, seien es eine angeborene Missbil-

dung, ein Tumorgeschehen, ein Trauma oder ein kosmetisches „Problem“ (Spieker-

mann 1994, Wetzel et al. 1995, Zitzmann et al. 1996, Hürzeler et al. 1996, Hürzeler 

1997 a und b, Quinones et al. 1997, Merten et al. 1998, Soost et al. 1998).  

Erreichen lässt sich diese komplexe Eigenschaft der Biokompatibilität durch die Ver-

wendung solcher Materialien, die vom Lagergewebe als nicht so „gefährlich“, also anti-

gen bzw. körperfremd angesehen werden, dass eine stärkere oder länger andauernde 

Abwehrreaktion aufrechterhalten wird.  

So werden seit etlichen Jahren z.B. Silikonkissen als kosmetische Formgeber vor allem 

im Brustbereich nach Operationen von Mamma-Karzinomen eingesetzt, wobei das hier 

zugrundeliegende Element Silizium im Periodensystem der Elemente nahe bei den im 

menschlichen und tierischen Organismus hauptsächlich vorkommenden Elementen 

Kohlenstoff, Stickstoff, Sauerstoff und Wasserstoff liegt und zumindest teilweise glei-

che oder ähnliche physikalische und chemische Eigenschaften aufweist.  

Das gleiche Prinzip macht man sich bei der Verwendung von gut verträglichem Titan 

als Implantatmaterial in der Endoprothetik zunutze. Zukünftig zum Einsatz als Kno-

chen- oder sonstigem Ersatzmaterial vorgesehene chemischen Stoffe bzw. Elemente 

müssen (bewusst oder unbewusst) diesem Gesichtspunkt der Materialkompatibilität 

unterworfen werden.  

Bei allen in dieser Studie untersuchten Materialien konnte eine Biokompatibilität belegt 

werden. Es waren keine Abstoßungsreaktionen oder längerdauernde Entzündungsre-

aktionen zu beobachten. Diesbezüglich erfüllten damit alle hier untersuchten Werkstof-

fe die Kriterien. Unterschiede zu bisherigen Materialstudien wurden nicht gefunden.  

Sowohl der verwendete Calcium-Phosphat-Zement ohne Beimengungen (Versuchs-

gruppe 1) als auch die Modifikationen mit Knochenkollagen (Versuchsgruppe 2) oder 

Tricalciumphosphat (Versuchsgruppe 3) zeigten eine reizlose Einheilung und keine 

Stimulation einer Abwehrreaktion. Auch die mit untersuchten PMMA-Implantate in Ver-

suchsgruppe 4 und die in die Leerdefekte der Versuchsgruppe 5 implantierte Gelatine 

waren durch Biokompatibilität gekennzeichnet.  

Die Geschwindigkeit und das Ausmaß der Biodegradation sind im Unterschied zu an-

deren Studien in der Auswertung dieser Studie als nicht allein wesentlich für die ge-

wünschte Biokompatibilität zu beurteilen. Nach bisherigen Studien sollte die Biodegra-

dation nicht zu langsam erfolgen, weil sonst die hier gesehene meist geringgradige 

resorptive Entzündung monatelang aufrechterhalten würde, ebensowenig sollte sie 

nicht zu schnell erfolgen, weil möglicherweise die Resorptions- und Phagozytosekapa-
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zität des Lagergewebes überschritten werden könnte und unerwünschte Nebenwirkun-

gen wie höhergradige aseptische Entzündungen mit Implantatlockerung und/oder -

verlust auftreten (Weckbach 1990, Rokkanen 1990, Steinmann 1990, Santavirta et al. 

1990, Böstmann 1991, Hofmann 1992 und 1995).  

Biodegradation bedeutet den Verlust des Materialgefüges, verursacht durch auf das 

Implantat einwirkende physikalische oder chemische Kräfte. Damit diese Kräfte wirken 

können, bedarf es mehrerer Voraussetzungen, insbesondere einer entsprechenden 

Materialbeschaffenheit.  

Der Calcium-Phosphat-Zement zeigt in allen Versuchsgruppen keine Biodegradation. 

Begründet wird dieses Verhalten in seiner chemischen Zusammensetzung und offen-

bar unzureichenden Porosität. Damit lässt sich hier ein Unterschied zu einigen anderen 

Studien belegen.  

Das osteokonduktive Knochenkollagen im Versuchsarm 2 ist durch eine Biodegradati-

on und einen Umbau in Bindegewebe und partiell in neues Knochengewebe gekenn-

zeichnet. Das wird auf die osteoinduktiven Eigenschaften dieses Materials zurückge-

führt. Damit ist hier eine Übereinstimmung mit gleichlautenden bisherigen Studien zu 

verzeichnen.  

Der Tricalciumphosphat im Versuchsarm 3 zeigt eine oberflächliche Biodegradation. 

Auch hier ist damit eine Übereinstimmung mit bisherigen Studien zu verzeichnen.  

Das PMMA zeigt keine Biodegradation und ein bioinertes Verhalten, wie hinreichend 

aus bisherigen Studien und Materialanwendungen bekannt.  

Die Gelatine wird bei bekannter Osteoinduktivität biodegradiert und resorbiert.  

Übereinstimmend mit der guten Biokompatibilität von Knochenkollagen, Gelatine und 

TCP war eine unterschiedlich ausgeprägte Biodegradation dieser Materialien zu ver-

zeichnen. Doch zeigten auch der CPZ und PMMA eine Biokompatibilität trotz der feh-

lenden bzw. nicht zu belegenden Biodegradation.  

4.1.2 Materialeigenschaften 

Intraoperativ sind einige Materialeigenschaften wie die Festigkeit durch Zementpasten-

kompression, Luftfeuchtigkeit oder Oberflächengüte nicht zu beeinflussen.  

Andere Eigenschaften wie die Porosität des Kristallgefüges, Defektgrößen, Defekthäu-

figkeit oder Umsetzrate lassen sich beeinflussen.  

Die in dieser Arbeit festgestellte bzw. bestätigte Beständigkeit von Calcium-Phosphat-

Zement im biologischen Lagergewebe ist auf dessen thermodynamische, biochemi-

sche und biophysikalische Eigenschaften zurückzuführen. Die bei der Aushärtung des 

Materials nach dessen Abbindereaktion und Einbringung ins Lagergewebe eingegan-

genen Bindungen (hier die nahezu unlösliche Ionenstruktur im Salz) können von den 

Osteoklasten bzw. Fremdkörperriesenzellen nicht aufgebrochen werden. Es ist ein 

Zement entstanden, der sich durch die Osteoklasten nicht phagozytieren lässt. Die 

Porengröße ist für das Einwachsen von Gefäßen und osteoinduktiven Substanzen zu 

klein bzw. eine ausreichende Mikro- und Makroporosität liegen nicht vor.  
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Dieses Material ist gesichert chemisch zu stabil. Von sich aus ist dieses Material auf 

Grund fehlender osteoinduktiver Eigenschaften nicht in der Lage, sich zu degradieren. 

Möglicherweise ist aber eine Vermischung mit anderen Werkstoffen angezeigt. Eine 

Nutzung der durchaus vorhandenen vielfältigen positiven Eigenschaften dieses Materi-

als in Bezug auf die Anwendung als Knochenersatzmaterial in nicht Last tragenden 

Bereichen mit zwei oder noch besser drei begrenzenden Defekträndern bzw. Zysten-

wänden und bei solchen Indikationen, bei denen die (vollständige) Resorption nicht 

primäres Ziel ist, scheint eine pragmatische und medizinisch vertretbare Lösung.  

Die Beimengung von stabilisierenden Fasern könnte die Festigkeit bzw. biomechani-

sche Stabilität von CPZ soweit verbessern, dass ein Einsatz dieses Materials auch in 

Last tragenden Bereichen diskutiert werden sollte und realisiert werden kann (Hing et. 

al. 1999, dos Santos et al. 2003, Gbureck 2004).  

Das hier untersuchte Colloss® ist ein Vertreter dieser Werkstoffklasse. Es wurde von 

der Fa. Ossacur, Oberstenfeld, zur Verfügung gestellt.  

Colloss® ist ein aus bovinem Knochen gewonnenes Biomaterial mit osteoinduktiven 

Eigenschaften. Es unterstützt und induziert die Knochenneubildung. Da es aus Kalbs-

knochen hergestellt wird, handelt es sich immunologisch um einen Fremdprotein-

Komplex. Durch die De- und Renaturierung bei der Herstellung und die fibrilläre Struk-

tur sind Kollagene aber laut Herstellerangaben in seltenen Fällen unverträglich, den-

noch keimfrei und mit erhaltener biologischer Aktivität. Gegebenenfalls sind hier auch 

noch laufende tierexperimentelle und klinische Studien abzuwarten und auszuwerten. 

Der Vorteil dieses Materials im Vergleich zu anderen Wachstumsfaktoren besteht dar-

in, dass es mehrere osteoinduktive Proteinkomplexe enthält und deshalb dem physio-

logischen Normalzustand eher gerecht werden kann als die Verwendung eines einzel-

nen Wachstumsfaktors.  

In der hier untersuchten Charge von Knochenkollagen im Versuchsarm 2 konnte ein-

drucksvoll dessen osteoinduktives Potenzial belegt werden. Allerdings waren nur Teile 

der Kollagenareale knöchern ersetzt; andere waren bindegewebig umgewandelt. Of-

fenbar sind größere Mengen BMP sowie weitere osteoinduktive Stimulanzien zur 

Osteoneogenese notwendig. Auch muss noch weiter untersucht werden, ob es sich um 

eine echte oder um eine metaplastische Knochenneubildung handelt, falls man hier 

einen Unterschied postulieren will. Letztere ist auf Grund versprengter Stammzellen 

und Osteoblasten im Narbengewebe um große ehemalige Traumabezirke, z.B. Zu-

stand nach Hüft-TEP, allgemein bekannt. Das Prinzip der Osteoinduktion durch ent-

sprechende Vorläuferzellen ist jedoch gleich.  

Die ideale Dosisbestimmung der osteoinduktiven Substanzen muss noch ausgearbeitet 

werden, damit weder eine überschießende noch eine lediglich partielle Umwandlung 

des Implantates in neuen Knochen resultiert (Kawamoto et al. 2003). Denkbar wären 

auch eine Anreicherung der eingesetzten Kollagene mit BMP´s (Kübler 1995, 1997, 

1998 a, b und c, Kübler et al. 1999) sowie eine Beimpfung mit Stammzellen oder 

Wachstumsfaktoren, z.B. TGF beta-1. BMP´s sind aber derzeit noch sehr kosteninten-

siv. Die von Kübler et al. eingesetzten BMP-Mengen in ihren Versuchstieren würden 

bei der Anwendung am Menschen mit ungleich höherer Körpermasse außerhalb von 

Studien derzeit nicht finanzierbar sein.  
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In der Verwendung von Kollagenen als Knochenersatzmaterial steckt ein großes Po-

tenzial, wenn sein vollständiger Abbau und Ersatz durch körpereigene knöcherne 

Strukturen ein primäres Ziel ist.  

In einer aktuellen Arbeit von Kloss et al. 2004 wurde auf die Anwendungsmöglichkeit 

von Colloss® als einem osteoinduktiven Proteinkomplex zur Regeneration knöcherner 

Defekte verwiesen. Wie in der hier vorliegenden Studie wurde der Nachweis eines 

osteoinduktiven Potenzials dieses Materials erbracht.  

Im Vergleich zur Implantation autogener Spongiosa findet sich in der Studie von Kloss 

eine frühzeitige, überstürzte Knochenneubildung. Diesen Sachverhalt kann man als 

Vorteil sehen, weil dadurch eine schnellere Wiederherstellung der mechanischen Sta-

bilität im Defektbereich realisiert wird und das vergleichsweise schneller erfolgende 

Einwachsen von Bindegewebe verhindert werden kann. Als Nachteil könnte sich die 

möglicherweise geringere Qualität des überstürzt neu gebildeten Knochens erweisen. 

Die zuviel gebildete Knochenmenge unterliegt einem Rückbau und einer Remodellati-

on, wodurch erst nach Monaten eine nach Form und Funktion ansprechende Knochen-

substanz vorliegt. Zur Objektivierung diesbezüglicher bisher noch nicht geklärter Sach-

verhalte sind noch weitere Studien und Verlaufsbeobachtungen notwendig. Eine aktu-

elle Arbeit von Würzler et al. 2004 hat sich der überstürzten Knochenneubildung ange-

nommen und zeigt als Ergebnis ihrer histologisch abgesicherten Studie (mit Beimen-

gung von BMP-2 zu einem kollagenen Scaffold) einen biomechanisch stabilen Kno-

chen, der Zeichen einer funktionellen Adaptation aufweist. Weiterhin kann der Vorteil 

einer schnelleren Konsolidierung des Defektbereiches gegenüber einem autologen 

Knochentransplantat bestätigt werden.  

Im physiologisch entstehenden Knochen werden durch die Einlagerung von Calcium-

salzen in Kollagenstrukturen große Härten erreicht. Die bisherige Verwendung von 

Kollagen in Reinform als Knochenersatzmaterial weist jedoch bisher eine unzureichen-

de mechanische Stabilität auf. Die Einlagerung von Calciumsalzen in Kollagene ist im 

Labor noch nicht etabliert.  

Die Herausforderung fehlender bzw. unzureichender biomechanischer Stabilität von 

Kollagenfasern, Wachstumsfaktoren oder BMP´s beschäftigt mehrere Forschungs-

gruppen. So wird in einer Arbeit von Ruhe et al. 2004 in einem ersten Versuchsarm ein 

poröser Calcium-Phosphat-Zement (mit osteokonduktiven Eigenschaften, ausreichen-

der biomechanischer Stabilität, aber fehlender Degradation, kombiniert mit BMP-2 we-

gen der exzellenten Osteoinduktivität) mit einer Komposition aus absorbierbaren oste-

oinduktiven Kollagenfasern (ACS) mit BMP-2 in einem zweiten Versuchsarm vergli-

chen. Es findet sich jeweils eine Knochenneubildung, aber im CPZ-Versuchsarm mit 

unvollständiger Degradation und Resorption, im Kollagen-Versuchsarm mit fehlender 

bzw. unzureichender biomechanischer Stabilität.  

Zum jetzigen Zeitpunkt ist bei osteoinduktiven Knochenkollagenen, aber auch bei 

Wachstumsfaktoren und BMP´s festzustellen, dass bisher noch ungeklärte Fragen der 

biomechanischen Stabilität, der richtigen bzw. optimalen Dosis wie auch gelegentlich 

berichteter aseptischer entzündlicher Schwellungen geklärt werden müssen, um durch 

gesicherte Fakten einen Einsatz dieser interessanten Werkstoffe als vollständig resor-

bierbare sowie immunologisch und biomechanisch sichere Knochenersatzmaterialien 

zu ermöglichen (Marukawa et al. 2001, Santhosh et al. 2001, Yokota et al. 2001, Choi 

et al. 2002, Seto et al. 2002, Nagao et al. 2002, Rickert et al. 2003, Kasahara et al. 

