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Einleitung

Jahrlich werden ungefahr 800.000 Frakturen unterschiedlichster Knochen im stationa-
ren Setting behandelt, wobei die Mehrzahl dieser zeitgerecht und ohne weitere Kom-
plikationen konsolidiert (1). In der Literatur werden jedoch bei bis zu 5-10% der Frak-
turen Stérungen der Frakturheilung beschrieben, zu welchen unter anderem die ver-
zogerte und die ausbleibende Frakturheilung gezahlt werden (2). In Deutschland
machten 2017 laut Gesundheitsbericht des Bundes Pseudarthrosen mit fast 58% ei-
nen Grolteil der registrierten Stérungen der Knochenkontinuitat und Frakturheilung,
die variierende Verteilung auf3er Acht lassend, aus, sodass hieraus bereits die gesell-
schaftliche Relevanz des Krankheitsbildes ersichtlich wird (3, 4).

Neben den psychischen und physischen Belastungen, die eine solche Fraktur-
heilungsstorung fur den Patienten birgt, sind Pseudarthrosen mit enormen soziodko-
nomischen Kosten verbunden. Berechnungen bezuglich der zu erwartenden Thera-
piekosten einer manifesten Pseudarthrose nach dem ,Best-Case“-Szenario beliefen
sich in GroRbritannien auf ca. 15.566 £ fur den Humerus, 16.330 £ fur die Tibia und
17.200 £ fur den Femur (5). In den vergangenen Jahren etablierten sich sukzessive
verschiedenste konservative Therapieverfahren, welche unter anderem die niedrig in-
tensiviert gepulster Ultraschalltherapie (LIPUS), die hochenergetische fokussierte
extrakorporale StoRwellentherapie (fESWT) und die elektromagnetische Therapie
(PEMF) umfassen (6). Aufgrund nicht prognostizierbarer Konsolidierungsraten,
strengen Indikationsstellungen und einer nicht unerheblichen Therapieintensitat be-
steht trotz dieser Therapieoptionen weiterhin ein aul3erordentlicher Bedarf an
effektiven und effizienten invasiven Therapien. Die Effektivitat einer Knochen-
spantransplantation bei reduzierter Invasivitat stellt den MalRstab flir neue Therapie-
optionen. Als Folge der nicht unerheblichen Invasivitat und den Einsatzlimitationen der
etablierten, operativen Versorgungsverfahren gewinnen Verfahren aus dem Kreis des
Tissue Engineerings und besonders des Bone Tissue Engineerings verstarkt das
Interesse verschiedenster Forschungsgruppen und férdern deren Bemuhungen zur
Etablierung biokompatibler, biodegradierbarer und im optimalen Fall sowohl kosten-

gunstiger als auch universell einsatzbarer Knochenersatzmaterialien.



Ziel der Dissertationsschrift

Das maldgebliche Ziel dieser Dissertationsschrift lag in der Erprobung einer moglichen
Kombination verschiedenster in der Biofabrikation bereits erprobter und einzeln einge-
setzter Knochenersatzmaterialien zur Optimierung der etablierten operativen

Therapieverfahren der Pseudarthrose.

Ein mittels handelsublichem 3D-Drucker hergestellter Hybrid-Scaffold, der die einzeln
bereits eingesetzten Komponenten Polylactide, Kollagen I und rekombinantes SDF-
1/rekombinantes BMP-7 kombiniert, sollte im Rahmen dieser Arbeit hinsichtlich seines
Potenzials zur Osteoinduktion und Osteointegration Uberprift werden, um anhand
dieser Ergebnisse einen Einsatz als Knochenersatzmaterial im Rahmen des Bone
Tissue Engineerings evaluieren zu kdnnen. Ein weiterer Aspekt, derim Rahmen dieser
Arbeit geklart werden sollte, war die Frage der Uberlegenheit eines Wachstumsfaktors

hinsichtlich des zu erwartenden osteogenen Potenzials.

Diese Ziele sollten primar an einem Rattendefektmodell des Femurs erprobt werden,
um in der Folge Erkenntnisse hinsichtlich einer Modelloptimierung und Translation auf

dem Menschen naherstehende Versuchsmodelle zu generieren.

Der nachfolgend exemplarisch aufgeflhrte Arbeitsplan lag dieser Dissertationsschrift

und der diese Arbeit bestimmenden Fragestellungen zugrunde.



Modifizierte PLA-Scaffolds als Knochenersatzmaterial im Rattenfemur-Defektmodell

Versuchsgruppe 1: leere Osteotomie
Versuchsgruppe 2: PLA-Scaffold
Versuchsgruppe 3: PLA-Scaffold + Kollagen I

Versuchsgruppe 4: PLA-Scaffold + Kollagen I + SDF-1
Versuchsgruppe 5: PLA-Scaffold + Kollagen I + BMP-7

l

Herstellung 3D-gedruckter PLA-Scaffold

. Befillen mit Kollagen .

. Inkorporation SDF-1 I . Inkorporation BMP-7 .

. "

l Operation der Tiere .

Beobachtungszeit

. Auswertung .

Abbildung 1: schematische Ubersicht des zugrundeliegenden Arbeitsplans.



Literaturdiskussion

Frakturheilung

Im menschlichen Skelett dienen die Knochen sowohl der Bewegungsstabilitat als auch
der Schaffung optimaler Bedingungen fur die in den Bewegungsablauf eingebundenen
Muskeln und Sehnen (7, 8).

Eine jede eingeschlagene Therapie dient der Wiederherstellung der Integritat des
Knochens und der urspringlichen Funktion (9). Hierfur kann sich zu Nutzen gemacht
werden, dass Knochen im Gegensatz zu vielen anderen Organen des menschlichen

Koérpers heilen, ohne eine fibrose Narbe zu bilden (7, 10).
Im Rahmen der Frakturheilung werden zwei Formen unterschieden (11-14):

e Direkte (primare) Frakturheilung

¢ Indirekte (sekundare) Frakturheilung

Ein allgemeines Charakteristikum der sich regenerierenden Gewebe ist das
Vorhandensein einer proliferativen und undifferenzierten Zellpopulation, welche bei

Bedarf um systemisch rekrutierte Zellen erweitert werden kann (8).

Direkte (primare) Frakturheilung

Die direkte Frakturheilung ist dadurch charakterisiert, dass die Knochenheilung ohne
vorherige Bildung eines knorpeligen GerUstes vonstatten geht (13). Diese Form der
Frakturheilung ist selten anzutreffen, da sie besonderer Bedingungen bedarf. Die
exakte anatomische Position und maximale Reduktion der interfragmentaren Bewe-
gungen und Belastungen sind essenziell (7, 12, 13). Marsell und Einhorn postulierten
2011 die Unterteilung der direkten Frakturheilung in Kontaktheilung und Spaltheilung.
Beiden ist gemein, dass der zu Uberbruckende Frakturspalt nicht mehr als 1mm misst
(12).

Sowohl der Frakturspalt als auch die avitalen Frakturenden werden durch auf beiden
Seiten der Fraktur vorhandene Haver’s Kanale Uberbrickt (14). Die im Rahmen des
Frakturereignisses und durch Ausbildung eines Hamatoms ischamischen Fraktur-

enden werden in der Folge nicht resorbiert. Zytokine, unter anderem IL-1 IL-6, TNF-q,



PEG2, werden bei der Ausbildung des Frakturhamatoms freigesetzt und entfalten ihre
chemotaktische Wirkung auf Osteoprogenitorzellen (13). Sind auf beiden Seiten der
Fraktur Osteoklasten vorhanden, bilden diese ,cutting cones®, die eine Resorption der
bestehenden Osteone Uber den Frakturspalt hinweg induzieren und hierdurch zu einer
sukzessiven Konzentrationssteigerung von VEGF, TGF- und BMPs fuhren (7). Dies
fuhrt in der Folge zu einer Stimulation von Endothelzellen und perivaskularen Stamm-
zellen, die das Einwachsen eines Gefal3es in das im Aufbau befindliche Osteon er-
moglichen (13, 15). Die uberbrickenden Osteone richten sich im ersten Schritt parallel
zum Frakturspalt und im Verlauf der Konsolidierung entsprechend der Belastungs-
richtung aus (14). Der anschlieBende Umbau der Lamellen in Abhangigkeit der
Belastungsrichtung geschieht langsam, sodass die Konsolidierung erst nach Monaten

oder Jahren als abgeschlossen bezeichnet werden kann (7, 14).

Indirekte (sekundare) Frakturheilung

Der menschliche Knochen enthalt sowohl organische als auch anorganische Sub-
stanzen, welche sowohl die Starke als auch die Elastizitat des Knochens definieren
(11). Obwohl die Knochenzusammensetzung und somit die Eigenschaften des
Knochens mit dem Alter und Komorbiditaten variieren, stellt die indirekte Fraktur-

heilung die haufigste anzutreffende Form der Ausheilung dar (11, 12, 15).

Die sekundare Frakturheilung wird als eine Kombination aus intramembrandser und

endochondraler Ossifikation angesehen (8, 12, 15).

Die endochondrale Ossifikation ahnelt in ihrer Gesamtheit der embryonalen Knochen-
entwicklung und fuhrt Gber die Bildung eines temporaren knorpeligen Grundgerustes
zur Knochenbildung und zur finalen Frakturheilung (10). Dahingegen bildet sich im
Rahmen der intramembrandsen Ossifikation Knochen ohne vorheriges knorpeliges

Gerust.

Die vier Hauptzonen der Frakturheilung sind: Das Knochenmark, der von den beiden
Kortizes eingeschlossene Bereich, das subperiostale Stratum cambium und das den
Knochen umgebende Weichteilgewebe (16). Es werden unterschiedliche Einteilungen
der Frakturheilung postuliert, wobei die Einteilung anhand definierter Phasen eine der

Haufigsten ist.



Eine zeitliche Einteilung des Heilungsprozesses unterscheidet vier Phasen (7, 16). Die

vier Phasen werden im Folgenden separat voneinander beschrieben. In vivo treten sie

jedoch Uberlappend auf, sodass jede Faktur zeitlich individuell heilt und die Verein-

fachung lediglich dem besseren Verstandnis dient (10).

1.

Inflammation

Diese Phase dauert ungefahr eine Woche und ist gekennzeichnet durch die
Ausbildung eines Frakturhamatoms (7, 11, 14). Dieses entsteht je nach Aus-
mal} der Fraktur durch eine Unterbrechung der intramedullaren, periostalen und
den Weichteilmantel versorgenden Gefalte. Daraus resultiert eine Ischamie der
Frakturenden (10). Die Zahl der die avitalen Frakturenden phagozytierenden
Makrophagen steigt im Frakturhamatom aufgrund vorhandener Zytokine an.
Dies flhrt zu einer primaren VergroRerung des Frakturspaltes (11). Im Rahmen
der beginnenden Koagulation des Blutes werden unter anderem IL-1, IL-6, IL-
11, IL-18, TNF-a und PGE2 von Makrophagen sezerniert. Diese Zytokine wirken
chemotaktisch auf mesenchymale Stammzellen und induzieren deren Differen-
zierung (13, 17). Neben der Initiation der Kallusbildung fallt in diese Phase die
Initiation der Angiogenese im Bereich des avaskularen Knochenabschnittes
(12). Mit steigender Kapillardichte wird das Frakturhamatom in Granulationsge-
webe umgewandelt. Dieses dient als Grundlage fir den sich entwickelnden
Kallus (10). Diese initiale Phase der Frakturheilung wird in Abbildung 1, in den
Spalten 1 und 2, prasentiert.

Weicher Kallus

Diese Form des Kallus stellt nach Abschluss seiner Bildung eine erste, den
Frakturspalt Uberbrickende Struktur dar. Zu diesem Zeitpunkt ist die Angioge-
nese angestollen, jedoch ist der Grofteil des betroffenen Gewebes weiterhin
einem hypoxischen Umfeld ausgesetzt. Dieses Milieu wird in Abbildung 1
durch Abschnitt 3 der Abbildung versinnbildlicht. Aufgrund der Kombination von
Hypoxie und einem hohen Mal} an interfragmentarer Bewegung wird die Knor-
pelbildung und folglich die indirekte Knochenbildung der direkten Ossifikation
vorgezogen (7, 11, 13). Dies trifft nicht auf jeden Bereich der Fraktur zu, da die

periostalen Frakturbereiche durch eine direkte Knochenbildung gekennzeichnet



sind (12). Die intramembrandse Ossifikation kann in diesen Bereichen stattfin-
den, da das Stratum cambium, ein Bestandteil des Periostes, bereits eine hohe
Dichte an Osteoprogenitorzellen aufweist und somit nicht auf eine lokale oder
system-  ische Rekrutierung dieser angewiesen ist (11, 16, 18).

In der zentralen Region der Fraktur wird die Rekrutierung und Differenzierung
von mesenchymalen Stammzellen auf lokaler Ebene oder systemisch vorange-
trieben (11). Stimuliert werden diese Prozesse unter anderem von Interleu-
kinen, TNF-a und Mitgliedern der TGF-B-Superfamilie, BMPs, PDGF, FGF,
VEGF und IGF (8, 10, 12, 13). Der konsekutiv entstehende Faserknorpel weist
eine hohe Zelldichte auf, die zur Bildung der extrazellularen Matrix beitragt,
welche wiederum reich an Kollagenmolekllen und Proteoglykanen ist (10, 12,

13). Zu diesem Zeitpunkt ist Kollagen I der dominante Kollagentyp, wird mit
Zunahme des Reifungsprozesses jedoch durch Kollagentyp I ersetzt (11). Die

extrazellulare Matrix dient im weiteren Verlauf des Heilungsprozesses als
GrundgeruUst, das die bendtigte Umgebungssituation flr die Mineralisation des

abgelagerten, unreifen Knochenmaterials schafft (8).

. Harter Kallus

Dieses Stadium ist gepragt von der Hypertrophie der Chondrozyten, die die Ab-
lage der Matrixprodukte, die zweite Phase der Frakturheilung darstellend, ein-
stellen (12). Die hypertrophen Chondrozyten bereiten die Mineralisation der
extrazellularen Matrix vor, indem calciumhaltige mitochondrale Vesikel, Pro-
teasen und Phosphatasen sezerniert werden. Dies fuhrt zum einem zur
Mineralisation der Matrix und zum anderen zum Abbau von Proteoglykanen (12,
18). Im Rahmen dieses Prozesses kommt es zu einem Wechsel der
dominierenden Kollagenmolekule hin zu Kollagen I (15). Die kalzifizierte Matrix
ermdglicht im Verlauf das Einwachsen neuer Gefalle in den ehemaligen Frak-
turspalt. Die Gefalle werden von undifferenzierten multipotenten mesenchyma-
len Stammzellen begleitet, die sich in Osteoprogenitorzellen und im Anschluss
in Osteoklasten oder Osteoblasten enddifferenzieren konnen (vergleiche Abbil-
dung 1, Spalte 4) (15, 18).

Die hypertrophen Chondrozyten gehen apoptotisch zugrunde und Makropha-

gen beginnen mit der Abraumung kalzifizierter Areale (13). Bereits uberlappend
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mit der Resorption beginnt die koordinierte Ablage neuen Knochenmaterials
durch Osteoblasten (13, 18). Die Fraktur wird durch Geflechtknochen Uber-
brickt und stabilisiert, sodass eine vorlaufige Kontinuitat des Knochens wieder-

hergestellt ist (11).

4. Remodeling
Unter diesem Begriff wird die Anpassung des Geflechtknochens an die mecha-
nischen Anforderungen des ursprunglichen frakturierten Knochens verstanden.
Dies wird durch die Bildung eines entsprechend der Belastungsrichtung organi-
sierten Lamellenknochens ermoglicht (7). Die in Howship-Lakunen befindlichen
Osteoklasten ermdglichen durch Abbau des vorbestehenden Osteoids die Ab-
lagerung neuen Osteoids durch Osteoblasten (7, 19). Das Remodeling Uber-
lappt zeitlich mit der Bildung des harten Kallus, sodass die endgultige Wieder-
herstellung der Integritat des Knochens charakterisiert durch Funktionalitat, Be-
lastbarkeit und Vorhandenseins einer Knochenmarkshohle mit suffizienter Blut-
versorgung des Knochens uber einen Zeitraum von Monaten bis Jahren variie-
ren kann (10-13). Somit ist Spalte 5 der Abbildung 1 als schematische Verein-

fachung des tatsachlichen Prozesses zu verstehen.

1. Hematoma 2. Hematoma 3. Soft callus 4. Hard callus 5. Remodeling
Pro-wflammatory Ants e fammatory

® Ao | Ao ® s !
@ 7 > =%
O ®® = -
f'_/« 2 ,‘—/ 2t /—/ 2t S
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e - - > Z
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Abbildung 2: Darstellung der verschiedenen Phasen der Frakturheilung.
Reprinted aus: , Trends in Endocrinology & Metabolism, Volume 29, Issue 2, The Metabolic Microenvi-

ronment Steers Bone Tissue Regeneration, Julia Loeffler,Georg N. Duda,F. Andrea Sass,Anke Dienelt,
Pages 99-110, Copyright (2017) mit der Erlaubnis von Elsevir (Lizenznummer 4822520940460) (20).
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Storungen der Frakturheilung

Die Komplikationen, die auf eine Fraktur folgen kénnen, sind vielfaltig. Neben Infektio-
nen und Osteomyelitiden zahlen die verzdgerte und ausbleibende Frakturheilung
dazu. Stérungen der Frakturheilung treten in bis zu 5-10% der Falle auf, jedoch kann
die Inzidenz stark variieren (2). Das Risiko fur eine Frakturheilungsstérung der unteren
Extremitat wird auf 5-30% beziffert und ist somit deutlich hdher als das Risiko nach
Frakturen im Bereich der oberen Extremitaten (1). Nach Frakturen im Bereich der Tibia
wird eine Frakturheilungsstorung in 45% und nach Frakturen des Femurs in 16% der
Falle berichtet (21).

In der Literatur lassen sich verschiedene Risikofaktoren fur das Auftreten von Fraktur-
heilungsstorungen finden. Neben einer genetischen Komponente werden patienten-
unabhangigen Risikofaktoren (anatomische Lokalisation der Fraktur, das Fraktur-
muster, Weichteil- und Gefaldverletzungen) und patientenabhangigen Faktoren (Alter,
Geschlecht, Diabetes mellitus, Rauchen, Alkoholkonsum, Einnahme NSAIDs) be-
schrieben, welche in ihrer Relevanz durch frakturmorphologische Eigenschaften wie
der lokalen Durchblutungssituation, des Infektionsstatus und der posttherapeutischen

Frakturstabilitat erganzt werden (22-27).

Verzogerte Frakturheilung

Frakturen, die 3-6 Monate posttraumatisch keine vollstandige Konsolidierung zeigen,
gelten als verzogert (,delayed union®) (28). Bei festgestellter Verzogerung im Heilungs-
prozess erfolgt eine Re-Evaluation der bisherigen Therapie und gegebenenfalls eine
Therapieanderung, wobei formal weiterhin die Mdoglichkeit einer regelrechten

Konsolidierung besteht.

Pseudarthrose

Unter einer Pseudarthrose wird ein Ausbleiben der knéchernen Konsolidierung einer
Fraktur verstanden (29). Die U.S Food and Drug Administration, kurz FDA,
charakterisiert die Pseudarthrose (,non union®) als eine Fraktur, die 9 Monate post-
traumatisch nicht vollstandig konsolidiert ist, wobei ein Heilungsprogress in den letzten

3 Monaten radiologisch nicht mehr nachweisbar war (1, 30-32). In der Bundesrepublik
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Deutschland wird eine Fraktur jedoch als Pseudarthrose eingestuft, wenn eine Konso-
lidierung nach 6 Monaten nicht eingetreten ist (28). Ein Konsens bezuglich der Defini-
tion liegt somit nicht vor, weshalb der Ubergang von einer verzégerten Frakturheilung
zur ausbleibenden Heilung als flieRend angesehen wird. Von Seiten der AO (Arbeits-
gemeinschaft fir Osteosynthesefragen) wird dem behandelnden Arzt aufgrund dieses
Dissenses ein grof3erer Spielraum in Bezug auf die Diagnosestellung eingeraumt (1,
33).

Neben den allgemeinen Risikofaktoren, die eine suffiziente Frakturheilung behindern
konnen, hat auch die Lokalisation der Fraktur einen entscheidenden Einfluss auf die
Ausbildung einer Pseudarthrose, mit Haufung im Bereich der unteren Extremitaten (4,
34).

Patienten mit einer manifesten Pseudarthrose werden vielfaltig klinisch auffallig. Be-
lastungsabhangige Schmerzen, Belastungsinsuffizienz, Schwellung, Infektionspara-
meter, Bewegung im Bereich der Frakturzone, Versteifung benachbarter Gelenke und
radiologischer Nachweis eines persistierenden Frakturspaltes in mindestens 2 Ebenen
werden beobachtet (35).

Klassifikation der Pseudarthrose

Die Klassifikation einer Pseudarthrose hat gro3en Einfluss auf die Heilungschancen
des Patienten, da sich hieraus verschiedene Therapieoptionen ergeben. Die am
haufigsten verwendete Klassifikation wurde in den 70er Jahren von Weber und Cech
veroffentlicht und unterteilt Pseudarthrosen radiologisch hinsichtlich ihrer biologischen
Aktivitat in vitale und avitale Pseudarthrosen (36). Diese beiden Hauptgruppen werden

nochmals in Unterformen unterteilt:

1. Vitale Pseudarthrose

o Hypertrophe Pseudarthrose (,Elefantenful’“): hypertrophe Pseudarthrosen sind
radiologisch durch Uberschief3ende Kallusbildung bei nicht konsolidiertem Frak-
turspalt charakterisiert, vgl. Abbildung 1.a. Die biologische Aktivitat der Fraktur-
enden ist ausreichend hoch, jedoch verhindert eine mechanische Instabilitat die

suffiziente Uberbriickung des Frakturspaltes durch Kallus (33, 37).
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Hypertrophe Pseudarthrose (,Pferdeful®”): Diese Form der hypertrophe
Pseudarthrose ist durch deutlich weniger Kallusbildung charakterisiert, vgl. Ab-
bildung 1.b. Als ursachlich fur die Entstehung dieser Form der Pseudarthrose
kann sowohl eine mechanische Instabilitat als auch eine eingeschrankte bio-
logische Aktivitat gesehen werden (33).