2003, Ueki et al. 2003).  
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Das im Versuchsarm 3 untersuchte Alpha-Tricalciumphosphat zeigt zwar eine im Ver-

gleich zu Calcium-Phosphat-Zementen etwas bessere Degradation, jedoch insgesamt 

nur geringgradig und randständig. Der volumenmäßig größte Teil der Implantate 

verblieb nahezu inert bzw. biotoleriert über den gesamten Beobachtungszeitraum im 

Lagergewebe liegen. Offensichtlich sind auch hier durch die Entstehung von Hydroxy-

lapatitzement bei der Abbindereaktion und Aushärtung die Porengrößen nicht ausrei-

chend groß genug für ein Einwachsen von Zellen und Gefäßen. Es fehlt offenbar das 

Stimulans für eine Umwandlung in körpereigene Strukturen.  

Durch die Verwendung von Beta-Tricalciumphosphat mit zahlreicheren Makro- und 

Mikroporen ließe sich aber eine Verbesserung der Degradation und Resorption errei-

chen (vgl. hierzu u.a. die Angaben der Fa. Curasan zum Beta-TCP Cerasorb®).  

Tricalciumphosphate eignen sich nach dem derzeitigen Wissensstand sehr gut als 

Trägersubstanzen für osteoinduktive Materialien, welche selbst keine ausreichende 

Stabilität aufweisen.  

Unter der Bezeichnung Acrylate werden eine Vielzahl von Polymeren auf der Basis von 

Acrylsäure und Methacrylsäure sowie deren Ester zusammengefasst. PMMA wurde 

erstmals 1933 von Röhm und Haas zu harten, transparenten Blöcken polymerisiert. Es 

wird heute vielfältig eingesetzt. Besonders geschätzt werden seine hohe Härte bei ho-

her Festigkeit und Steifigkeit. Polymethylmethacrylate sind die derzeitig am häufigsten 

verwendeten nichtresorbierbaren polymeren Knochenersatzmaterialien (Breusch et al. 

2003). Das hier zum Einsatz gekommene Palacos® der Fa. Merck ist eines der be-

kanntesten PMMA.  

Sie sind ausreichend mechanisch stabil und biokompatibel. Günstige Eigenschaften 

sind die von Anfang an feste Knochenzement-Verankerung, die einfache Verarbeitbar-

keit, die kurze Polymerisationszeit (ca. 10 Minuten), die rasche Belastbarkeit und die 

Möglichkeit, Zusätze beizumischen. Nachteile bestehen in der kontinuierlichen Abgabe 

kleiner Mengen toxischer Substanzen postoperativ in das benachbarte Gewebe (nicht 

polymerisierte Methylmethacrylat-Monomere) sowie in einer reichlichen Freisetzung 

toxischer Substanzen beim Abbindevorgang und in einer Wärmeentwicklung bei der 

Aushärtung des Materials bis zu 70°C und nach anderen Angaben bis 120 °C.  

Die aus der häufigen operativen Anwendung, z.B. bei der Implantation von zementier-

ten Totalendoprothesen des Hüftkopfes, bekannten Materialeigenschaften konnten in 

der Versuchsgruppe 4 mit PMMA bestätigt werden. Degradation und Resorption des 

Implantatmaterials fanden sich nicht, jedoch besteht ein bioinertes Verhalten in knö-

chernen Strukturen. Bei der Implantation in Weichgewebe findet sich eine fibröse Ein-

scheidung und es handelt sich damit um ein biotoleriertes Material. Damit ergeben sich 

einige gute Biokompatibilitätseigenschaften, die beim derzeitigen Fehlen besserer Al-

ternativen trotz der oben genannten Unzulänglichkeiten zur Anwendung als Knochen-

zement und Knochenersatzmaterial berechtigen.  

Gelatine weist eine allgemein bekannte Resorbierbarkeit auf (Bigi et al. 2004). Es ist 

ein Material, welches ähnliche Proteinbestandteile wie die dekalzifizierte Knochenmat-

rix aufweist.  

In knöchernen Strukturen lässt sich eine Knochenneubildung nachweisen. Im Weich-

gewebe wird es durch Narbengewebe ersetzt.  
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Die Verwendung in der Studie als Platzhalter im Leerdefekt ermöglichte die Beobach-

tung von Umbauvorgängen in den verschiedenen definierten postoperativen Zeiträu-

men. So konnten unter anderem die einzelnen Phasen der Osteogenese stellvertre-

tend mit ihren spezifischen zellulären Vertretern histologisch identifiziert, verfolgt und 

bewertet werden.  

4.1.3 Herstellungsverfahren und Herstellungstemperaturen 

Neben der chemischen Zusammensetzung von Implantaten spielen auch Herstel-

lungsmethoden eine wichtige Rolle bei den Materialeigenschaften und damit für Fes-

tigkeit, Degradation und Resorptionsverhalten.  

In einer Studie wurden deshalb Versuche mit einer Vorverdichtung von Zementpasten 

vor der Sinterung durchgeführt (Gbureck et al. 2003 a). Dabei wurde durch eine Vor-

verdichtung des verwendeten TCP eine höhere Festigkeit erreicht.  

Die durch die Verdichtung des Materials und damit Verringerung der Poren zu vermu-

tende Verschlechterung der Degradations- und Resorptionseigenschaften wurde dabei 

zugunsten der angestrebten biomechanischen Stabilität bewusst in Kauf genommen.  

In diesem Zusammenhang ergibt sich folgende Überlegung: Bei der Zielsetzung muss 

bei den derzeitig verwendeten Knochenersatzmaterialien, dem derzeitigen Wissens-

stand und dem bisherigen Fehlen eines idealen klinisch anwendungsbereiten Kno-

chenersatzmaterials grundsätzlich bei jeder Materialentwicklung, bei jedem tierexperi-

mentellen Versuch und später bei jeder klinischen Anwendung am Patienten die Ent-

scheidung getroffen werden, ob das eingesetzte Implantat vor allem einen Defekt sta-

bilisieren soll und man unter Umständen auch eine fehlende oder unvollständige Re-

sorption akzeptiert, oder ob die vollständige Resorption unbedingt gefordert wird und 

dafür der Stabilität des Konstruktes nicht das primäre Interesse gilt. Die Stabilität könn-

te dann mit temporären Metallschienen oder einer Ruhigstellung des Operationsberei-

ches gewährleistet werden.  

Das Sintern stellt seinerseits einen weiteren Eingriff in die Materialbeschaffenheit dar. 

Durch den Sinterungsvorgang (beschrieben im Glossar) werden Partikel bzw. Granula 

verschmolzen und miteinander verbacken. Dadurch wird eine u.U. vorteilhafte Materi-

alverdichtung und -verfestigung erreicht, die jedoch zu Lasten der Porenanzahl und 

Porengröße geht. Durch die Schrumpfung des Implantates ergibt sich eine geringere 

Oberfläche und damit Angriffsfläche. Die Biodegradierbarkeit wird vermindert.  

Das Sol-Gel-Verfahren (ebenfalls im Glossar beschrieben) stellt eine weitere Innovati-

on bei der Herstellung von Knochenersatzmaterialien dar.  

Bisher waren für die Herstellung verschiedenster Knochenersatzmaterialien, insbeson-

dere Keramiken, hohe Temperaturen von z.T. mehr als 1000°C notwendig. Es gibt in 

letzter Zeit Entwicklungen, bei denen durch ein Sol-Gel-Verfahren nur noch Tempera-

turen von etwa 200°C benötigt werden. Dadurch entstehen im Rahmen von Ausfäl-

lungs- oder Abscheidungsvorgängen viel kleinere Partikel, die viel leichter und schnel-

ler phagozytiert werden können.  

Auch Bohner berichtete schon 2001 von unterschiedlichen Materialeigenschaften bei 

Niedrig- und Hochtemperatur-Calciumphosphaten.  
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Die in dieser Studie untersuchten Calcium-Phosphat-Zemente und deren Modifikatio-

nen wurden noch konventionell hergestellt.  

Der Calcium-Phosphat-Zement wurde durch eine Abbindereaktion gewonnen . 

Das Knochenkollagen entstand durch Lyophilisation aus Rinderknochen.  

Das Tricalciumphosphat ist durch einen Sinterungsvorgang hervorgegangen.  

PMMA wurde durch Polymerisation von Methylmethacrylatmonomeren hergestellt.  

4.1.4 Oberflächengestaltung und Oberflächenbeschichtung 

Zunächst ist bei Zielsetzung einer möglichst schnellen und umfassenden Degradation 

und Resorption des implantierten Materials für eine größtmögliche Oberfläche des Imp-

lantates zu sorgen, weil dadurch die Kontaktfläche zum umgebenden Lagergewebe 

und damit die Angriffsfläche für degradierende Faktoren und resorbierende Zellen ver-

größert wird. Dies kann auch durch die Gestaltung der Implantatoberfläche oder eine 

Oberflächenbeschichtung versucht werden.  

Wie in den vorangegangenen Kapiteln, insbesondere bei der histologischen Auswer-

tung, gezeigt werden konnte, kommt dem Grenzbereich (Interface) zwischen dem Imp-

lantat und dem umgebenden Lagergewebe die entscheidende Bedeutung für chemi-

sche und enzymatische Reaktionen zu. In diesem Bereich ist es für die zur Osteoneo-

genese befähigten Zellen, Botenstoffe etc. möglich, ihre Wirkung zu entfalten (bspw. 

Anheftung, Initiation chemischer Reaktionen oder biologischer Vorgänge).  

Durch eine Aufrauung der Implantatoberfläche ist eine Vergrößerung und eine Verbes-

serung der Verankerungsmöglichkeit für angeschwemmte Zellpopulationen möglich 

(Buser et al. 1991, Wong et al. 1995).  

Durch eine Beschichtung von weniger gut biokompatiblen oder zu glatten Werkstoffen, 

die aber andere Vorteile wie z.B. eine hohe Stabilität aufweisen, mit kompatibleren 

Materialien wird der Versuch unternommen, die Vorteile beider Werkstoffe zu nutzen 

und das für das umgebende Lagergewebe biokompatiblere und resorbierbarere Mate-

rial an die Außenseite des weniger gut tolerierten und resorbierbaren Implantates zu 

bringen (Feifel et al. 1994).  

So wird bereits seit einigen Jahren versucht, auf diesem Wege der Oberflächenbe-

schichtung eine höhere Einheilungsfestigkeit von implantierten Titanschäften im Rah-

men einer Hüft-Totalendoprothese (Hüft-TEP) zu erreichen (Hartwig et al. 2003). Dabei 

werden aufgeraute Titanschäfte durch ein Spritzgussverfahren mit Plasmasprayern 

beschichtet. Verwendet wird TCP.  

Als weiterer Aspekt wird bei diesem Beispiel weniger oder kein PMMA-Zement benö-

tigt, der bekanntermaßen nicht resorbierbar ist und geringe Mengen toxischer Mono-

mere freisetzt.  

Die in dieser Studie untersuchten Implantate haben die bekannten Oberflächeneigen-

schaften der eingesetzten Materialien. Eine zusätzliche Oberflächenbeschichtung oder 

-behandlung war nicht ausgeführt worden.  
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Der CPZ ist an der Außenseite nur geringgradig oberflächenaktiv, wenig rau und damit 

relativ glatt. Somit erklärt sich hier das fehlende biodegradable Verhalten.  

Das Knochenkollagen weist eine watteartige Konsistenz und eine fibrilläre Struktur und 

somit eine insgesamt große Oberfläche auf. Die gefundene Biodegradation kann damit 

mit erklärt werden.  

Der TCP ist in gesinterter Granulatform vorhanden und damit an der Oberfläche aufge-

raut und stellt damit eine größere Angriffsfläche als der CPZ dar. Die geringgradig ge-

fundene Biodegradation kann damit erklärt werden.  

Das PMMA ist durch eine relativ glatte spröde Oberfläche gekennzeichnet. Die be-

kannte Nichtresorbierbarkeit und das inerte bzw. biotolerierte Verhalten finden hier ihr 

entsprechendes strukturelles Korrelat.  

4.1.5 Hinzufügen osteoinduktiver Substanzen 

Durch die Benetzung oder Durchtränkung der oben beschriebenen osteokonduktiven 

Stützgerüste (Scaffolds) wie z.B. CPZ, TCP und BCP (biphasisches Calciumphosphat) 

mit osteoinduktiven Substanzen, z.B. mit BMP (Wang E. A. et al. 1990, Herr et al. 

1993, Terheyden et al. 1997, 1999 und 2001, Bessho et al. 1999, Marukawa et al. 

2001, Seto et al. 2002, Nagao et al. 2002, Choi et al. 2002,  Kawamoto et al. 2003, 

Ueki et al. 2003), Fibrin (Zilch 1980, Daculsi et al. 1992, Santhosh et al. 2001, Bagot 

D´Arc et al. 2003), Thrombozyten oder Platelet Rich Plasma (Zechner et al. 2003, Lu-

boshitz et al. 2004) wird erwartet, die Osteoneogenese zu initiieren und/oder zu ver-

stärken. Die Bioaktivität solcherart behandelter Materialoberflächen bzw. Implantatma-

terialien wird dabei deutlich verbessert (Jung et al. 2003). Der biowissenschaftliche 

Hintergrund sind die in den o.g. osteoinduktiven Zusätzen enthaltenen osteostimulie-

renden Wachstumsfaktoren.  

Weiterhin kann durch eine ausgelöste Verstärkung einer Einheilungsreaktion eine bes-

sere Integration des Implantates im Lagergewebe und damit eine höhere Belastungsto-

leranz, insbesondere bei Zug, Torsion oder Druck, erwartet werden.  

Derartige Prinzipien einer kontrollierten Wirkstofffreisetzung werden bereits bei der 

Beimengung von Antibiotika (Gentamicinkugeln) in granulatartigen teilweise bzw. lang-

sam resorbierbaren Materialien angewendet.  

Durch die Verstärkung der Osteoinduktion und eine möglichst vollständige Resorption 

des Implantatmaterials werden weiterhin aseptische Spätkomplikationen mit einer Ak-

kumulation von Fremdkörperriesenzellen um Implantatreste vermieden bzw. ausge-

schlossen. Diese Entzündungen sind immer an Fremdkörper gebunden und erweisen 

sich dadurch als morphologisches Korrelat für verbliebenes körperfremdes Implantat-

material. Wo sich keine Implantatreste befinden, kann es keine chronisch-rezidivierte 

Entzündung geben, da kein entsprechendes Substrat vorliegt (Foitzik et al. 1999).  

In der hier zu besprechenden Studie wurde in Versuchsgruppe 2 durch die Vermen-

gung von CPZ mit osteoinduktivem Kollagen eine Hinzufügung osteoinduktiver Sub-

stanzen realisiert.  

In der histomorphologischen Auswertung konnten eindrucksvolle Veränderungen in der 

Morphologie der Implantate dokumentiert werden. Es waren eindeutig neugebildete 
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Knochenstrukturen sowohl in den Knochen- als auch in den Muskellokalisationen der 

Implantate zu finden. Im Vergleich mit den Versuchsarmen 1 und 3, bei denen solche 

Veränderungen nicht gefunden wurden, ist damit der Nutzen osteoinduktiver Zusätze 

belegt. Es war hier eine Übereinstimmung mit vorbestehenden Studien zu diesem Ma-

terial zu verzeichnen.  