Oligotrophe Pseudarthrose: Diese Form der Pseudarthrose kann nicht eindeu-
tig der Gruppe der vitalen oder avitalen Pseudarthrosen zugeordnet werden,
vgl. Abbildung 1.c. Ein Hauptproblem der ausbleibenden Heilung besteht in ei-
ner mechanischen Instabilitat, jedoch ist ebenfalls die biologische Aktivitat be-
eintrachtigt. Dies zeigt sich radiologisch in abgerundeten Frakturenden und ei-
nem sich durch Resorption progredient vergro3ernden Frakturspalt (33).
Defekt-Pseudarthrose: Diese Form der Pseudarthrose nimmt aufgrund ihres Ur-
sprungs eine Sonderstellung ein. Die Frakturenden besitzen eine ausreichende
biologische Aktivitat, jedoch ist diese nicht grofld genug, den durch Verlust eines
knéchernen Segmentes entstandenen Frakturspalt adaquat zu Uberbricken
(38), vgl. Abbildung 1.d + e.

. Avitale Pseudarthrosen

Avitale Pseudarthrosen werden durch Avaskularitat und fehlende biologische
Aktivitat charakterisiert. Der Frakturspalt vergrofRert sich durch ausbleibende
Kallusbildung und Resorption der Frakturenden, vgl. Abbildung 1.f. Im Rahmen
einer manifesten avitalen Pseudarthrose Uberbrickt am ehesten fibroses Ge-
webe den Frakturspalt (33, 38).

Infekt-Pseudarthrosen: Diese Pseudarthrosen werden nicht explizit bei Weber
und Cech beschrieben, jedoch steigt ihre Bedeutung aufgrund der Assoziation
zum Hochrasanztrauma und endogenen Infektionen. Die Frakturenden werden
im Rahmen einer Infektion nekrotisch und resorbiert, wodurch sich der Fraktur-
spalt vergroRert. Die Kallusbildung unterbleibt bei nicht vorhandener biolog-

ischer Aktivitat und lokaler Entzindungsprozesse (21, 29).
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Abbildung 3: Klassifikation der Pseudarthrosen.

A: hypertrophe Pseudarthrose, b: oligotrophe Pseudarthrose, c: atrophe Pseudarthrose. Reprinted aus:
»1rauma und Berufskrankheiten, Volume 19, Issue 3, Pseudarthrosen, M. J. Raschke, S. Rollenbroich,
J. Everding, Copyright (2017) mit der Erlaubnis von Springer Nature (Lizenznummer 4559320613094)

().

Diese etablierte Klassifikation ist sehr verbreitet, jedoch Iasst sie einige frakturindivi-
duelle Faktoren, die das Outcome stark beeinflussen konnen, au3er Acht. Aufgrund
dessen werden verschiedene neue Scoring Systeme zur Optimierung der Klassifika-

tion und Intervention entwickelt und im klinischen Alltag etabliert (1, 35, 39).

Therapien der Pseudarthrosen

Eine diagnostizierte, klassifizierte und auf Infektion Uberprifte Pseudarthrose stellt in

den meisten Fallen eine Indikation zur operativen Versorgung dar (38).

Das ,Diamond-Konzept* von Giannoudis und Einhorn beschreibt die fur eine optimale
Frakturheilung nétigen Faktoren: Mechanische Stabilitat, osteogenes Potenzial der
Frakturenden, osteokonduktives Gerlst im Bereich des Frakturspaltes und das Vor-
handensein von Wachstumsfaktoren (8). Pseudarthrosen mangelt es in Abhangigkeit
ihrer Genese an einem oder mehrerer dieser Faktoren. Das Ziel einer jeden operativen
Versorgung ist das Beseitigen des Ungleichgewichtes, welches im optimalen Fall zur

Konsolidierung der Pseudarthrose fuhrt (35).

Hypertrophe Pseudarthrosen entstehen durch eine verminderte Stabilitat der Fraktur.
Aufgrund dessen ist ihre operative Versorgung auf die Wiederherstellung einer opti-
malen Stabilitdt mit Reduktion der interfragmentaren Bewegungen ausgelegt. Diese

kann mittels Marknagel, Kaliberwechsels des Marknagels oder Plattenosteosynthese
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erfolgen (30, 40, 41). Oligotrophe Pseudarthrosen unterscheiden sich in der Therapie
nicht erheblich von hypertrophen Pseudarthrosen, kdnnen jedoch von einer Mark-

nagelung mit kombinierter Aufbohrung des Markraums profitieren (40).

Die Behandlung avitaler Pseudarthrosen stellt sich komplexer dar. Nicht die
mechanische Instabilitat, sondern das zum Erliegen gekommene biologische Potenzial
wird als federfUhrend betrachtet. Die hierauf ausgelegten und etablierten operativen
Verfahren unterscheiden sich jedoch in Abhangigkeit der GroRe des vorliegenden
Frakturspaltes erheblich. Defekte bzw. Frakturspalte bis zu einer Grof3e von ungefahr
zwei Zentimetern kdnnen mittels autologer Spongiosaplastik behandelt werden. Im
Rahmen dieses Verfahrens wird dem Patienten Spongiosa aus dem vorderen oder
hinteren Beckenkamm entnommen und in den zu beiden Seiten angefrischten und so-
mit im besten Fall von vitalem Knochen begrenzten Frakturspalt eingebracht (28, 38,
40). Trotz der Limitationen durch begrenzte Entnahmemengen und eine hohe mit dem
Verfahren vergesellschaftete Komorbiditat, in Form von Schmerzen, Infekten und Ha-
matomen gilt dieses Verfahren als Goldstandard, der sowohl osteogene, osteoinduk-
tive und osteokonduktive Eigenschaften besitzt (28, 42). Trotz der Anerkennung als
Goldstandard werden fur dieses Verfahren ausbleibende Heilungsraten von bis zu
60% beschrieben (43). Das RIA-Verfahren (Reaming-Irrigation-Aspiration) findet dem-
zufolge immer groRere Verwendung, da hierbei ein groReres Volumen autologer
Spongiosa mobilisiert und entnommen werden kann bei gleich- zeitiger Reduktion der
Entnahmemorbiditat (40).

GroRere Knochendefekte kdnnen mithilfe dieser Verfahren nicht effektiv behandelt
werden, sodass freie vaskularisierte Knochentransplantate, das llizarov-Verfahren
oder die Masquelte-Technik Anwendung finden (1, 28). Diese Verfahren gehen bei
guten Behandlungsergebnissen mit einer ausgepragten Invasivitdt und

Therapieintensitat einher.

Bei septischen Pseudarthrosen steht die Sanierung des Infektionsherdes im Vorder-
grund. Die vorUbergehende Stabilisierung der Fraktur erfolgt in der Regel mittels
Fixateure externe. Nach Ausheilung des Infektionsgeschehens wird die
Defektdeckung mit einem der bereits oben beschriebenen Verfahren angestrebt (28,
35). Die Therapie einer solchen Pseudarthrose erfolgt mehrzeitig und wiederholt

invasiv.
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Kleintiermodell

Die Verwendung von Tiermodellen im Rahmen der Entwicklung neuer Implantate bzw.
Knochenersatzmaterialien wird weiterhin als essenziell betrachtet. Die zurzeit
moglichen in vitro-Versuche sind in der Lage, in einzelnen Zellkulturen die Zytotoxizitat
und Adhasionsfahigkeiten von Materialien zu testen. Jedoch ist es bisher noch nicht
mdglich, die komplexen physiologischen Bedingungen der Knochenregeneration unter
Belastung exakt zu reproduzieren (44). Genaue Aussagen uber die Biokompatibilitat,
Biofunktionalitat und biologische Relevanz des Implantates im Organismus sind folg-
lich ohne Tiermodell schwer zu treffen (45). In den vergangenen Jahren wurden ver-
schiedene Tiermodelle zur Beantwortung verschiedenster Fragestellungen etabliert,
welche sich zum Teil erheblich voneinander unterscheiden. Die Auswahl des best-
moglichen Modells hangt sowohl von der Versuchsintention als auch dem klinischen
Setting, dem sich das Modell annahern soll, ab. Neben tierspezifischen Auswahl-
kriterien muss berUcksichtigt werden, dass das ausgewahlte Frakturmodell einen
Ruckschluss auf die Kausalitdt des mdglicherweise positiven Heilungsverlaufes zu-
lassen muss (46, 47). Trotz ihres vergleichsweise relativ niedrigen Standes im phylo-
genetischen Stammbaum, gewannen Nagetiere in den letzten Jahren neben im Grol3-
tierversuch eingesetzten Tieren wie z.B. Hunde, Schafe, Ziege, Schweine und Pferde

verstarkt an Bedeutung (43).

Die starkere Verwendung von Nagern, insbesondere Ratten, fur Kleintier-Frakturmo-
delle grundet sich unter anderem auf ihrer Praktikabilitat hinsichtlich Einsatz, Haltung,
Standardisierung und Kosten ebenso wie auf der Etablierung neuer Stabilisationsver-

fahren, die eine bessere Reproduktion der FrakturgroRe ermoglichen (48, 49).

Die Kleintiermodelle unterscheiden allgemein ektope und orthotope Modelle. Dies
spiegelt das Bemuhen um eine bestmdgliche Translation der Ergebnisse von Nage-
tieren auf den Menschen unter Berlcksichtigung der Einschrankungen der Modelle

basierend auf Differenzen in Knochenstruktur, GroRe und Wachstum (45, 47, 50).

Critical-Size-Defect (CSD)

Das unter dem Begriff des Critical Size Defect (CSD) zusammengefasste Frakturmo-

dell ist Ausdruck des Versuches einer groldtmoglichen Standardisierung und Reprodu-

zierbarkeit im Rahmen der experimentellen Etablierung von Pseudarthrosen. In den
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vergangenen Jahren wurde der CSD als der kleinste Knochendefekt definiert, der in
der zu erwartenden Lebenszeit des Tieres nicht spontan ausheilt (43, 46, 47, 51).
Diese Definition wurde in den letzten Jahren dahingehend verandert, dass die aus-
bleibende Defektheilung nicht mehr auf die Lebenszeit des Tieres bezogen wurde,

sondern auf einen experimentellen Zeitraum von 8 Wochen (52).

Die DefektgrofRen, die als CSD angenommen werden, sind variabel und fur jede Spe-
zies anders definiert. Innerhalb einer Spezies gibt es jedoch ebenfalls Varianzen der
nicht zur Ausheilung gelangender DefektgroRen. Als den Critical-Size-Defect beein-
flussende Faktoren gelten Alter, Geschlecht, Erndhrungszustand und die anatomische

Position des gesetzten Defektes (53).

Unter dem Begriff des Critical-Size-Defects der Ratte werden zwei Modelle besonders
haufig verwendet: Das Calvaria-Modell und das Segmentdefekt-Modell an Femur oder
Tibia. Das Calvaria-Modell ermoglicht im Gegensatz zum Segmentdefekt-Modell keine
Testung des Implantates unter physiologischer Belastung, sondern vielmehr die Tes-
tung der Materialeigenschaften per se (54). Im Rahmen mehrerer Untersuchungen
wurde die GroRe eines CSDs an einem Femur der Ratte auf 5mm festgelegt (47, 51,
52).

Bone Tissue Engineering (BTE)

Bereits in der Vergangenheit bestanden menschliche Bestrebungen zur stetigen Ver-
wendung neuerer Materialien bei groReren knéchernen Brichen oder Defekten (55).
In den letzten Jahren stieg der Bedarf an neuen Verfahren zur Versorgung knécherner
Defekte stetig an, da die etablierten Methoden sowohl hinsichtlich Gewinnung eines
zu verwendenden Materials als auch der Lebensqualitat des Patienten wahrend der
Therapie limitiert zu sein scheinen. Das Tissue Engineering und insbesondere das
Bone Tissue Engineering scheint hierfir eine Alternative zu sein bzw. sich zu einer

solchen zu entwickeln (56, 57).

Bereits Anfang der 1990er Jahre beschrieben Langer und Vacanti das Tissue Engi-
neering als ,, (...) an interdisciplinary field that applies the principles of engineering and
the life sciences toward the development of biological substitutes that restore, maintain

or improve tissue function” (58). Das Interesse an Tissue Engineering und Bone Tissue
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Engineering und deren Bedeutung stieg in den vergangenen Jahren unter anderem
durch Entwicklungen und Gewinnung neuer Erkenntnisse im Bereich der Zellbiologie
und zellularer Signalkaskaden. Das BTE wird zurzeit als ein Verfahren, das Zellen,

Wachstumsfaktoren und Biomaterialien (Scaffolds) kombiniert, verstanden (59-62).

Das Vorhandensein vitaler Zellen ist jedoch keine Voraussetzung fur die Entwicklung

und Verwendung eines Materials im Rahmen des Tissue Engineerings (63).

Die Anforderungen, die an ein Knochenersatzmaterial gestellt werden, sind vielfaltig.
Neben Osteogenitat, Osteokonduktivitat, Osteoinduktivitdt und Osteointegration be-
darf es einer ausreichenden biomechanischen Stabilitdt und einer guten Biokompati-
bilitdt, ohne Induktion einer immunologischen Antwort (57, 64-68). Aufgrund der Prob-
leme, die durch eine Avaskularitat der im BTE verwendeten Knochenersatzmaterialien
entstehen kdnnen, wurde das Anforderungsprofil an Knochenersatzmaterialien dahin-
gehend erweitert, dass eine Mikroumgebung fur ein erfolgreiches Einwachsen neuer
Gefalke geschaffen werden sollte, wenn die Angiogenese selbst nicht induziert wird
(57, 66, 69, 70).

Die Kombination verschiedener Materialien mit ihren zum Teil sehr unterschiedlichen
Eigenschaften ermdglicht ein groleres Abdecken des an neue Knochenersatzmateri-

alien gestellten Anforderungsprofils.

Biofabrikation

Groll und Boland beschrieben die Biofabrikation 2016 als “automated generation of
biologically functional products with structural organization from living cells, bioactive
molecules, biomaterials, cell aggregates [...] through Bioprinting or Bioassembly [...].”
(71). Die eingesetzten Biomaterialien werden sowohl in ihrer reinen Form als auch als
Hybrid-Polymere verwendet und zeichnen sich durch Reproduktion naturlicher Matri-
ces aus (72-75). Dies ist unter anderem ein Grund dafur, dass der Biofabrikation im
Rahmen des Bone Tissue Engineerings das Potenzial zur Verbesserung der Patien-

tenversorgung zugesprochen wird (76).
Das Additive Manufacturing (AM) bildet aufgrund der Moglichkeit zur exakten Herstel-

lung von Scaffolds oder Implantaten basierend auf individuell am Computer generier-

ten 3D-Modellen und der exakte Reproduktion mit der Mdglichkeit der kontrollierten
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Freisetzung inkorporierter Wachstumsfaktoren eine wichtige Saule in der Umsetzung
der Idee der Biofabrikation (71, 77-81).

Grundsatzlich unterscheidet das AM zwischen der direkten und der indirekten Herstel-
lung eines Scaffolds (82). Die einzelnen Verfahren unterscheiden sich zum Teil erheb-
lich voneinander, jedoch ist allen eine Schichtung von Materialien gemein, die dazu
fuhrt, dass personalisierte Implantate bzw. Scaffolds hergestellt werden kénnen (77,
83-85).

Es werden bis zu 40 verschiedene Verfahrenstechniken unterschieden, wobei die am

haufigsten verwendeten das Bioprinting und das Fused Deposition Modeling sind (86).

Im Rahmen des Bioprinting wird eine Pulverschicht mittels exakter Ablage von Binde-
flussigkeit zur Reaktion gebracht. Diese Schritte werden bis zur Entstehung des finalen
Konstrukts wiederholt. Das ungebundene Biomaterial wird im Anschluss entfernt. Auf-
grund niedriger Herstellungstemperaturen konnen vitale Zellen inkorporiert werden.
Dieses Verfahren geht jedoch insgesamt mit einer geringen mechanischen Stabilitat
einher (82, 87-89).

Das Fused Deposition Modeling verwendet thermoplastische Materialien, die durch
Erhitzen geschmolzen und schichtweise auf einer sich bewegenden Plattform abgelegt
werden. Das Konstrukt wird ohne Hilfsstrukturen bzw. Stltzen bei guter mechanischer
Stabilitat aufgebaut. Aufgrund der hohen Prozesstemperaturen ist es nicht mdglich,
vitale Zellen direkt zu inkorporieren, sodass eine spatere Inkorporation oder Beschich-

tung vorgenommen werden muss (82, 83, 87-89).

Scaffold

Der Scaffold dient im BTE zum einen der mechanischen Stabilitat als auch als Grund-
gerust fur Zelladhasionen, Zellmigration, Zelldifferenzierung und Proliferation (55, 64,
69, 90). Das Design eines Scaffolds und dessen Eigenschaften, zum Beispiel das Aus-
mald der Porositat und die Porengrofe, kdnnen in Abhangigkeit vom zu regenerieren-
dem Gewebe variieren (91). Die gro3te Bedeutung als Biomaterialien im Rahmen der
Scaffold-Herstellung kommt den Keramiken, den biologischen und den synthetischen
Polymeren zu. Diese sind durch deutliche Unterschiede in ihren Eigenschaften und

Anwendungsbereichen gekennzeichnet (64, 66, 92).
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Kollagen
Kollagene gehdren zu den biologischen Polymeren. Zurzeit sind 28 Kollagentypen be-

kannt, wobei nur die Kollagene I, II, I, V und XI Fasern mit Durchmessern von
50 — 500nm ausbilden. Die Kollagene I und V sind Bestandteile der Extrazellular
Matrix (EZM) von Knochen (93, 94). Kollagenfasern bilden in der EZM eine hochkom-
plexe 3 - dimensionale Struktur aus, die sowohl der strukturellen Integritat als auch der
zellularen Funktionsfahigkeit dient (95). Somit bildet die Extrazellular Matrix das
Grundgerust fur eine erfolgreiche Regeneration von Geweben und Heilung von Gewe-
bedefekten (96).

Scaffolds aus Kollagen I wurden in den letzten Jahren verstarkt fur das BTE verwen-
det, um sich die naturlichen Eigenschaften des Kollagens zu Nutzen zu machen (97).
Prinzipiell wird zwischen zellularen und azellularen Kollagengelen unterschieden. Die
Verwendung azellularer Gele kann die bereits schwach ausgepragte Antigenitat des
Kollagens weiter reduzieren (98). Eine besondere Bedeutung kommt der Biokompati-
bilitdt und Bioaktivitét der Kollagene zu. Uber nicht-integrine und integrine Zellrezep-
toren kdnnen Zellen mit der EZM kommunizieren, sowohl die Adhasion als auch die
Ausdifferenzierung osteogener Zellen initiieren (99, 100). Ein weiterer Vorteil der Ver-
wendung von Kollagengelen als Biomaterialien wird in der Tatsache gesehen, dass
auf diese Weise schnellstmoglich eine Mikroumgebung geschaffen wird, die es
Osteoblasten erlaubt, die Mineralisierung der Extrazellular-Matrix zu beginnen (94,
98). Die an Kollagenfasern adharenten Zellen sind neben der Sekretion von Calcium
und Phosphat in der Lage, die porése Matrixstruktur durch Sekretion von Kollagenasen
aufzulésen. Die frei werdenden chemotaktisch wirksamen kollagendsen Abbaupro-
dukte ermdglichen in der Folge eine gerichtete Migration von Zellen in das Innere des
Kollagen-Scaffolds (93, 98, 100, 101). Die schnelle und vollstandige Biodegradation
von Kollagenen als naturliche Polymere geht mit einer starken Hydrophilie und einer
daraus resultierenden, eingeschrankten mechanischen Stabilitdt einher. Mittels
Vernetzung kann die Abbaurate der Kollagene herabgesetzt werden, jedoch bedingt
diese Art der Modifikation eine nicht unerhebliche Einschrankung der Bioaktivitat (96,
98).
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Trotz seiner Ubiquitat muss Kollagen als ein komplexes Biomaterial angesehen wer-
den, welches aufgrund seines hauptsachlich tierischen Ursprungs im Vorfeld des Ein-

satzes im BTE intensiver Aufbereitungsprozesse bedarf (93).

Polylactide (PLA)

In den vergangenen Jahren gewannen biodegradierbare Polymere und deren Ko-Po-

lymere fur die Verwendung im Rahmen der Biofabrikation und des TE mit der Etablie-
rung neuerer und kostenglnstigerer Herstellungsprozesse und dem schnell voran-
schreitenden Verstandnis der in vivo Abbauprozesse zunehmend an Bedeutung (102).
PLA und dessen Ko-Polymere gelten als auf3erordentlich biokompatibel und wurden
unter anderem aufgrund dessen bereits von der Food and Drug Administration (FDA)
zur medizinischen Anwendung zugelassen (103-105). Das Polymer PLA zeichnet sich
neben seiner guten Biokompatibilitat auch durch ein Potenzial zur Osteoinduktion und
Osteokonduktion aus. Diese Eigenschaften ermdglichen eine gute Zelladhasion an der
Materialoberflache. Trotz der nicht nur auf Zellen beschrankten guten
Oberflachenadhasionsmoglichkeiten an PLA Uberschreiten die Messwerte fur
anhaftende Bakterien und deren Endotoxine nicht die durch die FDA festgesetzten
Hochstwerte (106, 107).

PLA ist ein aliphatischer Polyester auf Grundlage organisch vorkommender Milchsaure
(108). Im menschlichen Organismus wird naturlich anfallende Milchsaure, zum Bei-
spiel aus dem Abbau von Pyruvat oder Laktat, Gber den Corizyklus und den Citratzyk-
lus im Energiekreislauf gehalten. In der Literatur werden positive zellulare Effekte des
Abbauprodukts im Sinne eines Antioxidans und als zellularer Proliferationsstimulus
beschrieben (103, 109). Zur Herstellung von PLA sind verschieden Verfahren etabliert,
jedoch handelt es sich bei der Polykondensation und der Ringéffnungskondensation

um die am haufigsten eingesetzten (102, 108, 110, 111).

Milchsaure existiert in den Stereoisomeren D und L. Daraus folgt fur das Polymer PLA,
dass es als PLLA, PDLA und PDLLA mit unterschiedlichen prozentualen Anteilen der
Stereoisomere synthetisiert werden kann (103, 110, 112). Der im fertiggestellten Kon-
strukt enthaltenen Anteil bestimmter Stereoisomere hat entscheidenden Einfluss auf
die finalen Materialeigenschaften (105, 110). PLLA, das den grofiten Anteil des

industriell produzierten PLAs bildet, besitzt eine hohe Festigkeit bei gleichzeitig langer
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Degradationsphase, welche wiederum das Risiko einer materialassoziierten Inflamma-
tion erndht. PDLA weist eine vergleichsweise verklrzte Degradationszeit, die zu einer
verminderten Festigkeit und Stabilitdt des Materials fuhrt, auf (112, 113). Die Kombi-
nation von PLLA und PDLA ermdglicht eine an die beabsichtigte Applikation ange-
passte Degradationszeit und Festigkeit, indem die prozentualen Anteile entsprechend

verandert werden konnen (114).

CHy

HO
O

Abbildung 4: Strukturformel des Polylactides aus (115).