Die z.Z. spektakulärste Veröffentlichung für die Anwendung von Wachstumsfaktoren 

betrifft einen 56-jährigen Patienten der Universität Kiel. Dabei wurde eine heterotope 

Knochenneubildung im Musculus latissimus dorsi aus Bio-Oss® und Wachstumsfakto-

ren (hier: rhBMP-7 bzw. Op-1) eindrucksvoll belegt. Das Langzeitergebnis einschließ-

lich Remodellation und biomechanischer Belastbarkeit (Kaudruck!) nach kürzlich er-

folgter Rekonstruktion im Unterkieferbereich nach tumorbedingter Resektion der ge-

samten Mandibula wird in einer späteren Studienauswertung erwartet (Warnke et. al. 

2003 und 2004).  

Einen anderen interessanten Ansatz verfolgt die Arbeitsgruppe um Würzler in Würz-

burg, die einen rekombinanten Wachstumsfaktor an Heparin koppelt, um dessen Ver-

weildauer am Wirkort zu erhöhen.  

Bei der Anwendung von rekombinanten Wachstumsfaktoren sind noch viele Fragen zu 

klären. Proteine unterliegen Umbauvorgängen wie Dimerisierung, Glykosilierung oder 

Acetylierung. Die dabei potenziell auftretenden Modifikationen sind nur schwer vorher-

sehbar und nachvollziehbar und können beim klinischen Einsatz zu einer verminderten 

Leistungsfähigkeit oder zu einer allergischen Reaktion führen. Auftretende Schwellun-

gen stören die lokale Funktionalität. Etliche Fragen bezüglich Dosisfindung von Protei-

nen, Ausscheidungsmöglichkeiten oder ektoper Knochenneubildung sind noch nicht 

ausreichend beantwortet.  

Aus betriebswirtschaftlicher Sicht ist auch auf Grund des nicht überschaubaren Markt-

potenzials und patentrechtlicher Vorschriften, u.a. dem Medizinproduktegesetz  mit der 

Einstufung neuer Implantatmaterialien als Medizinprodukt oder Arzneimittel und damit 

verbundener langwieriger Zulassungsverfahren, ein Engagement in diesem Bereich ein 

wirtschaftliches Wagnis.  

4.1.6 Interkonnektierende Porosität und Porengröße 

Durch die poröse Gestalt eines Implantates lassen sich Material und Gewicht sparen. 

Weiterhin wird durch idealerweise miteinander kommunizierende Poren und Hohlräu-

me die Möglichkeit geschaffen, die innere Oberfläche eines Implantates um ein Vielfa-

ches zu vergrößern. In diese „Leitstraßen“ (eine der Voraussetzungen für Osteokon-

duktivität) können entsprechend den Porengrößen Wachstumsfaktoren, Zellen und 

Gewebe ein- und vordringen und dort ihre Funktion übernehmen.  

Die optimale Porengröße für ein Einwachsen von Gewebe liegt zwischen 100 und 500 

Mikrometer (Eggli et. al. 1988, Dalculsi et. al. 1990, Chang et. al. 2000). Die optimale 

Porosität für ein Gewebeeinwachsen liegt bei ca. 70 % (Toth et. al. 1995).  

In diesem Zusammenhang sei auch auf die Bedeutung der Größe der einzelnen Gra-

nula beim Einsatz von Granulaten verwiesen. Je größer eine Granulatpartikel, desto 

länger dauert deren Resorption.  
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Für die Problematik der sogenannten Partikelkrankheit ist die Größe der bei Abbau- 

oder Degradationsvorgängen freigesetzten Partikel von Bedeutung. Die kritische Parti-

kelgröße scheint dabei bei den verschiedenen Materialien durchaus zu differieren. Zu-

meist werden aber Partikel von mehr als 10 Mikrometern als der Phagozytose nicht 

mehr zugänglich beschrieben. Die kritische Größe liegt nach unterschiedlichen Litera-

turangaben bei ca. 0,3 bis 10 Mikrometern (Kobayashi et al. 1997, Green et al. 1998). 

Kleinere Gewebebröckel können relativ problemlos phagozytiert werden, größere als 

körperfremd erkannte Implantatpartikel werden durch anhaftende Fremdkörperriesen-

zellen mit Hilfe von organischen Säuren weiter angedaut. An den Partikeln mit kriti-

scher Größe jedoch gehen die Makrophagen offenbar aus chronisch-“frustraner“ Über-

lastung und Übersättigung zugrunde, wodurch bei ihrem Zerfall eine sich immer wieder 

und weiter unterhaltende Entzündungsreaktion initiiert und aufrechterhalten werden 

kann (Maguire et al. 1987, Ersek et al. 1991, Lemperle et al. 1995).  

Ideal wären demzufolge solche Knochenersatzmaterialien, die rückstandslos in auss-

cheidbaren Abbaustoffen wie Kohlendioxid und Wasser enden oder in zellmembran-

gängige Mineralien und Elektrolyte wie z.B. Calcium oder Phosphor bzw. Phosphat 

metabolisiert werden.  

Materialinnovationen, z.B. die aus Hydroxylapatit bestehende Ostim®-Paste der Fa. 

Heraeus Kulzer, enthalten Partikelgrößen im Nanometerbereich. Die Partikel werden 

laut Herstellerangaben vollständig phagozytiert und durch eine dem Material innewoh-

nende „intrinsische“ Osteoinduktivität durch neugebildeten Knochen ersetzt. Wie dabei 

die offenbar entzündlichen Abbauvorgänge moderiert werden und wie die mechanische 

Stabilität über die ersten postimplantären Wochen bei ca. 60 % Wasseranteil gesichert 

wird, muss in noch ausstehenden Studien mit EU-Richtlinien beobachtet und dokumen-

tiert werden. Auch das beschriebene Einwachsen von Gefäßen (Gefäßendothelien), 

aber dennoch ein ausbleibendes Einwachsen von störendem Bindegewebe 

(Fibroblasten), sollte noch objektiviert werden. Osteoblasten als aus genetischer Sicht 

spezialisierte Fibroblasten sind zur Osteoneogenese im Implantatbereich notwendig.  

Dieses Material wurde von russischen Wissenschaftlern entwickelt und Produktinfor-

mationen liegen bisher nur in russischer Sprache vor (Pankratov et al. 1995, Bezrukov 

et al. 1998).  

Durch die Pastenform scheint eine gute intraoperative Handhabung gewährleistet und 

die vollsynthetische Herstellung schließt ein Infektionsrisiko aus.  

Durch die Porosität eines Implantatwerkstoffes lassen sich demnach Aspekte wie die 

Vaskularisation, das Einwachsen von Kollagenfibrillen, bindegewebige Verkapselung, 

aber auch Osteokonduktivität und Osteoinduktivität für jedermann offensichtlich hervor-

ragend beeinflussen (LeGeros et al. 1988, Yokozeki et. al. 1998, Demers et al. 2002, 

del Real et al. 2003, Zou et al. 2003, Ginebra et al. 2004).  

Durch das ermöglichte Einwachsen von Zellen und Gefäßen kann einerseits eine Be-

schleunigung von Umbauvorgängen in Gang gesetzt werden, andererseits wird die 

Implantatstabilität durch gleichzeitig auch von innen heraus mit stattfindende Umbau-

vorgänge besser gewährleistet.  

Soll bei einem Implantat keine vollständige Resorption erfolgen, so wird aber durch 

eine hochgradige Porosität des implantierten Materials mit großer Wahrscheinlichkeit 

durch einwachsende Zellen und Gewebe eine sehr gute Integration des Implantates im 
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Lagergewebe erfolgen (können) und eine höhere mechanische Stabilität gewährleistet 

(Verbesserung der Osteointegration).  

In dieser Studie zeigte sich eine offenbar zu geringe Porosität des CPZ, wodurch es 

nicht zu einer Degradation und Resorption dieser Implantatgruppe gekommen war.  

Das Komposit CPZ mit Knochenkollagen in Versuchsgruppe 2 wies entsprechende 

Poren an der Grenze der beiden Komponenten und eine lockere Textur des Kollagens 

auf. Es waren eindrucksvolle Degradations- und Resorptionserscheinungen zu beo-

bachten.  

Das Komposit CPZ mit Alpha-TCP in Versuchsgruppe 3 zeigte in den CPZ-Anteilen 

wiederum eine nahezu fehlende Porosität, in den Alpha-TCP-Anteilen war sie ge-

ringgradig ausgeprägt. Dadurch konnte lediglich eine oberflächliche und geringgradige 

Degradation belegt werden. Eine Resorption war nur sehr spärlich zu belegen. Das 

Ergebnis befindet sich in Übereinstimmung mit den meisten bisherigen Studien zu die-

ser Materialmodifikation (Daculsi et al. 2003).  

Das PMMA war durch eine fehlende Porosität gekennzeichnet. Eine Degradation oder 

Resorption waren nicht aufgetreten.  

4.1.7 Phasenreinheit 

Die Phasenreinheit eines keramischen Werkstoffes ist verantwortlich für ein einheitli-

ches Löslichkeitsverhalten. Fremdphasen stören insofern, dass sie entweder zu schnell 

degradieren und resorbiert werden und damit die Materialstabilität gefährden oder bei 

zu langsamer bzw. fehlender Degradation und Resorption als Rest im neu entstande-

nen Knochen verbleiben und dort die Remodellation behindern.  

Die in dieser Studie zum Einsatz gekommenen Materialien, insbesondere der Calcium-

Phosphat-Zement BoneSource® und das Alpha-Tricalciumphosphat BioBase®, weisen 

nach Herstellerangaben eine Phasenreinheit von mehr als 99% auf. Damit wurden die 

an die Implantatmaterialien gestellten diesbezüglichen Anforderungen in dieser Studie 

erfüllt.  
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4.2 Implantatlager/ Lagergewebe 

Da es beim Zusammentreffen von Implantat und umgebendem Lagergewebe zu Inter-

aktionen kommt, die idealerweise das Zustandekommen einer biofunktionellen Einheit 

und den vollständigen Umbau des Implantates als Ergebnis haben, muss dem das 

Implantat umgebende Lagergewebe eine ebensolche Bedeutung wie dem Implantat 

selbst beigemessen werden. Lexer beschrieb als erster die Bedeutung des Implantat-

lagers. Seine Einteilung in ersatzstarkes, ersatzschwaches und ersatzunfähiges La-

gergewebe ist noch immer gültig (Lexer 1908 und 1911).  

Selbst wenn das Implantat osteoinduktive Substanzen enthält, so kommt dem Lager-

gewebe dennoch eine überragende Bedeutung bei der Osteoneogenese zu (Merten et 

al. 1993 b, Stark et al. 1998, Rickert et al. 2003). Mitunter wird dabei noch zwischen 

der spontanen und der assistierten Knochenneubildung unterschieden.  

Das Implantat allein kann ohne die entsprechende Umgebung, ein ansprechendes Mi-

lieu, seine Möglichkeiten nicht ausspielen.  

Die autochthone Knochenregeneration ist zwar ab einer bestimmten Defektgröße limi-

tiert (critical-size-defect mit ca. 10 mm Defektdurchmesser; vgl. Johner 1972, Schenk 

et al. 1977, Schmitz et al. 1986, Mittelmeier 1991, Merten et al. 1994), im Lagergewebe 

finden sich jedoch im Bereich der Havers`schen Kanäle kleinste Blutgefäße, die zu-

nächst einmal für das Überleben eines osteogenen Implantates von außerordentlicher 

Bedeutung sind, die aber zusätzlich die für die Degradation und Resorption eines Imp-

lantates notwendigen Zellen, Enzyme und bioaktiven Substanzen herantransportieren 

(Bedeutung eines regenerationsstarken Lagers; vgl. Katthagen 1986, Merten et al. 

1991, Mittelmeier 1991, Roesgen 1991, Rueger 1992). Je schlechter die Qualität des 

umgebenden Lagergewebes ist, desto mangelhafter ist auch die nutritive Versorgung 

des Implantates (Owen 1963, Eitel et al. 1980 und 1987, Schweiberer et al. 1982 und 

1986, Rueger 1992).  

Das Zugrundegehen eines Implantates kann oftmals zwar nicht verhindert werden, 

doch ist von entscheidender Bedeutung, welche Informationen von diesem Implantat-

material an das umgebende Lagergewebe ausgesandt wurden, damit in diesem „De-

fektbereich“ eine Osteoneogenese initiiert wird. Weiterhin ist das Lagergewebe als Wi-

derlager und mechanischer Formgeber unerlässlich. Deshalb sind z.B. auch dreiwan-

dige Defekte prognostisch besser zu behandeln und erfolgreicher mit Knochenersatz-

materialien zu füllen als zwei- oder erst recht einwandige Defekte (Horch et al. 1985, 

Hürzeler et al. 1996, Choi et al. 2002).  

Für die Befestigung und Anlagerung von temporären Membranen bei der GTR und 

GBR gilt selbiges (Kenney et al. 1988, Jensen et al. 1996, Strietzel et al. 1998, Buser 

et al. 1998, Kloss et al. 1999, Matsumoto et al. 2001).  

Von Bedeutung ist weiterhin, in welche Versuchstiere die zu beforschenden Knochen-

ersatzmaterialien implantiert werden, um eine uneingeschränkte Übertragbarkeit und 

Relevanz von Forschungsergebnissen auf den Menschen zu gewährleisten.  

So können verständlicherweise an Kleinsäugern keine humanrelevanten Defektdimen-

sionen gesetzt werden. Der in dieser Studie gesetzte Defekt kann auch deswegen kein 

critical-size-defect gewesen sein, da sich an den Leerdefekten mit Gelatinefüllung in 
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den Knochenpräparaten neue Knochenstrukturen mit einer restitutio ad integrum beo-

bachten ließen.  

Mäuse und Ratten weisen eine im Vergleich zu Kaninchen und Schweinen geringere 

Lebenserwartung auf, sodass Nachbeobachtungszeiträume von mehr als zwei Jahren 

kaum realisiert werden können.  

Demgegenüber sind Schweine dem Menschen, was anatomische Verhältnisse und 

andere physiologische Aspekte wie die Regenerationsrate von Knochen betrifft, recht 

ähnlich und noch am ehesten humanäquivalent unter den üblichen Versuchstierarten, 

wenn einmal von Affen abgesehen wird. Andererseits ist die Haltung einer großen An-

zahl von z.B. sehr gut geeigneten Göttinger Minischweinen über mehrere Jahre hinweg 

sehr aufwändig und kostspielig (Eitel et al. 1981, Gomoll et al. 1999).  

Auf diese Studie bezogen kann auf Grund des zum Implantatzeitpunkt junges Alters 

und des dokumentierten guten Gesundheitszustandes bei allen Versuchstieren ein 

ersatzstarkes Lager vorausgesetzt werden. Seitens des Implantatlagers sind somit 

keine Beeinträchtigungen der hier untersuchten Knochenersatzmaterialien zu berich-

ten.  

4.3 Schaffung eines idealen physikalisch-chemischen Milieus 

Eine Zelle, ein Gewebe oder ein Organ müssen ausreichend ernährt werden und sich 

„wohlfühlen“, damit sie ihre Aufgaben erfüllen können. Somit sollte auch diesem As-

pekt bei der Entwicklung von Ersatzmaterialien Aufmerksamkeit gewidmet werden.  