Die Degradation des Polylactides erfolgt nicht-enzymatisch Uber eine Hydrolyse in
Oligo- oder Monomere, welche durch Diffusion eliminiert werden (109, 116). Im Rah-
men dieses Vorganges werden sowohl Milchsaure als auch Glycolsaure frei. Diese frei
werdenden Stoffe kdnnen unter anderem durch eine Senkung des lokalen pH-Wertes
eine Inflammation, gesteigerte Abbaurate des PLAs, Zellschaden und einen sekun-
daren Stabilitatsverlust des Implantates hervorrufen (104, 111, 116). Das Risiko fur
materialassoziierte Nebenwirkungen steigt mit der GroRe des Implantates, der Lange
des Degradationsprozesses und der Vaskularisation am Ort der Implantation, da ein
gut ausgebildetes und funktionelles GefalRsystem als essenziell flr eine schnelle Eli-
mination und der daraus resultierenden Verhinderung von potenziell schadlichen Stoff-

akkumulation angesehen wird (113, 114).

Bone Morphogenetic Proteins (BMPs)

Wachstumsfaktoren kdnnen als Signalmolekile ihre Wirkung sowohl auf parakrine,
autokrine als auch endokrine Weise vermitteln und dabei verschiedene Effekte auf un-

terschiedliche Zelltypen haben (117).
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Die Bone Morphogenetic Proteins gehéren zu den Wachstumsfaktoren und wurden in
den 1960er Jahren erstmals von Urist im Rahmen der Beobachtung ektoper Ossifika-
tionen beschrieben (118). BMPs werden von unterschiedlichen Zellen u.a. MSCs,
Osteoblasten und Chondrozyten sezerniert oder finden sich eingelagert in die Kno-
chenmatrix, aus welcher sie im Rahmen des Remodlings und nach Fraktur des Kno-

chens freigesetzt werden (17, 119, 120).

Die BMPs werden aufgrund ihrer biochemischen Struktur der TGF-3-Superfamilie zu-
gerechnet. Diese besteht aus mehr als 30 strukturell verwandten Polypeptiden von
denen ein Grofteil den BMPs zugeordnet wird (120-122). Obwohl die humanen BMPs
strukturell verwandt sind, werden den einzelnen Wachstumsfaktoren unterschiedliche
Funktionen in der Embryogenese und der postnatalen Geweberegeneration u.a. als
Differenzierungs- und Apoptose-Stimulus zugeschrieben (123-126). Aufgrund ihrer
Aminosaure-Sequenz werden die humanen BMPs in 4 Untergruppen eingeteilt (124,
127):

o Gruppe 1:BMP 2 + 4

o Gruppe2:BMP5+6+7+8
o Gruppe 3: BMP 9 + 10

o Gruppe4:BMP 12+ 13 +14

Die Bone Morphogenetic Proteins 2, 3, 4, 5, 6, 9 besitzen ein sehr hohes osteoinduk-
tives Potenzial, welches sich in ihrer Potenz zur Stimulation der Osteoblasten und
Chondrozyten-Differenzierung niederschlagt (128, 129). Neben der Osteoblastoge-
nese stimulieren BMPs auch die Osteoklastogenese, wobei den Subgruppen 1-3

ebenfalls ein kanzerogenes Potenzial attestiert wird (121, 126, 130, 131).

BMPs sind intrazellular prozessierte Polypeptide, die zum Erlang ihrer Funktion extra-
zellular als Dimere, sowohl Homo- als auch als Heterodimere, vorliegen (132). Sie
entfalten ihre Wirkung Uber die Bindung an Oberflachenrezeptoren der Zielzellen. Der
BMP-Rezeptorkomplex besteht aus zwei Rezeptoren, die allgemein als Typ 1- und Typ
2-Rezeptoren bezeichnet werden (133). Es sind mehrere Subtypen der beiden Rezep-
torgruppen bekannt, welche sich zu unterschiedlichen Heteromeren formieren kdnnen.
Die einzelnen BMPs besitzen praferierte Rezeptor-Kombinationen und damit einher-
gehend erhdhte Bindungsaffinitaten (123, 126, 134, 135).
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Der extrazellular vorliegende BMP-Ligand bindet an den permanent aktiven Typ-2-Re-
zeptor auf der zellularen Oberflache und fuhrt nachfolgend zur Komplexbildung und
Aktivierung des Typ-1-Rezeptors durch Phosphorylierung (127, 134). An den aktivier-
ten Rezeptor-Komplex bindet intrazellular ein Proteinkomplex bestehend aus den
R-Smads 1, 5 und 8. Dieser wird durch Phosphorylierung aktiviert und bindet im nachs-
ten Schritt das Co-Smad Smad 4 (136). Dieser heterooligomere Komplex ist in der
Lage, die nukleare Membran zu passieren und nuklear zu akkumulieren (132, 134,
135). Der Prozess der Membranpassage ist schematisch und vereinfacht in der nach-
folgenden Abbildung 4 dargestellt. Beide Komplexpartner, sowohl R- als auch Co-
Smads, besitzen eine definierte Domane, genannt MH1, die die direkte Bindung an
Promotorregionen der DNA ermdglicht (137). Diese direkte Bindung ist durch eine
schwache Bindungsstarke gekennzeichnet, sodass die indirekte Bindung, vermittelt
durch eine Komplexbildung mit fir die Osteoblasten- und Chondrozyten-Differenzie-
rung essenziellen Transkriptionsfaktoren wie Runx2 bevorzugt wird (128, 138-142).
Zur Aufrechterhaltung der Balance des Knochenstoffwechsels greifen Antagonisten
und Inhibitoren wie z. B. Noggin, Gremlin und I-Smads auf verschiedenen Ebenen des
BMP-Signalweges in die Signaltransduktion ein (120, 123, 127, 130, 132, 136, 143).

Noncanonical pathways
{e.g. MAPK)

Nucleus

Smad1/5/8 [(P)

?‘

Abbildung 5: Darstellung des Smad-abhangigen BMP-Signalweges.
-Reprinted aus Journal of Orthopaedic Translation, Bone morphogenetic protein-7: Review of signaling

and efficacy in fracture healing, Steven Cecchi,Simon J Bennet,Manit Arora, Pages 28-34, Copyright
(2016)” mit der Erlaubnis von Elsevir (Lizenznummer 4797700230723) (144)
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Zurzeit sind durch die FDA nur zwei rekombinant hergestellte BMP-Produkte
rhBMP-2 und rhBMP-7 zur klinischen Anwendung zugelassen, wobei die Produktion
von rhBMP-7 eingestellt wurde (119, 124, 145, 146). Die Indikationen zum Einsatz
dieser rekombinanten BMPs sind streng zu stellen (121, 125, 147). In der klinischen
Anwendung zeigten sich einige unerwunschte Nebenwirkungen, darunter die hetero-
tope und ektope Ossifikation, Weichteilschwellung und Erytheme, Osteolysen mit Im-
plantatversagen, Inflammation, Wundheilungsstérungen und eine immunologische
Reaktion mit Antikorperbildung (122, 145, 148, 149).

Stromal Derived Factor-1 (SDF-1)

Bei den Chemokinen handelt es sich um eine Gruppe kleiner Proteine mit vielfaltigen

Funktionen und Eigenschaften. Neben embryonaler Organogenese kdnnen sie ihre
Wirkung im Rahmen von Inflammation, Chemoattraktion, Proliferationsregulation, Me-
tastasierung und Zellhomings hamatopoetischer Stammzellen in das Knochenmark
entfalten (150-152).

Chemokine werden aufgrund ihrer Aminosaure-Sequenz in 4 Gruppen unterteilt: CC,
CXC, XC und CX3C. Die Gruppen CC und CXC bilden die gréldten und am besten
untersuchten Subgruppen, wobei innerhalb dieser beiden Gruppen die sogenannte
SDF-1-CXCR4 Achse am besten untersucht ist (150, 153-155). Nahezu alle Chemo-
kine kdnnen verschiedene oberflachengebundene G-Protein-gekoppelte Rezeptoren
binden, wobei die einzelnen Chemokine unterschiedliche Rezeptoren favorisieren
(155). Das Chemokine SDF-1, auch CXCL12 genannt, bildet hiervon eine Ausnahme,
da es neben dem Hauptrezeptor CXCR4 nur einen weiteren Rezeptor, CXCR7, bindet
(156-158).

SDF-1 ist ein hoch konserviertes Protein, welches Uber verschiedene Spezies hinweg
eine nahezu stabile Aminosaure-Sequenz aufweist und aufgrund alternativen
Splicings im menschlichen Organismus in Form mehrerer Isoformen mit nahezu iden-
tischen Funktionen vorkommt (153, 159-163).

Der Stromal-Derived-Factor-1 wird kontinuierlich in verschiedenen humanen Geweben

wie zum Beispiel dem Knochenmark, Gehirn, Leber, Niere, Herz, Milz, Lunge, En-
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dothelien und fakultativ in Folge von Gewebeschadigung zum Beispiel bei Knochen-
fraktur oder Inflammation exprimiert (150, 154, 164, 165). Neben der physiologisch
vorhandenen SDF-1 Sekretion im Rahmen von Neovaskularisation, Angiogenese, Ha-
matopoese, Osteogenese und Knochenremodeling finden sich pathologisch erhdhte
SDF-1 Konzentrationen in Zusammenhang mit der Kanzerogenese unterschiedlichster
Ursprungsgewebe und metabolischer Knochenerkrankungen (153, 157, 166-168).
Das Chemokine SDF-1 ist als starker Chemoattraktant bekannt und beeinflusst neben
der Rekrutierung verschiedener Stammzellen (HSCs, EPCs und MSCs) auch die
Uberlebens- und Proliferationsrate CXCR4 positiver Zellen (153, 169-171). Bei der Ge-
webehypoxie handelt es sich um einen der starksten Trigger-Faktoren fur die Sekretion
von SDF-1, da diese durch die lokale HIF-1a Erhdhung die SDF-1 Konzentrationser-
héhung und nachfolgend die Sekretion weiterer proangiogener Faktoren wie VEGF
fordert (161, 162, 165, 172, 173).

Zur Wirkungsentfaltung wird ein SDF-1 Gradient mit Konzentrationspeak im gescha-
digten Gewebe aufgebaut, der seine Wirkung erst durch die systemische Reduktion
der SDF-1 Konzentration vollstandig entfalten kann (164, 174). Neben der Rekrutie-
rung verschiedenster Stamm- und Progenitorzellen wird aufgrund dieses Gradienten
auch die Transmigration der CXCR4 positiven Zellen infolge einer Aktivierung oberfla-
chenstandiger Adhasionsmolekiile und die Uberwindung vaskularer Basalmembranen
durch sezernierte MMPs ermdoglicht (150, 169, 175-178).

Die intrazellular ablaufende Signaltransduktion als Folge einer SDF-1 Bindung an den
CXCR4 Oberflachenrezeptor ist zurzeit noch nicht vollstandig aufgeklart. In der Litera-
tur werden verschiedene von SDF-1 abhangige Signalwege beschrieben. Zu diesen
gehoren unter anderem der PI3K/Akt- und der MAPK/Erk-Signalweg (156, 160, 165,
176, 179-181).
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Abbildung 6: Schematische Darstellung des Uber CXCR4 agierenden Signalwegs.

Reprinted aus Journal of Thoracic Oncology, The CXCR4/SDF-1 Chemokine Receptor Axis: A New
Target Therapeutic for Non-small Cell Lung Cancer, Shannon Otsuka, Gwyn Bebb, Copyright 2008,
Pages 1379-1383, mit der Erlaubnis von Elsevir (Lizenznummer 4797701479758) (180).

Neben den bisher beschriebenen und in Abbildung 5 gezeigten Eigenschaften wie
Migration, Adhasion und Invasion férdert SDF-1 die Differenzierung von Osteoblasten
und Osteoklasten, welche entscheidende Rollen in der Frakturheilung einnehmen
(167, 175, 182, 183).

Aufgrund der Kopplung der Osteogenese an die Angiogenese und somit der Kopplung
von Frakturheilung an eine ausreichende Blutversorgung wird SDF-1 vermehrt im Rah-
men des Tissue Engineerings erprobt, da der Stromal-Derived-Factor-1 aufgrund sei-
nes mutmalilich breiten Wirkspektrums auf EPCs, HSCs und MSCs alle flr diese
Kopplung erforderlichen Zelllinien adressiert (172, 184-189).
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Material und Methodik

Versuchstiere

Tierversuchsantraq

Das Versuchsvorhaben wurde im Rahmen eines Tierversuchsantrages durch das
Landesuntersuchungsamt in Koblenz genehmigt (AZ 23177-07/g17-1-032).

Tierbezug
Die Tiere wurden extra fur Tierversuche gezichtet und waren vorher keinen anderwei-

tigen Versuchen ausgesetzt. Bezogen wurden die Tiere von:

Janvier Europe
Route des Chénes Secs BP-5
F-53940 Le Genest-Saint-Isle

Frankreich

Fur die Versuchsreihen wurden mindestens 8 Wochen alte mannliche Wistar-Ratten
verwendet. Eine Akklimatisierungszeit von mindestens 3 Tagen vor der Operation
wurde gewahrleistet. Die operierten Tiere wiesen zum Zeitpunkt der Operation ein
durchschnittliches Gewicht von 382,259, mit einem minimalen und maximalen Gewicht
von 330g und 460g, auf.

Tierhaltung
Die Raumlichkeiten fur die Tierhaltung befanden sich in der Mund-Kiefer-Gesichts Kli-

nik der Universitatsmedizin Mainz und waren vom Operationsraum raumlich getrennt.
Das Betreten der Raumlichkeiten erfolgte erst nach dem Anziehen eines Kittels, einer
OP-Haube, Mundschutz, Handschuhen und Einmalschuhlberziehern. Zum Schutz der
Tiere wurden Abbruchkriterien definiert, welche einen optimalen Gesundheitszustand
der Tiere gewahrleisteten. Dieser wurde regelmafig, in Abstanden von 1-2 Tagen,
kontrolliert. Zu den definierten Abbruchkriterien gehdrte unter anderem: Struppiges
Fell, abnormes Verhalten mit Nahrungsverweigerung und anhaltende Schmerzen

ohne Reaktion auf medikamentdse Analgesie-Versuche.
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Vor dem Hintergrund des Tierwachstums wurden maximal 3 Tiere zusammen in einem
Kafig gehalten. Ein ,12 Stunden Tag-Nacht-Rhythmus® wurde ermoglicht. Die Ratten

erhielten taglich spezielles Diatfutter und Wasser ad libitum.

Zur Sicherstellung einer postoperativen Akzeptanz der per Trinkwasser zugefuhrten
Analgesie erhielten die Tiere 1-2 Tage vor der geplanten Operation mit Tramadol ver-
setztes Trinkwasser in der Konzentration von 1mg/ml. Eine per Trinkwasser durchge-

fuhrte Analgesie wurde den Tieren bis zum 7. postoperativen Tag angeboten.

Organisation der Versuchsqruppen

1 + 4
2 + +

3 + + + 9
4 + + + + 10
5 + + + + 9

Tabelle 1: Gruppenorganisation

Der Versuchsaufbau sieht 5 Gruppen vor. Im Rahmen einer jeden Gruppe wurde eine
neue Komponente hinzugefugt und blieb im Versuchsaufbau der nachfolgenden Grup-
pen bestehen. In Gruppe 1 wurde die Osteotomie lediglich mittels PEEK-Platte stabi-
lisiert und diente als Referenzgruppe bezuglich der Ausbildung einer Pseudarthrose.
In Gruppe 2 wurde der Versuchsaufbau um einen in die Osteotomie eingesetzten Cage
aus Polylactide (PLA) erganzt. In Gruppe 3 sah der Versuchsaufbau eine PEEK-Platte,
einen mit Kollagengel befullten PLA-Cage vor. In den Gruppen 4 und 5 fand eine da-
hingehende Erweiterung des Versuchsaufbaus statt, dass in Gruppe 4 SDF-1 und in
Gruppe 5 BMP-7 innerhalb des bereits in der vorherigen Versuchsgruppe etablierten

Kollagengels inkorporiert wurde.
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Die durchschnittliche postoperative Heilungszeit der Osteotomie wurde auf 8 Wochen
festgelegt. Jeweils 2 Tieren aus den Gruppen 4 und 5 wurde eine postoperative Hei-
lungs- und Beobachtungszeit von 20 Wochen zuteil, um die Degradierung der PLA-

Cage und die langfristige Frakturheilung einschatzen zu kénnen.

Herstellungsprozesse der verwendeten Materialien

Herstellung des PLA-Caqges

Zur Herstellung des Polylactide Cages verwendeten wir einen handelsublichen 3D-
Drucker des Models ,Ultimaker 2+“. Der 3D-Drucker fand Verwendung, da das Prinzip
des ,Fused Deposition Modeling“ aufgrund der hohen Verwendungstemperaturen den

Anspruch nach moglichst geringer Endotoxin-Belastung erfullt.

FUr diesen Herstellungsprozess wurde Polylactide in der Starke 2.85 _ 0.10 mm, wel-

ches sich als gut verformbar und biokompatibel erwies, verwendet.

Mit der 3D-Modeling-Sofware ,Autodesk® Inventor Professional 2013“ (Autodesk, San
Rafael, CA, USA) konnte das fertige Konstrukt designed werden, welches in Form und
Grolde den in der Osteotomie entnommenen Knochenfragmenten entspricht. Dies fin-
det seine Darstellung in Abbildung 1.3. Die so hergestellten Cages hielten im Rahmen
einer biomechanischen Testung einer axialen Belastung von 16kg stand. Das verwen-
dete Modell weist eine Hohe von 7mm, einen Durchmesser von 4mm und einen In-
nendurchmesser von 3mm auf. Dies wird in Abbildung 1.1 im Rahmen der Abbildung

eines Planungsmodelles ersichtlich.
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Abbildung 7: Modelle des PLA-Scaffolds.

1: Modell des 3D gedruckten Scaffolds 2: Transversalansicht des 3D gedruckten PLA-Scaffolds, 3:
Nebeneinanderstellende Ansicht PLA-Scaffold und entnommenes kndchernes Fragment des Ratten

Femurs

Herstellung des Kollagengels

Das Kollagengel diente der Befullung der PLA-Cages, welche in den Gruppen 3-5 des
Versuchsaufbaus vorgesehen war. Im Vorfeld einer jeden neuen intraoperativen Ver-
wendung wurde das Kollagengel neu hergestellt. Dies erfolgte unter sterilen Rahmen-
bedingungen, geschaffen durch eine Sicherheitswerkbank. Zur Sicherstellung einer
einheitlichen Konzentration von 3mg/ml Gel wurden die Dosierungen der verwendeten
Komponenten entsprechend der zu diesem Zeitpunkt im Labor vorhandenen Chargen-

konzentrationen angepasst.

Far 1ml Gel wurden die einzelnen Komponenten in nachfolgenden Dosierungen ange-

setzt.
10xM 199" 100 pl
NaOH3 23 ul
Bovines Kollagen I* 650 ul
H20 ad 1 mI*® 167 pl

Tabelle 2: Herstellung Kollagengel

32



*An die zuletzt verwendete Charge angepasste Dosierung
" Sigma-Aldrich, Merck KGaA, Darmstadt, Germany

2 Merck Millipore, Darmstadt, Germany

3 Merck Millipore, Darmstadt, Germany

4 BD Biosciences, Heidelberg, Germany

5 B. Braun Melsungen, Melsungen, Germany

Die Ansetzung des Gels erfolgte auf Eis, um eine vorzeitige Polymerisierung zu ver-

hindern.

Nach der initialen Herstellung des Gels wurden die vorbereiteten PLA-Cages mit 100yl
des flussigen Gels befullt und zum Zwecke der Polymerisierung in einen Brutschrank

gestellt.

Im Rahmen der Inkorporation von SDF-1 innerhalb des Kollagens wurde nach einer
ersten, den Boden und die Seiten des Konstruktes bedeckenden Beflllung, das Kol-
lagengel im Brutschrank zur Polymerisation gebracht. Nach Ablauf dieses ersten
Schrittes konnte 1yl SDF-1 (Stock 100ng/pl) hinzugefigt und mit einer abschlielenden
Schicht des noch nicht polymerisierten Kollagengels bedeckt werden. Die abschlie-

Rende Polymerisierung fand erneut im Brutschrank statt.

Die Herstellung des mit BMP-7 versetzten Kollagengels glich der oben beschriebenen

Inkorporation von SDF-1, wobei hier 2ul BMP-7 (Stock 1ug/ul) zwischen den Schichten

aus Kollagen | inkorporiert wurden.

Herstellung der Narkose

Praoperativ wurde die zur Anwendung kommende Narkose fur die Tiere anhand eines

im Rahmen der Vorarbeit von Herrn Mehmet Rizgar evaluierten Schemas angesetzt.

Zur leichteren Herstellung und Applikation der Narkose wurden die benétigten Mengen

auf den erwarteten Bedarf von 8 Narkosen umgerechnet.

Fentanyl 240 l Fentanyl-Janssen 0,1mg/2ml

Midazolam 1926 pl Midazolam-hameln 5 mg/ml Injektionslo-
sung 15mg in 3ml ?

Metedomodin 896 Dorbene® vet. 1 mg/ml 3
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Natrium-Chlorid- 944 I NaCl 0,9% B. Braun, Ecolav®, 250 ml| 4
Lésung

Tabelle 3: Herstellung Narkoseldsung
" Janssen-Cilag GmbH Neuss, Germany
2hameln pharma plus gmbh, Hameln, Germany

3 Zoetis Deutschland GmbH, Berlin, Germany
4 B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Germany

Zur Antagonisierung der Narkose standen folgende Medikamente zur Verfigung.

Atipamezol Revertor®0,75 [mg/kg KG]'
Flumazenil Anexate®0,2 [mg/kg KG]

Tabelle 4: Antagonisten Narkose

"Virbac AG, Glattbrugg, Switzerland
2 Roche Pharma AG, Grenzach-Wyhlen, Germany

Applikation der Narkose

Vor Applikation der Narkose wurde das zu operierende Tier in einer Plastikbox gewo-
gen, sodass hieraus das zu applizierende Narkosevolumen errechnet werden konnte.
Die initiale, inhalative Narkose wurde in Form einer Kombination von Isofluran und
fortlaufender Sauerstoffzufuhr verabreicht, sodass die intraperitoneale Injektion der
Sedativa und Analgetika fur die Tiere stressfreier und sicherer vonstattengehen
konnte. Die intraperitoneale Injektion erfolgte in den rechten unteren Quadranten des

Abdomens.

Die zu verabreichende Narkosemenge wurde anhand des vorher ermittelten Gewich-

tes und der nachfolgenden Tabelle bestimmt.