Neben den für alle Zellen wichtigen Kriterien wie z.B. ausreichender Sauerstoff- und 

Nährstoffversorgung haben Knochen- und Knorpelzellen noch ein weiteres für sie of-

fenbar exklusives Bedürfnis. Sie benötigen zu ihrer Ausdifferenzierung aus Stammzel-

len und mesenchymalen Vorläuferzellen mechanischen Druck, vielleicht auch noch 

Vibrationen (Carver et al. 1999). Diese Erfordernisse für die Osteoneogenese zu kopie-

ren, fällt in vitro noch schwer. Vielleicht erklärt sich daraus aber der fehlende Erfolg bei 

der Entwicklung von größeren, mehrere Millimeter oder gar Zentimeter messenden 

Konstrukten von Knochen- und Knorpelgewebe. In der Literatur wird jedenfalls auf die 

Notwendigkeit einer partiellen Immobilisation bei der Frakturheilung, nicht aber auf eine 

totale Immobilisation hingewiesen (Danis 1949, Blockley 1956, Hicks 1961).  

Andere Autoren vertreten dazu andere Ansichten (Schenk 1977).  

Erwünscht bzw. notwendig für eine Kallusentstehung sind Mikrobewegungen und 

entsprechende mechanische Reize: “It is likely that some minute degree of movement 

is required to stimulate callus formation mechanically, but excessive movement, that is 

inadequate immobilisation, affects healing adversely.“; und weiter: “The repair process 

is, however, modified when methods of secure fixation and rigid immobilisation are 

used.” (Auszug aus Peter A. Revell: „Pathology of bone“, Springer-Verlag Berlin 1986, 

S. 207.)  

Einige Forschungsgruppen haben versucht, die physiologischen Mikrobewegungen 

und damit die Osteogenese durch die Anlage eines geringen elektrischen Feldes zu 

stimulieren (Black 1984, Pollack 1984).  
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Auf diese Studie bezogen konnte durch die optimale Betreuung der Versuchstiere ein 

physiologisches und dabei gutes physikalisch-chemisches Milieu über den gesamten 

Untersuchungszeitraum hin aufrechterhalten werden. Vgl. hierzu auch 4.2 mit einem 

ersatzstarken Lagergewebe.  

4.4 Biomechanische Aspekte 

Eine angestrebte Degradation und Resorption des implantierten Knochenersatzmateri-

als ist bisher meistens mit einem Verlust der mechanischen Stabilität verbunden. Diese 

muss durch neuentstehende Strukturen, idealerweise durch neuen Knochen, oftmals 

durch Kallusgewebe oder minderwertiges Narbengewebe, kompensiert werden. So ist 

es für die Wahrung der Stabilität entscheidend, dass der Abbau eines stabilisierenden 

Knochenersatzmaterials zeitgleich mit dem Aufbau bzw. der Konstituierung eines me-

chanisch qualitativ gleichwertigen Ersatzgewebes einhergeht. Über mindestens 12 

Wochen muss die Stabilität im Implantationsbereich durch ein Stützgewebe gewähr-

leistet sein, bis ausreichend neuentstandene Zellen eines mechanisch stabilen Ersatz-

gewebes diese Aufgabe übernehmen können.  

Weiterhin ist zu prüfen, ob durch die Degradation eine Zusammensinterung des Imp-

lantatmaterials auftritt und wie deshalb zur Wahrung der Implantatausdehnung und des 

Implantatvolumens verfahren wird. Die Platzhalter- und Stützfunktion soll und muss bei 

den zumeist ausreichend stabilen osteokonduktiven, aber erst recht bei den bisher 

meist nicht so biomechanisch stabilen osteoinduktiven Knochenersatzmaterialien auf-

rechterhalten werden. Nur durch die Wahrung eines entsprechenden vor dem Ein-

wachsen von bindegewebigen Strukturen geschützten Implantatvolumens und der 

Wahrung der Implantatgeometrie ist es möglich, dass dort neue Knochenstrukturen 

ungestört entstehen. So wird z.B. versucht, nicht ausreichend stabile Knochenersatz-

materialien durch Kohlenstofffasereinbau bezüglich ihrer Biegefestigkeit zu verstärken 

(Wang H. et al. 2004). Andere Arbeitsgruppen bevorzugen mineralische Fasern, z.B. 

Calciummetaphosphat.  

Die spontane oder auch assistierte Knochenheilung verläuft hinreichend bekannt lang-

samer als die Proliferation von Binde- bzw. Narbengewebe. Narbengewebe ist aber auf 

Grund von funktioneller und anatomisch-struktureller Minderwertigkeit unerwünscht 

(Buchmann et al. 1996). Die Anwendung von Membranen oder membranähnlichen 

Konstrukten verhindert das Einwachsen von bindegewebigen Strukturen in den De-

fektbereich, bis sich dort ausreichend neues Knochengewebe gebildet hat (Fath et al. 

1993, Gottlow 1993, Schenk et al. 1994, Gottlow et al. 1996, Hürzeler et al. 1996, 

Zitzmann et al. 1996, Buser et al. 1998).  

Die lichtmikroskopischen Untersuchungen an den Materialproben dieser Studie ver-

deutlichen, dass der Festigkeitsabfall der Proben unter physiologischen Bedingungen 

mit dem Grad der Degradation korreliert. Diese Feststellung bezieht sich insbesondere 

auf den zweiten Versuchsarm (Kollagen). Dabei wurden eindrucksvolle Degradations- 

und Resorptionsvorgänge sichtbar. Die stabilisierenden Aufgaben im Operationsbe-

reich wurden hier zunächst durch die CPZ-Formationen und später sukzessive von 

neugebildeten Knochen- und Bindegewebsstrukturen übernommen. Frakturen traten 

jedenfalls bei keinem der Versuchstiere auf. Dieser Versuchsarm zeigt den Weg auf zu 

einem mechanisch und biochemisch stabilen Trägersystem, aus dem heraus sich neue 

Knochenstrukturen entwickeln. Die Kombination aus osteokonduktiven und osteoinduk-

tiven Materialeigenschaften verspricht Synergieeffekte bei der Entstehung neuen Kno-

chengewebes bei gleichzeitiger Wahrung der mechanischen Stabilität.  
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Im Versuchsarm 5 (Gelatine) wird die mechanische Stabilität im Implantatbereich wäh-

rend der Degradation und Resorption zunächst durch Granulationsgewebe, später 

dann im Femur durch neu gebildeten Knochen, im Oberschenkelmuskelgewebe durch 

Narbengewebe gewährleistet.  

Bei den Versuchsarmen 1 (CPZ), 3 (TCP) und 4 (PMMA) waren wegen fehlender oder 

lediglich geringer Degradation und Resorption der jeweils angewandten Materialien 

auch keine Stabilitätsverluste zu befürchten.  

Kraftübertragung und Kraftüberleitung  

Ein indikationsgerecht eingesetztes Implantatmaterial kann auf Grund seiner Material-

eigenschaften wie z.B. Härte, Druck-, Zug- und/oder Biegefestigkeit die am Implantati-

onsort einwirkenden Kräfte abfangen bzw. weiterleiten. Im Gegensatz zu den originä-

ren Knochenstrukturen sind jedoch keine lastenspezifischen Trajektoren im Implantat-

material aufgebaut. Bei einer Knochenneubildung wird immer erst ein weniger stabiler 

Faser- bzw. Geflechtknochen mit irregulärer Anordnung der Kollagenfibrillen entwi-

ckelt, der danach entsprechend den Belastungsanforderungen in Lamellenknochen mit 

gerichteter Anordnung der Kollagenfibrillen umgewandelt wird. Bis dieser Zustand er-

reicht ist, muss der Implantatbereich entweder mechanisch geschont oder durch ande-

re Vorrichtungen unterstützt werden.  

So ist zur Zeit noch die Verwendung von Metallschrauben und -platten bei einer Oste-

osynthese notwendig, damit eine Fraktur ohne größere mechanische (Über-) Bean-

spruchung ausheilen kann. Wenn zukünftig andere Werkstoffe vor allem in Last tra-

genden Bereichen zum Einsatz kommen sollen, so muss bei ihnen auch der Aspekt 

einer möglichst von Anfang an gegebenen Kraftübertragung und -überleitung bedacht 

und realisiert werden. Sollte dieser Aspekt nicht realisiert werden können, muss wei-

terhin zumindest zeitweise eine mechanische Schonung des Implantationsortes erfol-

gen.  

Die nicht erfolgte Resorption z.B. der TCP- und CPZ-haltigen Knochenersatzmateria-

lien in zahlreichen Studien ist evtl. wegen fehlender funktioneller Belastung erklärbar. 

Dagegen ist in mehreren Studien (Foitzik und Merten 1999, Verheggen und Merten 

2001, Rupprecht et al. 2003) eine eindrucksvolle Resorption von Alpha- und Beta-

Tricalciumphosphaten in funktional stark belasteten Kieferabschnitten beschrieben 

worden. Demgegenüber konnten in der hier besprochenen Studie im CPZ-

Versuchsarm keine und im Alpha-TCP-Versuchsarm lediglich eine geringgradige De-

gradation und Resorption gefunden werden. Dabei waren die Versuchstiere nach der 

Implantation der jeweiligen Materialien in ihren Käfigen durchaus sehr mobil und die 

Implantatregionen erfuhren eine physiologische funktionelle Belastung.  

Selbst zwischen proximalem und distalem Kieferabschnitt bestehen dokumentierte 

Unterschiede in der Knochenregeneration. Auf Grund der Verschmelzung der äußeren 

und inneren Kortikalis in kieferwinkelwärts gelegenen Kieferabschnitten und der me-

chanischen Einwirkung der Kaumuskeln ist im proximalen Kiefer ein forcierterer Um-

bau als in distalen Abschnitten zu erwarten und bei den entsprechenden Studien auch 

zu verzeichnen.  

Zudem wird der Keramikabbau im Tibiadefekt langsamer als im Unterkiefer-

Bohrlochdefekt beschrieben (Foitzik et al. 1997), was ebenfalls auf Unterschiede in der 

biofunktionalen Belastung der verschiedenen Muskelgruppen und deren benachbarten 

Knochen, mit denen sie eine funktionelle Einheit bilden, zurückgeführt wird. Allgemein 
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anerkannt ist, dass Knochen bei funktioneller Belastung mit einer Verstärkung und bei 

Nichtbelastung mit Verminderung seiner Strukturen reagiert (funktionelle Adaptation; 

vgl. Wolff 1892).  

4.5 Indikationsgerechte Anwendung 

Als Schlussfolgerung vom letzten Diskussionspunkt ergibt sich, dass es offenbar bis 

auf Weiteres für verschiedene Regionen des menschlichen knöchernen Skeletts mit 

unterschiedlichen regional spezifischen Anforderungen, insbesondere der mechani-

schen Stabilität, auch verschiedener Knochenersatzmaterialien bedarf.  

Je nach Indikation und Modifikation können Calcium-Phosphat-Zemente und deren 

Modifikationen als lange Zeit stabile oder resorbierbare Implantate gestaltet werden 

und damit unterschiedlichen Anforderungen genügen.  

Nach der Abbindereaktion bei der Zemententstehung liegt eine strukturelle Stabilität 

vor. Dieser Unterschied zu den Granulaten oder Pulvern ermöglicht beim heutigen 

Entwicklungsstand der CPZ eine Anwendung in mechanisch exponierteren Bereichen 

als dies für TCP-Keramiken möglich ist. Kraftbelastete Bereiche sind bisher jedoch 

auch noch nicht uneingeschränkt für Zemente geeignet.  

Die Anwendung der TCP-Keramiken ist auf Bereiche ohne funktionelle oder externe 

Krafteinleitung beschränkt.  

4.5.1 Nicht Last tragende Bereiche und geeignete Werkstoffe 

Die einzelnen Skelettbereiche des menschlichen Organismus werden unterschiedlich 

stark mechanisch belastet. Die Anforderungen an Zug- oder Scherkräfte, an den Bie-

gemoment oder gegenüber einwirkenden Torsionskräften sind oftmals ganz verschie-

den. Dennoch sind wir bei adäquater Belastung sehr selten mit Frakturen konfrontiert. 

Wie haben sich die einzelnen Knochen an verschiedene Herausforderungen adaptiert? 

Neben Unterschieden in der Länge, Form, Biegung und Dicke von knöchernen Struktu-

ren spielen auch Unterschiede im Verhältnis von Kortikalis und Spongiosa sowie beim 

Elastizitätsmodul eine Rolle.  

Nicht Last tragende knöcherne Bereiche am Hirnschädel werden anderen Kräften aus-

gesetzt als Last tragende Bereiche am Unterschenkel. Noch ganz andere komplexere 

Anforderungen kommen im Bereich der Mandibula bzw. am Kiefergelenk durch den 

Kaudruck zustande. Die Natur hat darauf unter anderem auch durch die unterschiedli-

chen Varianten der Knochenentstehung eine Antwort gefunden (desmale und chondra-

le Ossifikation).  

In den nicht Last tragenden Körperregionen werden von einem Knochenersatzmaterial 

eher Formstabilität und Erhalt der Volumenmenge gefordert als Kraftüberleitung. Des-

halb kann hier ein evtl. kostengünstigeres und leichter zu bearbeitendes Knochener-

satzmaterial ohne Abstriche des gewünschten Ergebnisses zum klinischen Einsatz 

kommen. So können am Hirnschädel nicht oder nicht vollständig resorbierbare Hydro-

xylapatit-Zemente mit gutem Erfolg eingesetzt werden, wie deren häufige und erfolg-

reiche Anwendung zeigt.  
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Somit sind die in dieser Studie erwähnten Materialien Calcium-Phosphat-Zement bzw. 

Hydroxylapatit oder auch Tricalciumphosphate für diese Anwendungen ohne höhere 

mechanische Belastung gut geeignet und werden auch breit eingesetzt (Gottlow et al. 

1993, Kaptain et al. 2001, Piesold et al. 2004). Weiterhin können mit diesen Implantat-

werkstoffen auch sehr gut kleinere, möglichst von ausreichend stabilisierend wirkenden 

knöchernen Defekträndern umgebene Knochenzysten aufgefüllt werden. Durch eine 

Verbesserung der Porosität und der Oberflächenbeschaffenheit kann zusätzlich eine 

Vermischung mit Antibiotika oder osteoinduktiven Substanzen realisiert werden (Gbu-

reck et al. 2002, Gbureck 2004).  

4.5.2 Last tragende Bereiche und geeignete Werkstoffe  

In anderen Regionen des knöchernen Skeletts kommen zu den in 4.5.1. genannten 

Anforderungen weitere hinzu.  

In Last tragenden Körperregionen werden Kräfte wirksam, die höhere Anforderungen 

an die stabilitätsrelevanten Eigenschaften von Knochenersatzmaterialien stellen. Um 

eine dauerhafte Stabilität z.B. im Femur oder in der Tibia zu gewährleisten, sind neben 

einer evtl. erforderlichen Ruhigstellung oder Schienung eines Defektbereiches solche 

Knochenersatzmaterialien perspektivisch einzusetzen, die durch ihre vollständige De-

gradation und anschließende Resorption das Entstehen oder das Einwachsen körper-

eigener oder körperidentischer Knochenstrukturen sicherstellen. Nur so ist eine unge-

störte Kraftab- und -überleitung gewährleistet. Bei einem vollständigen Ersatz des Imp-

lantatmaterials durch körpereigenen hochwertigen Knochen ist zusätzlich eine Homo-

genität gegenüber anderen einwirkenden Parametern garantiert.  

Dies trifft wegen der zusätzlichen Belastungen durch den Kauvorgang und dabei auf-

tretende hohe Drücke erst recht auf die Region der Mandibula und der Kiefergelenke 

zu (vgl. Marukawa et al. 2001, Seto et al. 2002, Sayer et al. 2003, Ueki et al. 2003).  

Da in den eben geschilderten Bereichen noch keine ausgereiften biomechanisch stabi-

len und vollständig resorbierbaren Knochenersatzmaterialien zur Anwendung kommen, 

wird durch die Operateure auf Hydroxylapatit- und Tricalciumphosphat-beschichtete 

Metallimplantate sowie das Polymer Palacos® zurückgegriffen.  

Im Bereich von Wirbelsäule und Oberschenkelhals (meist als Folge einer Osteoporose) 

werden Stabilisierungen nach Frakturen notwendig. Hier müssen große Lasten getra-

gen, weitergeleitet und/oder abgefangen werden. Die Verwendung von Titankörben im 

Bereich der Wirbelsäule oder von (mittlerweile beschichteten) Titanschäften in Femora 

weisen wiederum auf noch fehlende ausgereifte Alternativen hin. Aus dem gleichen 

Grund wird derzeit bei zementierten Hüftendoprothesen oder bei der Stabilisierung von 

Wirbelfrakturen trotz bekannter Nebenwirkungen wiederum noch am Polymer Poly-

methylmethacrylat (Palacos®) als sog. Knochenzement festgehalten.  
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4.6 Materialeinbringung 

Die Art und Weise der Materialeinbringung ins Lagergewebe ist für den Erfolg eines 

Knochenersatzmaterials wesentlich. So kann es für eine Implantatverankerung in knö-

chernen Strukturen von Bedeutung sein, ob zwischen Implantat und Lagergewebe 

noch ein Spalt für das Eindringen von Blut und damit für undifferenzierte Stammzellen, 

Histiozyten usw. erhalten bleibt oder ob zwischen Implantat und Lagergewebe von An-

fang an ein enger Kontakt besteht bzw. bestehen soll. Einige Implantatmaterialien kön-

nen ihre Wirkung nur entfalten, wenn ein enger Kontakt zum Lagergewebe besteht, 

z.B. Ostim® der Fa. Heraeus Kulzer (vgl. Produktbeschreibung).  

Das umgebende knöcherne Gewebe weist zahlreiche Havers´sche Kanäle mit kleinen 

Kapillaren auf, deren Durchmesser und Kapazitäten durchaus ausreichend für die Ver-

sorgung mit Blut und dessen einzelne für die Umgestaltung eines Implantates notwen-

digen Bestandteile sein können.  

Um eine ausreichende Stabilität und Beständigkeit des Implantates im Lagergewebe 

sicherzustellen, muss das Implantat intraoperativ in einem gewissen Maße komprimiert 

und in den Gewebedefekt verbracht werden. Inwieweit es dabei zu Konflikten mit der 

gewünschten aufrechtzuerhaltenden Porosität und dem Flüssigkeitsanteil kommt, 

wenn das Implantatmaterial zu sehr in den Defektbereich gepresst wird, muss offenbar 

dem operativen Geschick und den individuellen Erfahrungen des Operateurs überlas-

sen bleiben. Hier spielt der Implantationsort im Organismus eine Rolle (Barralet et al. 

2002, Gbureck et al. 2003).  

Herr Dr. M. Merwald nimmt in seinem Teil der Studie zu Fragen der Materialeinbrin-

gung Stellung.  

4.7 Histologie 

4.7.1 CPZ- (BoneSource-®) Gruppe 

Wie bereits in verschiedenen Arbeiten dargelegt (u.a. Piesold et al. 2004), konnte auch 

in der vorliegenden Studie bei der Verwendung von CPZ ohne Zusätze keine oder al-

lenfalls eine sehr geringe Degradation oder Resorption des Implantates belegt werden.  

Die Untersuchungen zeigen aber insgesamt, dass dieser Calcium-Phosphat-Zement 

(BoneSource®) exzellent biokompatibel ist. Das Material erfüllt am Implantationsort 

seine tragende bzw. stützende oder zumindest raumfüllende Funktion. Es ist bei den 

gefundenen Eigenschaften und dem belegten Verhalten als osteokonduktives Kno-

chenersatzmaterial geeignet. Es waren keine Anhaltspunkte für ein osteoinduktives 

Verhalten zu verzeichnen. So waren am Ende der Versuchszeiträume noch nahezu 

vollständige Implantate vorgefunden worden. Eine partielle oder gar vollständige De-

gradation und Resorption konnte nicht gezeigt werden.  

Dagegen konnten die Ergebnisse in den Arbeiten von Foitzik und Merten aus 1999, 

Verheggen und Merten aus 2001 sowie Rupprecht et al. aus 2003 nicht nachvollzogen 
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werden, in denen im Tierexperiment eine weitgehende Resorption und knöcherne Sub-

stitution des Knochenersatzwerkstoffes BoneSource® beobachtet worden war.  

Wie konnten die unterschiedlichen Ergebnisse zustande kommen? Es werden mehrere 

Möglichkeiten favorisiert. Die hier vorliegende Studie wurde beim Antrag des Tierver-

suches und dessen Unerlässlichkeit damit begründet, dass erstmals standardisierte 

Normen mit einer ausreichenden Anzahl von Versuchstieren und ein ausreichend lan-

ger postoperativer Beobachtungszeitraum eingehalten werden. Weiterhin sind die unter 

4.1. bis 4.6. genannten Aspekte zu nennen. Weitere Studien mit Beachtung der hier 

erfüllten Normen werden zur Klärung beitragen.  

Mehrere Arbeitsgruppen beschäftigen sich u.a. mit der Verbesserung der Festigkeit 

und Degradierbarkeit von Calcium-Phosphat-Zementen, da diese Werkstoffklasse eini-

ge interessante Aspekte wie eine exzellente Osteokonduktivität und vergleichsweise 

moderate Kosten aufweist, die sie als Knochenersatzmaterialien prädestinieren (Hos-

hikawa et al. 2003, Gbureck et al. 2004).  

Ziel der Anstrengungen zur Löslichkeitsverbesserung und damit Verbesserung der 

Degradations- und Resorptionseigenschaften von Hydroxylapatit- bzw. Calcium-

Phosphat-Zementen könnte deshalb perspektivisch die Entwicklung der physiologisch 

vorkommenden Typ B-Apatite sein.  

Neuere Studien beschreiben gute Degradations- und Resorptionsergebnisse mit im 

Sol-Gel-Verfahren bzw. im Niedrigtemperaturbereich bis 200°C hergestellten Hydroxy-

lapatiten, die nicht gesintert wurden. Somit ergeben sich auch hier interessante Per-

spektiven.  

4.7.2 Knochenkollagen- (Colloss®-) Gruppe 

Durch die Kombination des in Versuchsgruppe 1 beschriebenen Calcium-Phosphat-

Zementes (CPZ) mit einem osteoinduktiven Knochenkollagen (KK) in Versuchsgruppe 

2 war beabsichtigt, die Verhältnisse im natürlichen Knochen zu imitieren. Es waren die 

im physiologischen Knochen vorherrschenden Komponenten Kollagen aus der extra-

zellulären Matrix (ECM) sowie eingelagerte Calciumsalze zur Stabilisierung der Implan-

tate vorhanden. Die im physiologischen Knochen herrschenden Mischungs- bzw. An-

ordnungsverhältnisse konnten jedoch bei der intraoperativen Zubereitung des Kompo-

sitmaterials aus pastenähnlichem CPZ und watteähnlichem KK verständlicherweise nur 

begrenzt realisiert werden. Die Voraussetzungen für eine Osteoinduktion waren aber 

auf Grund der eingesetzten Komponenten mit osteokonduktiver Matrix (CPZ), osteoin-

duktiven Wachstumsfaktoren (KK) sowie osteogenen Zellen (aus dem Lagergewebe 

und dem eingesickerten Blut) gegeben.  

So ist das Ergebnis sehr vielversprechend. Eine vollständige Degradation und Resorp-

tion war zwar an keinem Implantat nachweisbar. Die mitunter großen Formationen der 

CPZ-Anteile vom Kompositimplantat verhielten sich nahezu inert im Knochen und wur-

den biotoleriert im Muskelgewebe analog den Befunden in Versuchsgruppe 1. Die 

Knochenkollagen-Anteile waren teilweise fibrös-bindegewebig umgewandelt, entschei-

dend sind aber auf Grund des osteoinduktiven Potenzials des Materials selbst 

und/oder dessen osteoinduktiven Zusätzen die unterschiedlich großen Areale mit einer 

fokalen Knochenneubildung. Es ist eine Degradation (Fragmentation) des Implantates 

mit bindegewebiger (im Muskel) oder direkter knöcherner (im Knochen) Einscheidung 

zu beobachten. Resorptive Granulome wurden nicht gefunden. Offenbar waren die 



Diskussion 

  

220 /  278 

Bruchstücke des abgebauten Kollagens klein und immunogen genug, um phagozytiert 

zu werden.  

Da keine längerdauernde Entzündung vorgelegen hat, ist der neuentstandene Kno-

chen auf die Osteoinduktivität des Implantatmaterials und nicht auf eine metaplastische 

Knochenbildung zurückzuführen.  

Im Unterschied zu den Knochenpräparaten lassen sich bei den neuentstandenen Kno-

chenstrukturen in den Muskelpräparaten keine oder nur geringe Zeichen einer Ausrei-

fung beobachten. Zurückgeführt wird dieser Befund auf eine fehlende mechanische 

oder auch genetisch festgelegte Stimulation zum weiteren Ausreifen hin zu belas-

tungsabhängig modelliertem Lamellenknochen mit entsprechend ausgerichteten Kolla-

genfaserbündeln.  

Sollten bei den Knochenpräparaten Zweifel an der Knochenneubildung und damit an 

der osteoinduktiven Potenz vom verwendeten Material bestehen, so können an den 

Muskelpräparaten, die ja primär ohne knöcherne Strukturen waren, diese Zweifel aus-

geräumt werden.  

Osteoinduktives Knochenkollagen verspricht nach derzeitigem Kenntnisstand bei Op-

timierung der Dosis und Anmischbarkeit mit stabilisierenden Komponenten vielver-

sprechende Fortschritte auf dem Weg zu einem vollständig resorbierbaren Knochener-

satzmaterial. So sind organische Kollagenfibrillen auf Grund ihrer Proteinstruktur und 

ihrer Oberflächenarchitektur besser als anorganische Materialien geeignet, mit gleich-

falls organischen osteoinduktiven Zusätzen wie BMP´s beimpft zu werden. Dazu gibt 

es bereits einige Studien (Geiger et al. 2003, Noth et al. 2003).  

Andere Forschungsgruppen haben die Wirkung von Wachstumsfaktoren, z.B. des 

Transforming Growth Factor beta-1 (TGF beta-1), als Zusätze zu Kollagenen unter-

sucht (Szivek et al. 2004).  

Durch die im vorliegenden Versuch realisierte Vermischung von CPZ und KK war die 

Stabilität des Implantates über den gesamten postoperativen Beobachtungszeitraum 

gesichert. Diese Stabilität ist bei der Verwendung von reinem Kollagenen bisher nicht 

gewährleistet. Es trat in dieser Versuchsreihe keine einzige Fraktur auf. Sollte bei ei-

nem neuen Versuch das Knochenkollagen ohne Zusätze verwendet werden, so muss 

der zu wahrenden Implantatstabilität ausreichend Rechnung getragen werden. Eine 

aktuelle Studie von Wang, Terheyden et al. 2004 beschäftigt sich z.Z. mit der Verstär-

kung und damit biomechanischen Stabilisierung kollagener Fasern durch Zellulose und 

mit der Dosisbestimmung der eingesetzten Wachstumsfaktoren.  

Die gefundenen interindividuellen Unterschiede im Degradations- und Resorptionsver-

halten bei gleichem Implantatmaterial weisen auf eine individuell quantitativ unter-

schiedliche Stammzellpopulation und eine zu diskutierende Qualität der individuellen 

Stammzellpopulationen hin. Somit kommt der Auswahl geeigneter Tier- oder später 

einmal Patientenkollektive bei geplanten tierexperimentellen oder klinischen Studien 

eine große Bedeutung zu. Auch Unterschiede in der interindividuellen Verteilung von 

osteoinduktiven Substanzen in den einzelnen Implantatlagern kommen in Betracht. 

Diese wiederum sind von einer entsprechenden Gefäßverteilung abhängig. Bereits in 

früheren Studien wird auf die Bedeutung der Mikrozirkulation und des O2-Gradienten 

zwischen Kapillaren und Umgebung verwiesen.  
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Insgesamt ist von einer Kumulation der oben aufgeführten Faktoren bei der Osteoin-

duktivität auszugehen.  

4.7.3 TCP- (BioBase®-) Gruppe 

Die Implantate bestehend aus der 1:1-Vermischung von Alpha-Tricalciumphosphat 

(TCP) mit Calcium-Phosphat-Zement (CPZ) zeigen im Vergleich zu dem in Versuchs-

gruppe 1 untersuchten CPZ ohne Zusätze eine gering gesteigerte Degradation und 

geringfügige Resorption. Diese Veränderungen in Form und Volumen sind jedoch nur 

oberflächennah zu verzeichnen und werden auf hydrolytische Vorgänge des mäßig 

porösen TCP zurückgeführt (vgl. auch Salthouse et al. 1976, Williams et al. 1977, Mi-

namide 2004).  

Eine vollständige oder höhergradige Degradation oder gar Resorption und Ersatz 

durch neugebildeten Knochen, wie in anderen Studien (Hirakata et al. 2003, Ge et al. 

2004, Almirall et al. 2004) beschrieben, konnte hier nicht gezeigt werden.  

Die Ursachen für die Unterschiede der hier gefundenen Ergebnisse zu denen aus an-

deren Studien liegen möglicherweise wiederum in den aufgezählten Aspekten, wie 

unter 4.7.1. beschrieben, mit differierendem Studiendesign und der hier realisierten 

Einhaltung standardisierter Normen.  

Das Ziel bei der Weiterentwicklung dieser Stoffklasse ist es, die mechanische Stabilität 

zu verbessern und gleichzeitig das Degradationsverhalten nicht negativ zu beeinflus-

sen (Gbureck et al. 2003 und 2004, Wang C. et al. 2004). Insbesondere wird auf eine 

Verbesserung der Last tragenden Eigenschaften fokussiert. Durch eine Vorverfesti-

gung vor dem Sintern der Ausgangsmaterialien wird dies bereits versucht (Gbureck et 

al. 2003 a).  