4309 0,55 ml Narkose
4009 0,51 ml Narkose
3709 0,47 ml Narkose
3509 0,45 ml Narkose

Tabelle 5: gewichtsadaptierte Narkoseapplikation
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Die Narkoseldésung wurde dem Tier mit einer Feindosierungsspritze (Omnifix®) und
Kanule (STERICAN) verabreicht.

Bei intraoperativen Anzeichen einer unzureichenden Analgesie und Sedierung wurde

den Tieren 0,1- 0,2 ml Narkoselosung subkutan in die Nackenfalte appliziert.

Nach Injektion der Narkose wurde jedes Tier bis zum Eintritt der Analgosedierung in

einen von den anderen Tieren getrennten Kafig gesetzt.

Operatives Vorgehen am Beispiel einer Operation

Die operativen Handlungen an den Versuchstieren, welche die Grundlage dieser Dis-
sertationsschrift bilden, wurden in Zusammenarbeit mit Herrn Philipp Wolf durchge-
fuhrt.

Der Operationstisch wurde mit einem sterilen Operationstuch und den abgebildeten

sterilen chirurgischen Instrumenten bestuckt.

Abbildung 8: praparierter Operationstisch

Die Markierung der Tiere erfolgte mit Hilfe eines Stanzloches im Ohr. Die Position und
die Anzahl der Stanzldcher ergaben sich aus der Anzahl der in einem Kafig lebenden
Tiere.

Das sedierte Tier wurde dem Kafig enthommen und auf dem vorbereiteten Tisch posi-

tioniert. Der Schutz der Cornea konnte mit Corneregel® gewahrleistet werden.
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Vor Beginn der Operation wurde die Tiefe der Narkose mithilfe des Zwischenzehenre-

flexes Uberprift, um eine ausreichendes Analgesie Niveau sicherzustellen.

Das rechte Bein des Tieres wurde grof3zugig zwischen Knie und Hufte rasiert, um eine
moglichst saubere Operationsflache zu generieren.
Die mithilfe eines Skalpells (No.15, Feather Disposable Scalpel) vorgenommene

Hautinzision zwischen Knie und Hifte des rechten Beines wurde unter leichter Haut-

spannung ausgefuhrt.

Abbildung 9: positioniertes Tier Abbildung 10: Hautinzision

Unter Zuhilfenahme einer chirurgischen Pinzette und der Praparierschere nach Met-
zenbaum konnte die Inzision erweitert werden. Im weiteren Operationsverlauf diente
die Fascia lata als Orientierungspunkt fur eine schonende Freipraparation des Femurs.
Eine bestmdgliche Weichteilschonung bei diesem Vorgehen konnte durch die Verwen-

dung eines Raspartoriums und eines Lidhackens erreicht werden.

Nach ventraler Praparation des Femurs wurde die Einsicht in das Operationsfeld mit-
tels Wundspreizer erweitert. Dies erfolgte unter Identifikation und Schonung des Ner-
vus ischiadicus. Daran anschlieRend konnte die Freipraparation der dorsalen Femur-

anteile unter Aulenrotation des Beines fortgesetzt werden
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Abbildung 11: prapariertes Femur

Nach Uberpriifung der Vollstandigkeit der Praparation durch Anlage des Osteosynthe-
sematerials (RatFix plate 8 hole, Femur, RISystmes, Davos Platz, Switzerland) wurde
die finale Position auf der femoralen Diaphyse unter AuRenrotation des Beins festge-
legt. Die Integritat des Kniegelenks war dabei von besonderer Bedeutung, um dem

Tier postoperativ eine uneingeschrankte Bewegungsfreiheit zu ermoglichen.

Die Fixierung der PEEK-Platte erfolgte mittels Titanschrauben (RatFix shoulder screw
0.80x6.50 mm, RISystems, Davos Platz, Switzerland). Flr die Bohrungen konnte der
mitgelieferte Bohraufsatz auf eine handelsubliche Kleinbohrmaschine mit Prazisions-
kugellager (Hobby Drill 2000, No. 0550) montiert werden. Nach senkrechter Bohrung
wurden die einzelnen Schrauben unter Blutstillung und unter Zuhilfenahme eines

Handbohrers (siehe Bild) in den vorgebohrten Positionen verankert.

Besonders wichtig erschien hierbei die gleiche Ausrichtung der Uberstehenden
Schraubenstifte im Raum, um den RatFix Drill- & Saw guide (RISystems, Davos Platz,

Switzerland) passgenau aufsetzen zu kénnen.
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Abbildung 12: fixierte PEEK-Platte

Die beiden innersten Locher der PEEK-Platte blieben ohne Verschraubung, da die an-

gestrebte Osteotomie im Bereich dieser Schrauben verlief.

Nach Aufsetzten des RatFix Drill- & Saw guides (RISystems, Davos Platz, Switzerland)
auf die primare Osteosynthese wurde ein Sagedraht (Gigli wire saw 0,44mm, RISys-
tems, Davos Platz, Switzerland) in die FUhrungsschienen eingespannt. Unter konse-
quenter Weichteilschonung wurde eine 6mm messende Osteotomie des Femurs
durchgefuhrt.

Abbildung 13: Osteotomie
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Nach dem Setzen der Osteotomie wurde eine strikte Blutstillung und Spulung im Be-
reich der Wunde vorgenommen, um diese von Knochenspanen zu reinigen und das

Infektionsrisiko zu minimieren.

Der im 3D-Drucker gedruckte PLA-Cage wurde durch Abschleifen an die genaue Form
der Osteotomie angepasst, wobei hier stets der Gedanke nach einem ,press fit“-Ein-

satzes des Scaffolds in die Osteotomie federfihrend war.

i‘. s bbbt
L 4 a4

Abbildung 14: "press fit" eingesetzter PLA-Cage

Ein erneutes Spulen der Wundhohle vor Verschluss der Wunde wurde vorgenommen.
Einzelknopfnahte mit 4-0 Vicryl-Faden (Polyglactin 910) dienten der Muskeladaptation.
Die Hautinzision wurde mit 4-0 Ethilon-Faden verschlossen.

Im Anschluss an den Wundverschluss erfolgte eine Reinigung der Hautnaht mittels
NaCl-Losung und Auftragen des Wundantiseptikums Braunol®. Zum Abschluss des

Wundverschlusses wurde der Spruhpflasterverband Opsite Spray aufgetragen.

Zum Abschluss der Operation erfolgte eine radiologische Darstellung der Osteotomie
unter leichter Auldenrotation des rechten Beines. Dies konnte durch Unterlage eines

Tupfers unter das rechte Knie des Tieres erreicht werden.

Zur Sicherstellung einer reizlosen primaren Wundheilung wurden die Tiere 2 Tage
postoperativ alleine in einem Kafig gehalten und anschlieRend mit den Tieren ihrer

alten Gruppe zusammengefuhrt. Eine ausgiebige Wundkontrolle erfolgte am ersten
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postoperativen Tage. AnschlieRend wurde die Wundkontrolle in Abstadnden von
1-2 Tagen fortgeflhrt.

Zur postoperativen Analgesie erhielten die Tiere fiir 7 Tage Tramadol-ratiopharm® 100
mg/ml Tropfen mit einer Konzentration von 1mg/ml in frei zuganglichem Trinkwasser.
Nach Ablauf der 7 Tage wurde auf die weitere Gabe von Analgetika im Trinkwasser

verzichtet.

Rontgenkontrolle

Alle Rontgenkontrollen wurden in einem Abstand von 4 Wochen durchgefihrt. Daraus
ergaben sich einmalige Kontrollen fur die Tiere mit 8-wochiger Standzeit und fur die
Tiere mit 20 Wochen Standzeit Kontrollzeitpunkte nach 4, 8, 12, und 16 Wochen.

Im Rahmen der Rontgenkontrolle wurden die Tiere einzeln ihrem Kafig enthommen
und erhielten eine inhalative Kurznarkose bestehend aus Isofluran und kontinuierlicher

Sauerstoffzufuhr. Die Augen wurden mittels Corneregel vor Austrocknung geschutzt.

Nach Eintritt der Narkose wurde das Tier seinem Kafig enthommen und mittig in dem
Faxitron MX-20 Kleintier-Rdntgengerat positioniert. Fur die Rontgenbilder war eine
Leistung von 10-35kV ausreichend. Zur Bildoptimierung wurde das rechte Knie mit

einem Schlinggazetupfer ohne Réntgenmarkierung unterlegt.

Abbildung 15: Kontroll-Réntgen der Osteotomie
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Euthanasie der Versuchstiere

Die Euthanasie der Tiere erfolgte nach 8 oder nach 20 postoperativen Wochen. Ent-
sprechend des Tierversuchsantrages wurde diese mittels CO2 und anschliel3ender De-
kapitation durchgeflhrt. Zur Stressvermeidung wahrend des Vorgangs wurde CO2
dem System erst zugefuhrt, nachdem das Tier in ihm platziert war. Nach Eintritt des
Todes wurde ein erstes Rontgenbild, nach Vorbild der 4-wdchigen Kontrollbilder, an-

gefertigt.

Im Anschluss wurde das Femur zur histologischen Aufarbeitung enthnommen. Dafur
erfolgte nach Rasur des Beines eine Inzision entlang der Operationsnarbe. Anschlie-
Rend wurde die Muskulatur unter Schonung des Kallus entfernt. Zuletzt wurden sowohl

das Knie- als auch das Huftgelenk durchtrennt.
Das enthommene Femur wurde nochmals einer radiologischen Bildgebung zugefuhrt.

Zum Zwecke der Fixierung wurde das Femur in ein Falcon™ Zentrifugenréhrchen
(50ml) beflllt mit 40 ml 4,5% Formaldehydlésung (Roti®-Histofix 4,5%, Carl Roth
GmbH + Co. KG, Karlsruhe, Deutschland), gelegt. Jedem enthommenen Femur wurde
eine Nummer zu Dokumentationszwecken, aus den Unterlagen des Labors zugeord-

net, sodass die Nachvollziehbarkeit der einzelnen Proben gewahrleistet werden kann.
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Dokumentation der Versuchsreihe

11 141117 1 Vorzeitig 3624 M1907

gestorben
12 141117 2 09.01.18 3623 M1911
13 02.12.17 1 27.01.18 3634 M1908
14 021217 2 27.01.18 3635 Ausge-

schlossen

15 021217 2 27.01.18 3636 M1912
16 02.12.17 1 27.01.18 3637 M1909
17 16.12.17 2 10.02.18 3390 M1913
18 16.12.17 2 10.02.18 3391 M1914
19 16.12.17 2 10.02.18 3392 M1915
20 16.12.17 2 10.02.18 3393 M1916
21 271217 1 21.02.18 3648 M1910
22 271217 3 21.02.18 3649 M1900
23 271217 3 Vorzeitig /

gestorben
24 27.12.17 21.02.18 3650 M1901
25 05.01.18 02.03.18 3675 M1917
26 05.01.18 Vorzeitig /

gestorben
27 15.01.18 12.03.18 3676 M1902
28 15.01.18 12.03.18 3677 M1903
29 17.01.18 14.03.18 3678 Ausge-

schlossen

30 17.01.18 14.03.18 3679 M1904
31 17.01.18 14.03.18 3680 M1905
32 17.01.18 3 14.03.18 3681 M1906
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33 07.02.18 4 04.04.18 3719 M1919
34 07.02.18 4 04.04.18 3720 M1920
35 07.02.18 4 04.04.18 3721 M1921
36 10.02.18 4 07.04.18 3722 M1922
37 10.02.18 4 07.04.18 3723 M1923
38* 10.02.18 4 30.06.18 3822 M1971
39* 10.02.18 4 30.06.18 3823 M1972
40 14.02.18 4 11.04.18 3724 M1924
41 14.02.18 4 11.04.18 3725 M1925
42 14.02.18 4 11.04.18 3726 M1926
43* 10.03.18 5 28.07.18 3840 M1967
44* 10.03.18 5 28.07.18 3841 M1968
45 10.03.18 5 05.05.18 3738 M1939
46 10.03.18 5 05.05.18 3739 M1940
47 14.03.18 5 09.05.18 3740 M1941
48 14.03.18 5 09.05.18 3741 M1942
49 14.03.18 5 09.05.18 3742 M1943
59 04.05.18 5 29.06.18 3819 M1970
60 04.05.18 5 Vorzeitig /
gestorben