Durch eine Optimierung der interkonnektierenden Porosität und die Beschichtung mit 

osteoinduktiven Substanzen könnte auch eine Verbesserung der Degradations- und 

Resorptionseigenschaften gelingen. Neuere Bemühungen streben Makro-, Meso- und 

Mikroporen zur Verbesserung der Degradation und Resorption an (Simon et al. 2004).  

Da beim oben geschilderten Vorverfestigen die Porenqualität sicherlich nicht verbes-

sert wird, besteht eine gewisse Entscheidungsnot, ob eine höhere Porosität und damit 

eine Verbesserung des Degradationsverhaltens oder eine geringere Porosität und da-

mit eine größere Stabilität erreicht werden sollen.  

Eine osteoinduktive Potenz konnte an den ausgeführten Trenndünnschliffen in dieser 

Studie nicht gezeigt werden. Das Komposit aus CPZ und Alpha-TCP ist nach den Er-

gebnissen dieser Studie als osteokonduktiv und biokompatibel einzuschätzen.  

Derzeit ist die Anwendung von biphasischen Calciumphosphaten (BCP) aus HA und 

TCP sowie reinen Tricalciumphosphaten (TCP) bei solchen Indikationen gerechtfertigt, 

bei denen vor allem eine Formstabilität, eine Platzhalterfunktion sowie eine optimale 

Integration des Implantates im Lagergewebe gefordert werden.  
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4.7.4 PMMA- (Palacos®-) Gruppe 

PMMA war als Vergleichssubstanz ausgewählt worden, da es derzeit mangels Alterna-

tiven das am häufigsten eingesetzte Material zur Verwendung als sog. Knochenzement 

bei zementierten Prothesen des Hüft- oder Kniegelenkes oder bei der Stabilisierung 

von Wirbelkörperfrakturen darstellt (Cho et al. 2003, Ooms et al. 2003 a und b). Es 

weist die notwendige Härte nach einer relativ kurzen Abbindezeit auf und ist intraope-

rativ frei formbar. Außerdem spielen relativ günstige Materialkosten und eine gesicher-

te relativ gute Biokompatibilität (Einstufung in Gruppe 2 bei 3 Stufen) eine Rolle. Au-

ßerdem kann es mit Zytostatika oder Antibiotika vermischt werden, die dann allmählich 

freigesetzt werden (Healey et al. 2003). Deswegen wird seitens der Operateure die 

fehlende Resorbierbarkeit und eine als gering eingeschätzte Toxizität freigesetzter 

Monomere toleriert.  

Die in dieser Studie gefundenen histologischen Veränderungen inklusive des Verhal-

tens bezüglich Biokompatibilität, Biodegradation und Resorption sowohl bei den Imp-

lantaten im Knochen als auch bei den Implantaten im Weichgewebe stimmen mit de-

nen aus bisherigen Studien überein.  

4.7.5 Gelatine- (Leerdefekt-) Gruppe 

Gelatine weist nach den Ergebnissen dieser Studie eine vollständige Resorbierbarkeit 

sowohl im Knochen als auch in der Muskulatur auf, wie dies hinlänglich aus der Litera-

tur bekannt ist (Bigi et al. 2004). In der Muskulatur bleibt bei einigen Versuchstieren 

eine kleine Narbe zurück. Insgesamt erfolgte eine restitutio ad integrum, wie es für ein 

ideales Knochenersatzmaterial angestrebt wird. Somit sollten Gelatine bzw. die bio-

chemisch ähnlich strukturierte demineralisierte Knochenmatrix als Scaffolds für Kno-

chenersatzmaterialien weiterhin zum Einsatz kommen.  

4.7.6 Kontrollgruppe 

Die nichtoperierte Kontrollgruppe war zum Vergleich mit den operierten anderen Ver-

suchsgruppen insbesondere zur Abschätzung operationsbedingter Veränderungen 

mitgeführt worden.  

Je nach postoperativem Beobachtungszeitraum und Alter der Tiere fanden sich ledig-

lich haltungs-, diät- und alterungsbedingte morphologische Veränderungen.  

4.7.7 Histologie der inneren Organe 

Die Untersuchung der großen parenchymatösen Organe erfolgte zum Ausschluss un-

erwünschter systemischer Auswirkungen durch die Implantatmaterialien. Diese traten 

nicht auf. Die Ungefährlichkeit der hier untersuchten Modifikationen des Calcium-

Phosphat-Zementes BoneSource® insbesondere bezüglich einer extraossären Kno-

chenneubildung konnte damit belegt werden. Somit spricht von dieser Warte aus nichts 

gegen die klinische Anwendung der CPZ-Modifikationen.  
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4.7.8 Histologie der Tumoren 

Nahezu alle Tumoren traten im höheren und hohen Lebensalter auf. Sie waren in allen 

Versuchsarmen einschließlich und vor allem in der Kontrollgruppe zu berichten. Für die 

Studie kann zusätzlich auf eine ausreichende statistisch relevante Versuchstieranzahl 

und ausreichend lange postoperative Beobachtungszeiträume verwiesen werden. Dies 

alles sind Argumente, die für eine spontane Tumorgenese sprechen. Ein Oppenhei-

mer-Effekt (eine erhöhte Tumorrate beim Langzeitverbleib von Implantatmaterialien; 

vgl. Nothdurft 1955, 1956 a und b, 1960 und 1961, Oppenheimer 1955, Ott 1970, 

Hamblen et al. 1984, Jennings et al. 1988) konnte damit weitgehend ausgeschlossen 

werden.  

Erstaunlicherweise werden in einigen Studien mit implantierten Fremdmaterialien keine 

fremdkörperassoziierten Tumore beschrieben (Miller et al. 1977, Gerlach 1986, Bos 

1989, Bos et al. 1993). Zu diskutieren sind hier zu kurze Beobachtungszeiträume oder 

statistisch nicht relevante zu kleine Versuchstiergruppen.  

Beim Menschen sollen nach Studienergebnissen fremdkörperassoziierte Tumoren sel-

tener auftreten (Jennings et al. 1988). Die Übertragbarkeit der hier und in anderen Stu-

dien gefundenen Ergebnisse auf den Menschen muss kritisch hinterfragt werden. Oh-

ne eine klinische Anwendung der in dieser Studie untersuchten Modifikationen des 

Calcium-Phosphat-Zementes BoneSource® kann es diesbezüglich keine abschließen-

de Beurteilung geben.  
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4.8 Ausblick 

Die vorliegende Arbeit beschreibt in einer Übersicht den derzeitigen Wissensstand des 

Gewebeersatzes im Bereich der Knochenersatzmaterialien.  

Insgesamt wird der Tierversuch dieser Studie als Baustein auf dem Weg zur Entwick-

lung eines optimalen Knochenersatzmaterials gewertet, wenn auch noch viele weitere 

Schritte bis dahin zurückzulegen sind.  

Folgende wesentliche Schlussfolgerungen werden gezogen:  

1. Sowohl der hier im Versuch verwendete Calcium-Phosphat-Zement als auch 

seine Modifikationen erweisen sich als gute Träger für zum Teil erst noch zu 

entwickelnde osteoinduktive Zusätze.  

2. Für die unterschiedlichen Körperregionen mit unterschiedlichen Belastungen 

und damit Anforderungen an ein Knochenersatzmaterial sind bei heutigem 

Wissensstand auch unterschiedliche Materialien einzusetzen, die den jeweils 

wichtigsten Anforderungen der jeweiligen Lokalisation gerecht werden.  

3. Insbesondere der Versuchsarm 2 mit dem Komposit-Implantat, bestehend aus 

einem anorganischen und einem organischen Anteil (Calcium-Phosphat-

Zement und Knochenkollagen im Volumenmischungsverhältnis 1:1) in Nach-

ahmung natürlicher Verhältnisse (Kollagengerüst mit Einlagerung von Calcium-

salzen bei der natürlichen bzw. physiologischen Osteogenese), verspricht bei 

aller gebotenen Vorsicht Erfolg. Es sind noch Verbesserungen in der Porosi-

tätsgestaltung von Knochenzementstrukturen sowie eine Erhöhung der Reiß-

festigkeit und damit der mechanischen Stabilität der Kollagene zu diskutieren.  

4. Zusätzlich sollte der Einsatz von die Osteoinduktivität modellierenden und ver-

stärkenden Substanzen wie z.B. BMP´s, aber auch anderen Zytokinen und 

Wachstumsfaktoren, in Erwägung gezogen werden. Hier besteht noch For-

schungsbedarf hinsichtlich der Dosis der einzusetzenden Wachstumsfaktoren.  

Für die Zukunft wird ein biokompatibler Ersatz angestrebt, sodass die autogene Kno-

chenentnahme entfällt.  

Deutlich wird, dass die Entwicklung neuer Biomaterialien nur dann erfolgreich sein 

kann, wenn zellbiologische Interaktionen im Implantat wie unter natürlichen Bedingun-

gen ablaufen können. Dazu müssen noch viele ungeklärte Entwicklungsschritte hinter-

fragt werden.  

Beispielsweise bestehen bekannte biochemische Querverbindungen zwischen der 

Embryogenese und der Wundheilung, die beim Tissue Engineering insgesamt Beach-

tung finden.  

Es muss die Frage beantwortet werden, wie aus einem embryonal angelegten Gewebe 

ein funktionelles Gewebe entstehen kann, wie also neben einer initiierten Gewebeproli-

feration eine Gewebereifung realisiert wird. Dazu wiederum sind einige falsche Vorstel-

lungen zu revidieren, dass beim Tissue Engineering und somit auch bei der Osteoge-

nese immer eine kontinuierliche Zellvermehrung erwünscht und notwendig ist. Nur ein 
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Gewebe mit downreguliertem Zellzyklus bildet gewebespezifische Eigenschaften und 

Funktionen aus oder nimmt diese wahr. Neben einer Hochregulierung und Aufrechter-

haltung von Zell- und Gewebeproliferationen müssen auch eine Verminderung der Zell-

teilungsrate und danach die notwendige Ausreifung von Zellen und Geweben be-

herrscht werden. Es besteht damit das bisher noch weitgehend ungelöste Problem, 

eine Steuerung der funktionellen Gewebeentwicklung zu realisieren. Ein weiterer noch 

zu verbessernder Aspekt ist die Gestaltung der Zellanhaftung auf fremden Oberflä-

chen, die keine molekularen Ähnlichkeiten aufweisen.  

Jedes zu züchtende Gewebe braucht seinen speziellen Scaffold (vgl. auch Gutwald et 

al. 1994, Schnurer et al. 2003, Nüsslein-Volhard 2004, Knabe et al. 2004, Shinzato et 

al. 2004).  

Die eben genannten Beispiele sind nur eine Auswahl noch zu bewältigender Probleme 

bei der Optimierung und Weiterentwicklung der Knochenersatzmaterialien.  

Realistisch betrachtet ist der heutige Wissensstand derart, dass Knochenersatzmateri-

alien kommerziell erhältlich sind, die keine Abstoßungsreaktionen oder Entzündungen 

verursachen. Mit diesen Materialien kann durchaus gearbeitet werden, da sie osteo-

konduktiv, osteoinduktiv oder osteogen, jedenfalls biokompatibel sind.  

Alle Veröffentlichungen über vollständig resorbierbare und gleichzeitig biomechanisch 

ausreichend stabile Knochenersatzmaterialien sind durch klinische Studien mit ausrei-

chend großen Patientenkollektiven erst noch abzusichern.  

Die derzeitige Verwendung von Hydroxylapatit- oder Tricalciumphosphat- beschichte-

ten Titanprothesen könnte dann z.B. durch einen neuen Entwicklungssprung abgelöst 

werden: der Ersatz künstlicher Bandscheiben, Knochen und Gelenke durch biologische 

Implantate. Derzeit ist zumindest belegt, dass sich ausreichend zur Verfügung stehen-

de vom Knochenmark stammende mesenchymale Stammzellen durch osteoinduktive 

Substanzen, insbesondere BMP´s und TGF beta-1, osteogen weiter- bzw. ausdifferen-

zieren (Marukawa et al. 2001, Troum et al. 2001, Nagao et al. 2002, Choi et al. 2002, 

Wang Y. X. et al. 2003). Als möglicher Ort der Gewinnung solcher Stammzellen ist u.a. 

auch humanes Nabelschnurblut in der Diskussion (Rosada et al. 2003).  

Der Fokus der derzeitigen Forschung auf dem Gebiet der Knochenersatzmaterialien ist 

auf Kompositmaterialien gerichtet, um die Vorteile der einzelnen Werkstoffe syner-

gistisch zu nutzen und bestehende Nachteile einzelner Materialkomponenten zu über-

winden (Ge et al. 2004).  

So ist die Arbeitsgruppe um Wintermantel in Garching bei München bemüht, Konstruk-

te aus Polymeren und Tricalciumphosphaten weiterzuentwickeln, um sowohl die De-

gradation und Resorption als auch die mechanische Stabilität des Implantates zu ge-

währleisten. Letztere ist derzeit noch nicht gesichert.  

Auch die Arbeitsgruppe um Ignatius in Ulm beschäftigt sich mit Kompositen aus Kera-

miken und Polylactiden bzw. Glaskeramiken (Ignatius et al. 2002).  

Perspektivisch könnte durch eine Verstärkung der Osteoinduktivität eine vollständige 

Degradation und Resorption von Kompositen gelingen, wenn gleichzeitig die biome-

chanisch stabilen CPZ- (oder auch TCP-) Scaffolds eine Bioaktivierung erfahren.  
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Vor allem in den USA wird zudem am Einsatz von Steroidhormonen zur Beeinflussung 

der Osteogenese geforscht (Butler et al. 2003).  

Der derzeitige Entwicklungsstand z.B. bei der Autogenen (Osteo-) Chondrozyten- 

Transplantation (AOCT) ist dagegen noch lange nicht zufriedenstellend. Zwischen Ma-

terialentnahme, Anzüchtung der Zellen, definitiver Implantation und Erreichen der end-

gültigen belastbaren Gewebequalität vergehen immer noch ca. zwei Jahre! Eine sofor-

tige oder zumindest frühzeitige postop. Belastbarkeit und Sportfähigkeit wird hierbei 

noch nicht erreicht (Peterson et al. 2002).  

Möglicherweise wird die Entwicklung aber auch so verlaufen, dass das Tissue Engi-

neering und als Teildisziplin davon die Fortentwicklung von Knochenersatzmaterialien 

einen anderen Weg einschlagen, indem pluripotente Stammzellen in den Mittelpunkt 

der Forschung rücken.  

Zusätzlich werden auch die Möglichkeiten der Gentechnologie an Bedeutung gewin-

nen. So wird versucht, im Rahmen einer Gentransfektion bzw. einer DNA-Vakzination 

mit DNA beladene Nanokristalle aus Calciumphosphaten in Zellen einzuschleusen, wo 

dann die mitgeführte DNA mit ihrer genetischen Information zur Osteogenese expri-

miert wird (Kasahara et al. 2003, Epple 2004, Ross 2004). 
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5 Zusammenfassung 

In der hier vorliegenden Studie wurden drei verschiedene Modifikationen des Calcium-

Phosphat-Zementes BoneSource® sowie Vergleichssubstanzen hinsichtlich der Über-

prüfung ihrer Biodegradation und Biokompatibilität untersucht und verglichen.  

Die histomorphologische Auswertung und Beurteilung der verschiedenen Modifikatio-

nen des Calcium-Phosphat-Zementes BoneSource® bezüglich Biodegradation, Re-

sorption und Biokompatibilität sowie die Beurteilung einer eventuellen Osteoneogene-

se waren damit Gegenstand der vorliegenden Arbeit.  

Der Calcium-Phosphat-Zement (CPZ) BoneSource® ohne Zusätze (Versuchsgruppe 1) 

zeigte dabei eine Osteokonduktivität im Knochen sowie im Muskel- bzw. Weichgewebe 

eine Biotoleranz. Eine Resorption oder Degradation war im Unterschied zu anderen 

Studien nicht nachweisbar.  

Der Calcium-Phosphat-Zement BoneSource® in einem Volumenmischungsverhältnis 

1:1 mit dem osteoinduktiven Knochenkollagen (KK) Colloss® (Versuchsgruppe 2) ver-

hielt sich in den Arealen mit BoneSource®-Anteilen (CPZ) wie in Versuchsgruppe 1 

osteokonduktiv und bioinert im Knochen und wurde im Muskel- und Weichgewebe bio-

toleriert. Die Areale mit Colloss® (KK) im Materialgemisch zeigen ein osteoinduktives 

Potenzial und damit ein bioaktives Verhalten. Es ist hier eine Osteoneogenese zu ver-

zeichnen. Trabekel neuentstandenen Knochens waren dabei sowohl in den Knochen- 

als auch in den Muskelpräparaten nachweisbar. Eine vollständige knöcherne Substitu-

tion der gesetzten Defekte war nicht zu verzeichnen.  

Der Calcium-Phosphat-Zement BoneSource® mit 1:1-Volumenverhältnismischung mit 

Alpha-Tricalciumphosphat (BioBase®; Versuchsgruppe 3) führte im Vergleich zur Ver-

suchsgruppe 1 zu einer geringfügigen Verbesserung der osteokonduktiven Eigenschaf-

ten mit histologisch nachweisbarer geringfügiger oberflächlicher Degradation und par-

tieller lokaler Resorption. Im Vergleich zur Versuchsgruppe 2 waren diese Resorpti-

onserscheinungen jedoch deutlich weniger ausgeprägt.  

Bei der Versuchsgruppe 4 wurde als Kontrollgruppe das derzeit meistverwendete 

nichtresorbierbare polymere Implantatmaterial Polymethylmethacrylat (PMMA; Pala-

cos®) mitgeführt. In beiden Einsatzgebieten (Knochen und Muskel) waren die Implanta-

te eingescheidet und wurden demzufolge biotoleriert. Bei den Knochenpräparaten liegt 

ein bioinertes Verhalten des Lagergewebes gegenüber PMMA vor.  

Bei der Versuchsgruppe 5 wurde als 2. Kontrollgruppe ein Leerdefekt präpariert, der 

mit Gelatine gefüllt wurde, welches bei bekannter Resorptionsfähigkeit innerhalb weni-

ger Wochen postoperativ einen vollständigen Ersatz durch körpereigenen Knochen in 

den Knochenpräparaten bzw. einen Ersatz durch Narbengewebe in den Muskelpräpa-

raten aufwies.  

Bei der Versuchsgruppe 6 (Kontrollgruppe) wurde eine nichtoperierte Kohorte Ver-

suchstiere mitgeführt, um alters- und/oder diätbedingte Veränderungen abschätzen 

bzw. beurteilen zu können. Es fanden sich bei den Versuchstieren am Ende des Ver-

suchszeitraumes lediglich physiologische altersbedingte Veränderungen.  
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Die großen inneren Organe der Versuchstiere wurden histologisch untersucht, um e-

ventuelle systemische Auswirkungen der o.g. Modifikationen des Calcium-Phosphat-

Zementes BoneSource® beurteilen zu können. Dabei konnten keine pathologischen 

Veränderungen gefunden werden. Es liegen somit keine systemischen Auswirkungen 

der Implantatmaterialien vor.  

Im Laufe der Versuchszeit traten vereinzelt Tumore auf, die jedoch nicht den Implan-

tatmaterialien geschuldet sind und einer spontanen Tumorgenese zugeordnet werden 

konnten. Spontane Todesfälle sind unabhängig von den Implantatmaterialien aufgetre-

ten.  

Gemessen an der Zielsetzung sind die gefundenen Ergebnisse dieser Studie statis-

tisch auswertbar, objektivierbar und für die Weiterentwicklung von Knochenersatzmate-

rialien relevant.  
Insbesondere wird auf die in dieser Studie nicht erfolgte Degradation von CPZ und Alpha-
TCP und das osteoinduktive Potenzial des untersuchten Kollagens verwiesen. 
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6 Glossar 

allogen: von anderem Individuum der gleichen Spezies stammendes Gewebe; gene-

tisch differente Individuen, die jedoch derselben Spezies angehören  

alloplastisch: einem anderen Aufbau zugrundeliegend  

autogen: vom selben, eigenen Organismus stammendes Material, z.B. vom  Becken-

kamm entnommener Knochen zur Augmentation beim Sinuslift; synonym: autolog; 

Transplantation von körpereigenem Material des Patienten  

Biodegradation: Zersetzung eines Implantates bzw. eines Materials ohne zelluläre 

Aktivität. Nach Kronenthal 1975 findet dieser Abbau in vier Phasen statt: 1. Wasser-

aufnahme (Hydratation); 2. Festigkeitsverlust durch Veränderungen in chemischen 

Bindungen; 3. Formverlust durch Änderungen in der Implantatstruktur ; 4. Masseverlust 

(Phagozytose durch resorbierende Zellen).  

Im angelsächsischen Raum wird auch der zelluläre Abbau als Biodegradation bezeich-

net, der im deutschen Sprachraum oftmals unter „Bioresorpton“ geführt wird.  

biodegradierbar: vom lebenden Organismus (teilweise) abbaubar bzw. zersetzbar; 

idealerweise gesteuert nach erfolgter Funktion (Beispiel: Knochenersatzmaterial mit 

osteoinduktiven Eigenschaften, z.B. das hochgereinigte Knochenkollagen Colloss®).  

bioinert: ein eingebrachter Werkstoff ruft keine Körperreaktion hervor; das Implantat 

erfährt keine mechanische Anbindung an das umgebende Gewebe  

biokompatibel: alle Materialien, die nach ihrer Implantation im Organismus keine Ab-

wehr- oder Abstoßungsreaktion auslösen; gewebeverträglich;  

Biokompatibilität: „Die Klassifikation von geeigneten Werkstoffen für den biomedizini-

schen Einsatz erfolgt nach den Materialeigenschaften bzw. das Verhalten von Werk-

stoffen im Organismus. Außerdem sollte dabei auch das Verhalten eines Implantates 

abhängig von funktionellen Bewegungen mitbeurteilt werden. Es werden zumeist drei 

Eigenschaftsfelder unterschieden: Mechanische, chemische und biologische Kompati-

bilität. Alle drei gemeinsam machen die Biokompatibilität aus.  

Mechanische Kompatibilität: Beispiele für Anforderungen sind der feste Sitz einer 

Endoprothese, der feste Sitz eines Zahnimplantates, die ausreichende Härte eines 

Zahnersatzes oder die Druckfestigkeit einer Gefäßprothese bei ausreichender Elastizi-

tät. Beispiele für Probleme sind die Lockerung einer Endoprothese, der Bruch einer 

Osteosyntheseschraube oder das Versagen eines Gefäßverschlusses.  

Chemische Kompatibilität: Beispiele für Anforderungen sind die Degradationsge-

schwindigkeit eines resorbierbaren Implantats (z.B. Knochenersatzmaterialien), die 

Abwesenheit toxischer Abbauprodukte und eine gute lokale Gewebeverträglichkeit 

(z.B. Beschichtung von Endoprothesen). Beispiele für Probleme sind die Freisetzung 

toxischer Komponenten aus PMMA-Knochenzement während der Aushärtung, eine 

mangelnde Resorption von Implantaten (z.B. Keramiken im Knochenersatzmaterial-

gemisch) oder eine lokale Gewebeschädigung durch saure Abbauprodukte (pH-Wert!), 

z.B. von Polyestern (Osteolyse).  
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Biologische Kompatibilität: Beispiele für Anforderungen sind das Ausbleiben einer 

Immunreaktion und günstige lokale Bedingungen für anhaftende Zellen (z.B. Oberflä-

chenrauigkeit, freigesetzte Ionen). Beispiele für Probleme sind eine Immunreaktion 

(lokal oder systemisch) durch körperfremde Proteine, die Verkalkung künstlicher Herz-

klappen oder Abwehr- bzw. Entzündungsreaktionen auf Abriebpartikel aus En-

doprothesen (z.B. Polyethylen aus einer künstlichen Gelenkpfanne).  

Die drei Anforderungsprofile lassen sich nicht streng voneinander trennen. So kann 

beispielsweise die Freisetzung einer chemischen Komponente aus einem Implantat zu 

einer biologischen Abwehrreaktion führen, die ihrerseits den mechanischen Halt des 

Implantates im Gewebe herabsetzt (z.B. Lockerung einer Hüftprothese). 

Je nach biologischer Verträglichkeit kann die Klassifizierung von Biomaterialien in bi-

oinert, biotolerant / biokompatibel oder bioaktiv (degradierbar) erfolgen.  

Kriterium ist dabei die zunehmende biologische Aktivität. Beispielsweise ist reines Ti-

tan auf Grund seiner benachbarten Lage neben Kohlenstoff und Sauerstoff im Perio-

densystem der Elemente und der damit verbundenen Stoffeigenschaften sehr gut bio-

logisch verträglich, die mechanische Anbindung an das umgebende Gewebe (z.B. 

Knochen oder Weichgewebe) bleibt jedoch aus. Durch Aufrauen der Oberfläche wird 

jedoch eine Vergrößerung der Oberfläche und eine mechanische Verankerung mög-

lich. Durch zusätzliche Beschichtung mit biologisch aktiveren bzw. knochenmineralähn-

licheren Substanzen wie z.B. Calciumphosphat wird eine chemische Anhaftung mög-

lich, die wiederum eine feste Verbindung zum umgebenden Knochen herstellt. Eine 

weitere Steigerung der biologischen Aktivität lässt sich durch die Anbindung von Bio-

molekülen an die Titanoberfläche erreichen.“ (Epple 2003 a)  

Beispiele für bioinerte Materialien bzw. bioinertes Verhalten:  

1. BoneSource® - Implantat im Knochen (geringe Osteointegration, keine Degradation); 

2. eine Titanschraube im Frakturgebiet.  

Beispiele für biotolerante Materialien bzw. biotoleriertes Verhalten:  

1. BoneSource® - Implantat im Muskel (Ausbildung einer fibrösen Einscheidung); 2.  

tricalciumphosphatbeschichtetes Titan im Weichgewebe.  

Beispiele für bioaktive / degradierbare Materialien bzw. bioaktives Verhalten:  

1.Colloss® - Implantat in Knochen oder Weichgewebe (Degradation und Resorption mit 

Osteoinduktion und Remodellation); 2. Gelatineimplantat im Knochen oder Weichge-

webe; 3. biologisch funktionalisiertes Titan.  

Für den Begriff „Biokompatibilität“ gibt es außerdem eine Definition der European So-

ciety for Biomaterials (1986):  

„The ability of a material to perform with an appropriate host response in a specific ap-

plication.” (Die Fähigkeit eines implantierten Materials, mit einem Wirt (Organismus) 

eine „Kooperation“ einzugehen bzw. die Eignung eines Materials für eine bestimmte 

Anwendung, kurz: Gewebeverträglichkeit.)  
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Eine weitere Definition von „Biokompatibilität“ wurde von Wintermantel und Ha entwi-

ckelt (Wintermantel 2002 a):  

„Unter Biokompatibilität wird die Verträglichkeit zwischen einem technischen und ei-

nem biologischen System verstanden. Sie gliedert sich in die Strukturkompatibilität und 

die Oberflächenkompatibilität. Diese Semantik folgt zum einen dem Wort Biokompatibi-

lität, zum anderen entspricht sie der klinischen Erfahrung, an der sich jede neue Tech-

nologie zur Schaffung biokompatibler Werkstoffe und Bauteile messen lassen muss.  

Strukturkompatibilität: Anpassung der Implantatstruktur an das mechanische Verhal-

ten des Empfängergewebes. Damit ist sowohl die Formgebung (Design), als auch die 

innere Struktur (z.B. die Ausrichtung von Fasern in einigen Werkstoffen) gemeint. Man 

strebt Struktur-Mimikry an.  

Oberflächenkompatibilität: Anpassung der chemischen, physikalischen, biologischen 

und morphologischen Oberflächeneigenschaften des Implantates an das Empfänger-

gewebe mit dem Ziel einer klinisch erwünschten Wechselwirkung.  

Im optimalen Fall sollen die physikalischen und chemischen Eigenschaften der Implan-

tatwerkstoffe mit denjenigen des zu ersetzenden Gewebes weitgehend übereinstim-

men. Eine wesentliche Einschränkung bildet die Tatsache, dass es sich bei den natür-

lichen Geweben um lebende Systeme handelt, welche die Fähigkeit  besitzen, sich 

selbst zu regenerieren. Implantate werden dann benötigt, wenn der natürliche Regene-

rationsprozess aufgrund von Krankheit oder Alter ungenügend ist.  Eine eigene Rege-

nerationsfähigkeit besitzen Implantate jedoch nicht.“  

Im Jahre 1986 wurde von der Europäischen Gesellschaft für Biomaterialien eine Kon-

ferenz zum Thema „Definitions in Biomaterials“ organisiert, die zum Ziel hatte, die 

Terminologie zu vereinheitlichen. Nachfolgend sind die dort festgelegten Definitionen 

der wichtigsten Begriffe aufgeführt:  

Biomaterial A non-viable material, used in a medical device, intended to interact 

with biological systems 

Implant Any medical device made from one or more materials that is inten-

tionally placed within the body, eighter totally or partially buried be-

neath an epithelial surface 

Prosthesis A device that replaces a limb, organ or tissue of the body 

Artificial organ A medical device that replaces, in part or in whole, the function of 

one of the organs of the body  

Biocompatibility The ability of a material to perform with an appropriate host re-

sponse in a specific application  

Bei Knochenimplantaten unterscheidet Schenk (Schenk R. K. 1986) folgende Grade 

der Kompatibilität:  

Inkompatibel Freisetzung von Substanzen in toxischen Konzentrationen oder An-

tigenen, die Immunreaktionen hervorrufen und zu Allergien, Fremd-

körperreaktionen, Entzündungsreaktionen, Nekrosen oder mögli-

chen Abstoßungsreaktionen führen können. 
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Biokompatibel Freisetzung von Substanzen in nicht-toxischen Konzentrationen, die 

zu Einkapselung in Bindegewebe oder schwachen Fremdkörperre-

aktionen führen können.  

Bioinert Keine Freisetzung toxischer Substanzen. 

Bioaktiv Positive Interaktion mit Gewebedifferenzierung und als Folge davon 

Bindung oder Adhäsion von Knochen entlang der Grenzfläche zwi-

schen Implantat und Empfängergewebe.  

Induktiv Induktion von heterotoper Knochenbildung.  

Konduktiv Werkstoff dient als Gerüst für Knochenablagerung, aber nur in oste-

ogener Umgebung.  

Biomechanik: Lehre von den statischen und stabilitätsrelevanten Aspekten im Bereich 

der Gewebezüchtung und der Biologie insgesamt  

biostabil: ein Stoff oder Implantat widersteht den chemischen Einwirkungen in einem 

Gewebe; die Funktion des Implantates bleibt gleich, es soll so lange als irgend möglich 

verbleiben (Beispiel: Hüftendoprothese)  

BMP´s: bone morphogenetic proteins; eine Gruppe von für die Knochenentstehung 

natürlicherweise im Organismus vorhandene und zuständige Enzyme bzw. Botenstof-

fe; können mittlerweile synstetisch hergestellt und angereichert werden; Verwendung 

zur Initiierung bzw. Verstärkung einer Knochenneubildung; kostenintensiv.  

critical size defect: bei Mensch und Schwein ca. 5 cm ³ umfassender oder ca. 1 cm 

durchmessender Gewebedefekt im Knochen, bei dessen Größenüberschreitung eine  

spontane restitutio ad integrum nicht mehr ermöglicht werden kann und der deshalb 

mit einem Knochenersatzmaterial aufgefüllt wird  

Degradation: Abbau, Zerbröselung; Auflösung einer kompakten Implantatstruktur;  

Ein Biomaterial (oder auch andere Materialien) degradiert durch den Einfluss von äu-

ßeren Faktoren, z.B. Feuchtigkeit, Blut oder Körperflüssigkeiten. Man spricht von 

hydrolytischer Degradation.  

Distanzosteogenese: zwischen dem Lagergewebe und dem Implantat mit der initiier-

ten Knochenneubildung besteht eine bindegewebige Kapsel, verursacht durch mecha-

nische Bewegungen oder die Materialeigenschaften  

Duktilität: Fähigkeit eines Materials, sich plastisch zu verformen, ohne zu brechen  

ektop: außerhalb der ursprünglichen Lage; hier: Knochenbildung außerhalb von Kno-

chen, z.B. im Bereich von Narben 

Ermüdung: Verlust der mechanischen Integrität eines Materials durch fortgesetzte 

mechanische Belastung  

Fibroblasten: Bindegewebe und interzelluläre Matrix bildende Zellen; Vorläuferzellen 

der Fibrozyten  
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Fibrozyten: Bindegewebszellen  

Granulat: Ein Werkstoff, aufgebaut aus zusammengepressten pulverförmigen Aus-

gangsmaterialien; ein Granulat beschreibt die Form eines Materials; liegt ein Material 

granulär vor, so besteht es aus einem Haufwerk von kleinen Stücken und/oder Kugeln 

(bis ca. 5 mm)  

Granulationsgewebe: Stufe der Wundheilung; gekennzeichnet durch zahlreiche 

Fibroblasten- und Gefäßproliferate; die Fibroblasten produzieren eine Matrix für späte-

re Narbenbildung bei einem Gewebedefekt, die Gefäße dienen der Heranführung von 

Abwehrzellen und Botenstoffen sowie dem Abtransport verbrauchten Materials  

Härte: Fähigkeit eines Materials, äußeren mechanischen Einflüssen ohne Verformung 

zu widerstehen  

Histiozyten: eine Entzündungszellart, tritt im Rahmen der Wundheilung und bei Ge-

webeumbauvorgängen auf  

Interface: Grenzfläche, hier die Grenzfläche zwischen Implantat und Gewebe gemeint; 

die Natur der Grenzfläche ist entscheidend für die Gewebeverträglichkeit eines Implan-

tates  

Keramik: nichtmetallischer anorganischer Werkstoff, z.B. Hydroxylapatite, Tricalci-

umphosphate, bioaktive Gläser, Glaskeramiken, Aluminiumoxid und Zirkoniumdioxid;  

Herstellung aus hochreinen, pressfähigen Massen, dabei mitunter Vorverdichtung, Sin-

terung und ggf. Nachverdichtung; es entsteht ein Material mit hoher Dichte bei feinkör-

nigem Gefüge; Qualitätskontrolle im Proof-Test üblich  

Kollagen: fibrilläres Strukturprotein im Bindegewebe, wichtig für Zell- und Gewebesta-

bilität  

Kollagenasen: Enzyme, die Kollagene spalten  

Komposite: Stoffgemische, hier im Sinne von Knochenersatzmaterialien aus mindes-

tens zwei Komponenten (Werkstoffklassen)  

Kontaktosteogenese: direkter Kontakt Knochen vom Lagergewebe/Implantat; neuer 

Knochen wächst dabei in Richtung Implantatoberfläche aus dem umgebenden Lager-

gewebe  

Korrosion: Oxidierung einer Oberfläche; hier nutzbar gemacht bei Metalloberflächen 

zur Verbesserung der Biokompatibilität, z.B. bei Titanimplantaten  

Kristall und kristallin: hochgeordnete (Fern-)Anordnung der Einzelbausteine eines 

Stoffes, meist in einer dichten Packung mit wenig Totvolumen; Bausteine ziehen sich 

auf Grund von Bindungen an, dadurch kommt der Kristall zustande; Kristallstruktur 

verantwortlich für viele Stoffeigenschaften, z.B. elektrische und thermische Leitfähig-

keit, Härte, Löslichkeit, chemische Reaktivität  

Kristallisation: Bildung eines kristallinen Festkörpers aus einer Lösung;  
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Lamellenknochen: Endform von Knochen bei der Knochenneuentstehung; sehr belas-

tungsstabil, da ständig entsprechend den ausgesetzten Belastungen umgebaut; ent-

steht direkt aus Knorpelvorstufen bei der enchondralen und über Zwischenstufe von 

weniger stabilem Knochen (Geflecht- oder Faserknochen) bei der desmalen Ossifikati-

on  

Löslichkeit: Stoffkonstante, abhängig von Temperatur und Druck; beschreibt den 

Grad der Auflösung von Bindungen in einem Stoff oder Material  

Mineralisation: hier: Einlagerung von Kalksalzen in kollagene Fasern  

Monomer: Strukturbaustein eines Kunststoffes mit bestimmter chemischer Formel; 

durch deren Zusammenlagerung (Polymerisation) entstehen Polymere  

Oberflächenkompatibilität: Ein Implantat ist auf Grund seiner Wechselwirkungen mit 

der Umgebung für eine bestimmte Anwendung geeignet  

Osteoblasten: bewegliche osteoid- (kollagen-) bzw. knochenbildende Zellen  

osteogen: knochenbildend  

Osteoid: knocheneigenes Kollagen bzw. nichtmineralisierte neue Knochensubstanz, 

von Osteoblasten sezerniert;  

Osteoinduktion: Beschleunigung bzw. Initialisierung einer Knochenneubildung, z.T. 

über das natürliche Maß hinaus; oftmals angestrebte Eigenschaft von Knochenersatz-

materialien; 

Osteoinduktivität ist die Eigenschaft bestimmter Zytokine, Stammzellen zu Oste-

oblasten (Knochen aufbauende Zellen) differenzieren zu lassen; solche Cytokine (z.B. 

Bone Morphogenetic Proteines, BMP´s) induzieren die Knochenbildung von sich aus; 

problematisch kann dabei eine ungewollte ektope Knochenbildung an Orten sein, wo 

kein Knochen wachsen soll (chronische Entzündung oder Trauma im Weichgewebe 

mit ektoper Knochenbildung)  

Osteointegration: Einfügung bzw. Einheilung eines Implantates in Knochen  

Osteoklasten: knochenauflösende bewegliche mehrkernige Riesenzellen; können 

saures Milieu initiieren und dann mineralisierten Knochen auflösen  

Osteokonduktion: Leitschieneneffekt bestimmter Materialien für Knochenentstehung; 

beispielsweise durch Porosität oder chemische Zusammensetzung gegeben; an oste-

okonduktiven Materialien wächst der Knochen entlang wie Efeu an einer Wand, des-

halb „Leitschieneneffekt“ genannt; Knochenersatz- oder -aufbaumaterialien sollten die-

se Eigenschaft besitzen, damit ein Defekt überbrückt werden kann; osteokonduktive 

Materialien werden nur in der Umgebung von bestehendem Knochen resorbiert; sie 

können als Trägersubstanzen für osteoinduktive Faktoren verwendet werden  

Osteoprogenitorzellen: Vorstufen der Osteoblasten, der knochenbildenden Zellen  

Osteosynthese: Knochenvereinigung im Rahmen einer Frakturversorgung, z.B. Nage-

lung und / oder Schienung einer Radiusfraktur  
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Osteozyten: im Knochen befindliche unbewegliche Zellen  

Pathologische Mineralisation: Mineralisation am falschen Ort; verursacht offenbar 

durch ein Versagen physiologischer Kontrollmechanismen mit krankhaft erhöhten Cal-

cium-Ionen-Konzentrationen und Überschreiten des Löslichkeitsproduktes, z.B. bei den 

Krankheitsbildern Arteriosklerose, Gallensteinleiden, Nierensteinleiden  

Periost: Knochenaußenhaut, trägt zur Versorgung des Knochens bei; enthält Zellen 

mit Regenerationspotential  

PMMA: Polymethylmethacrylat, ein Polymer und als „Knochenzement“ bekannt  

Polylactide: Polymerisationsprodukte der Milchsäure, angewendet z.B. als resorbier-

bare Schrauben bei der Osteosynthese  

Polymer: ein Polymer ist ein Kunststoff; durch Vernetzung kleinerer Moleküle (Mono-

mere) entstandenes „Riesen“-Molekül, insbesondere in der Kunststoffherstellung, z.B. 

Polyethylen, Polylactide, Polyglycolide, Polystyrol, Polysiloxane (Silikon), aber auch 

Polymethylmethacrylat (ein „Knochenzement“)  

Polymerisation: Herstellungsverfahren von Polymeren; Vernetzung von Molekülen zu 

einem „Riesen“- Molekül  

Porosität: Gehalt eines Materials an Hohlräumen; miteinander in Verbindung stehende 

(interkonnektierende) Hohlräume oder Spalten in einem Gewebe, hier insbesondere in 

Knochenspongiosa oder in Knochenersatzmaterialien, in die idealerweise Zellen ein-

wandern können durch die auf Grund unterschiedlich großer Poren gegebene Zugäng-

lichkeit; wichtig für Stoffaustausch, aber auch für Material- und Gewichtsersparnis  

Präzipitation: Bildung eines nichtkristallinen Festkörpers aus einer Lösung  

Remodellation: Umbau; hier Umstrukturierung von Knochenbälkchen in einem Kno-

chen je nach Belastungslinien (Trajektorien) ähnlich den Stützen in einem Kran oder 

Gerüst  

Resorption: Auflösung; resorbiert wird ein Biomaterial durch zelluläre Vorgänge; ein-

zig Osteoklasten können Knochen resorbieren.  

Restitutio ad integrum: Wundheilung bzw. Ausheilung vollständig, ohne Narbe; Wie-

derherstellung der morphologischen Strukturen wie vor einem Schadensereignis  

Sarkom: maligne Neubildung mesenchymaler Zellen, beispielsweise von Muskulatur, 

Binde- oder Fettgewebe; deren unreife Vorläuferzellen Myoblasten, Fibroblasten und 

Lipoblasten stammen aus dem mittleren Keimblatt (Mesoderm)  

Sintern: ein Prozess aus der keramischen Terminologie; bedeutet nichts anderes als 

„Backen“ oder „Erhitzen“ in einem Ofen; dabei werden kleine Körnchen (Granula), wel-

che vorher zusammengebracht wurden (z.B. verpresst oder durch Wasser angeteigt), 

an ihrer Oberfläche aufgeschmolzen und dadurch miteinander verbunden; diese 

Schmelzzonen werden Sinterhälse genannt; durch Sinterungsvorgänge wird die me-

chanische Stabilität erhöht und die Formgebung eines Materialpulvers realisiert, wei-

terhin ist damit jedoch eine Schrumpfung des Materials und eine Verminderung der 

Porosität und damit der Löslichkeit /  Degradierbarkeit / Resorbierbarkeit verbunden; 
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vor allem bei den Hydroxylapatiten konnte gezeigt werden, dass die natürlich vorkom-

menden Niedertemperaturformen besser resorbieren als die gesinterten Hochtempera-

turformen  

Sol-Gel-Verfahren: Neue Herstellungsvariante von keramischen Werkstoffen, z.B. 

Hydroxylapatiten oder Tricalciumphosphaten. Dabei lassen sich durch die Niedrigtem-

peratursynthese andere Phasen mit anderem Degradations- und Resorptionsverhalten 

herstellen als bei den bisherigen Methoden, bei denen viel höhere Temperaturen not-

wendig waren (Gerber et al. 2000).  

Nach Herstellerangaben wird das Ausgangsmaterial in ein Siliziumdioxid-Sol auf der 

Basis von Alkoxiden gegeben und homogen verteilt. Das SiO2  bildet bei Überführung 

des Gemisches vom Sol- zum Gelübergang ein nanoporöses Gerüst und verbindet die 

dazwischenliegenden locker  verteilten Hydroxylapatitkristalle. Durch die Wahl der Pul-

verkörnung, die Verdunstung des Lösungsmittels und das Verhältnis zwischen Granu-

lat, Lösungsmittel und Gelpräkursor lassen sich die Porengrößen und damit wiederum 

die Degradation und Resorption beeinflussen. Das SiO2 hält dabei die neuentstande-

nen HA-Partikel zusammen. Diese sind auf Grund ihrer kleinen Größe und einer hohen 

Porosität (ca. 70 % Volumenverhältnis der Poren) gut abbaubar. Osteoklasten können 

bei dieser Partikelgröße phagozytieren.  

Als Nachteil ist die fehlende mechanische Stabilität zu nennen, die durch den Einsatz 

von Metallplatten und Schrauben gewährleistet werden muss.  

Strukturkompatibilität: das Implantat ist bezüglich seiner mechanischen Eigenschaf-

ten bzw. seiner inneren Zusammensetzung für ein bestimmtes Gewebe bzw. für eine 

bestimmte Anwendung geeignet  

Trenn-Dünnschliff-Technik nach Donath, Hamburg, zur Herstellung histologischer 

Präparate unter Einschluss von Hartsubstanzen“ : vgl. 2.4.  

Tumor: Im wörtlichen Sinne nur Gewebeschwellung oder Gewebsplus; umgangs-

sprachlich verwendet für Krebserkrankung; hier in der Arbeit allgemein verwendet als 

zunächst wertungsfreie Bezeichnung als eine Gewebeneubildung  

Verbundosteogenese: direkter Kontakt Knochen/Implantat; Knochenbildung beginnt 

im Unterschied zur Kontaktosteogenese an Implantatoberfläche und wächst in Rich-

tung Implantatlager  

xenogen: von nicht-humanem Spendermaterial, also von Tieren stammend; z.B. Herz-

klappen (vom Schwein) oder Knochenersatzmaterialien (vom Rind)  

Zemente: bei Abbindevorgängen auskristallisierte Materialien, können resorbierbar 

oder nicht resorbierbar sein; Materialien mit einer zumeist kristallinen Struktur 
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