Tabelle 6: Versuchsdokumentation

*Tiere mit 20 Wochen postoperativer Heilungszeit

Den nachfolgend beschriebenen Prozessen wurden alle enthommenen Femora mit

Ausnahme des Femurs mit der ,Histonummer* 3624 zugefuhrt.

u-CT

Alle enthommenen Praparate wurden der weiteren radiologischen Aufarbeitung zuge-
fuhrt. Die genaue radiologische Darstellung des Osteotomie-Bereiches erfolgte durch
Herrn Hermann Goétz (Plattform Biomaterialien, Universitdtsmedizin Mainz). Hierfar
wurden die entnommenen Femora in eine spezielle Halterung fur uyCTs gebettet. Die

Anfertigung der CT-Darstellung erfolgte mittels eines pCT des Modelles CT40
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(DCANCO Medical AG, Bruttisellen, Switzerland). Die sich anschlielRende Darstellung
der Befunde wurde mit der Software ,MicroCT-Analysis- Software” durchgefuhrt und

mit der Open Source Software ,ImageJ“ ausgewertet.

Entkalkung der Praparate

Es wurde die Herstellung einer 17,7% EDTA-LOsung angestrebt. Hierfur wurden 354g
EDTA (C1oH14N2Na20g 2H20) und 117g Tris (C4H11NO3) ad 2000ml H2O geldst. Die
Ldsung der Substanzen wurde durch einen Rihrfisch gewahrleistet und der sich ein-
stellende pH-Wert kontinuierlich Uberwacht. Angestrebt wurde ein pH-Wert von

7,1-7,2. Zum Erreichen des Wertes konnte mit HCI titriert werden.

Im Anschluss an das uCT wurden die entnommenen Femora einzeln in Falcon™
Zentrifugenréhrchen (50ml) gelegt und der Entkalkungsprozess auf einer Ruttelplatte
begonnen. Die Prozessdauer wurde auf 6 Wochen flr die nach 8 Wochen entnomme-
nen Femora und auf 8 Wochen fur die nach 20 Wochen enthommenen Femora fest-

gelegt.

Die Entkalkung folgte einem festgelegten Schema. In der ersten Woche wurde die Lo6-
sung taglich gewechselt, in der zweiten Woche jeden zweiten Tag und ab der dritten

Woche zweimal wochentlich.

Nach abgeschlossener Entkalkung der Femora wurden das gesamte Osteosynthese-
material entfernt. Dies erfolgte mittels im RatFix enthaltenem Instrumentarium (Square
box wrench 0.70 mm). Im Anschluss konnte das regenerierte Gewebe mit ca. 2 mm
Sicherheitsabstand aus dem Knochenverbund geldst werden. Die so praparierten

Femurfragmente wurden bis zur Einbettung in Paraffin mit Histofix bedeckt.

Histologie

Einbettung in Paraffin

Die vorbereiteten Praparate wurden vor der eigentlichen Einbettung in Paraffin in Aqua

dest. gewassert, um Rlckstande des Formalins zu entfernen. Die Entwasserung er-
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folgte in aufsteigender Alkoholkonzentration (Isopropanol 20-40-60-80-90-100). Im An-
schluss an diesen Schritt konnte das Praparat in heilles Paraffin eingebracht und zu

Blocken gegossen werden.

Schnitt der Praparate

Die in Paraffin eingebetteten Praparate wurden vor dem Schnitt zur Optimierung der
Schnittkanten gekuhlt. Mittels Schlittenmikrotom konnten Schnitte von 5um Dicke an-
gefertigt werden. Das gesamte Praparat wurde geschnitten, wobei nur jeder funfte
Schnitt (bis zum 50. Schnitt) in die weitere Aufarbeitung aufgenommen wurde. Das
dazwischenliegende Gewebe wurde fur eine potenziell anschliefende Verwendung
zurlckgestellt. Nach dem Schnitt wurde das Gewebe im warmen Wasserbad gestreckt

und auf Objekttrager Ubertragen.

Bis auf Praparat 3624 wurden alle Praparate geschnitten und der histologischen Far-

bung zugefuhrt.

Hamatoxylin-Eosin-Farbunq

Im Rahmen der Herstellung von mikroskopisch auswertbaren Praparaten fand die Ha-
matoxylin-Eosin-Farbung Verwendung. Die paraffinierten Praparate wurden ca.

20 Minuten vor Beginn der Farbung in einem 60 Grad messenden Inkubator erwarmt.

Vor Verwendung der Hamatoxylin-Lésung wurde diese filtriert. Die Eosin G Losung

wurde vor Verwendung mit Eisessig (0,2ml auf 100ml) versetzt.

Die Entparaffinierung und Farbung der Praparate erfolgten anhand des nachfolgenden

Protokolls.
HE-Farbung
3 x 10 Minuten Xylol
2 x 5 Minuten Isopropanol 100%
2 x 5 Minuten Isopropanol 96%
1 x 5 Minuten Isopropanol 70%
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1 x 5 Minuten Isopropanol 50%

7 Minuten Hamatoxylin-Losung

15 Minuten Blauen unter flieRendem Wasser
3 Minuten Eosin G Lésung

1x kurz Isopropanol 50%

1x kurz Isopropanol 70 %

2 x kurz Isopropanol 96%

2 x 5 Minuten Isopropanol 100%

3 x 5 Minuten Xylol

Tabelle 7: Farbeschema HE-Farbung

Die Eindeckung der gefarbten Schnitte erfolgte mit Cytoseal™

Masson-Goldner-Trichrom-Farbung

Vor Beginn des Farbevorgangs wurden die Hamatoxylin Losungen A und B nach Wei-
gert im Verhaltnis 1:1 gemischt und filtriert. Die 1%-ige Essigsaure wurde ebenso wie
die 0,2%-ige Lichtgrunlésung, bestehend aus 0,2g geldsten Lichtgrins in 100ml Aqua

dest. versetzt mit 0,2ml Eisessig, vor der Farbung neu angesetzt.

Die Praparate wurden ca. 20 Minuten vor dem Beginn des Farbeprozesses bei
60 Grad inkubiert. Die Farbung erfolgte anhand des nachfolgend befindlichen Proto-

kolls. Die Praparate wurden nach Abschluss der Farbung mit Cytoseal™ eingedeckt.

Die Kernfarbung erfolgte mit Eisen-Hamatoxylin Losung, um die Entfarbung durch

saure Farbstoffe zu vermeiden.

Die Farbung der Praparate erfolgte nach dem nachfolgenden Schema:

Masson-Goldner-Trichrom-Farbung

3 x 10 Minuten Xylol

2 x 5 Minuten Isopropanol 100%
2 x 5 Minuten Isopropanol 96%
1 x 5 Minuten Isopropanol 70%
2 x 5 Minuten Isopropanol 50%
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Kurzes Eintauchen Aqua dest.

5 Minuten Hamatoxylin nach Weigert

15 Minuten FlieRendes Blauen unter Wasser

Kurzes Eintauchen Aqua dest.

30 Sekunden Spulen mit 1%-iger Essigsaure

10 Minuten Inkubation in Ponceau-S-Losung

30 Sekunden Spulen mit 1%-iger Essigsaure

10 Minuten Inkubation in Phosphorwolframsaure-Orange-G-Ldsung

30 Sekunden Spulen mit 1%-iger Essigsaure

10 Minuten Inkubation in 0,2%-iger Lichtgrin-l6sung

30 Sekunden Spulen mit 1%-iger Essigsaure

Kurzes Eintauchen Aqua dest.

Kurzes Eintauchen aufsteigende Alkoholreihe (1x 50% Isopropanol, 1x 70%
Isopropanol, 2x 96% Isopropanol, 2x2 Minuten 100%
Isopropanol

3 x 5 Minuten Xylol

Tabelle 8: Farbeschema Mason-Goldner-Trichrom-Farbung

Elastika van Gieson- Farbung

Ziel dieser Farbung war die Darstellung elastischer Fasern.

Vor Beginn des Farbeprozesses wurde die Hamatoxylin Losung nach Weigert im Ver-

haltnis 60ml Losung A und 40ml Lésung B gemischt und filtriert.

Die Praparate wurden vor der Farbung fur ca. 20 Minuten bei 60 Grad inkubiert. Die
Farbung erfolgte anhand des nachfolgend befindlichen Protokolls. Nach Abschluss der

Farbung wurden die Praparate mit Cytoseal™ eingedeckt.

Elastika van Gieson-Farbung

3 x 10 Minuten Xylol

2 x 5 Minuten Isopropanol 100%
2 x 5 Minuten Isopropanol 96%
1 x 5 Minuten Isopropanol 70%
1 x 5 Minuten Isopropanol 50%
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Kurzes Eintauchen

Aqua dest.

10 Minuten Hamatoxylin L6sung nach Weigert
10 Minuten FlieRendes Blauen

Kurzes Eintauchen Aqua dest.

15 Minuten Resorcin-Fuchsin

Kurzes Eintauchen Wasser

Kurzes Eintauchen Aqua dest.

5 Minuten Inkubation mit Van-Gieson-Gemisch
(Pikrofuchsin)
Kurzes Eintauchen Aqua dest.

1 x kurz Ispopropanol 50%
1 x kurz Isopropanol 70%
2 x kurz Isopropanol 96%
2 x 5 Minuten Isopropanol 100%
3 x 5 Minuten Xylol

Tabelle 9: Farbeschema Elastika van Gieson-Farbung

Histologische Auswertung

Zur histologischen Auswertung der mittels HE, Mason-Goldner Trichrom und Elastika
van-Gieson eingefarbten Praparate wurden zwei Mikroskop-Modelle mit unterschied-
lichen Aufldsungen, ein Mikroskop des Modells Leica MZ16A und ein Zeiss Axioplan

verwendet.
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Auswertunqg CT-Daten

Die Auswertung der DICOM CT-Daten, bereitgestellt von Herrn Hermann Gotz, aus
dem Institut BiomaTiCS der Univertatsmedizin Mainz, erfolgte mit dem Programm Fiji
ImagedJ (64-bit) (190).

Angewendetes Procedere:

Der Import der DICOM Dateien erfolgte Uber die Befehlfolge: ,File = Import - Image
sequence”. Das gewunschte Datenpaket wurde ausgewahlt und ,sort names

numerically“ ausgewahlt.

Die importierte Datei wurde im Anschluss in eine Binardatei umgewandelt: ,Image >
Adjust > Threshold“. Fur das Erstellen des Thresholds mussten die Felder ,dark
background“ und ,stack histogramm® ausgewahlt werden. In dem Kontrollfeld ,Convert
Stack to Binary® wurden die Auswahlfelder ,Default” und ,dark” belassen, wahrend alle
anderen Angaben entfernt wurden. Das so generierte Threshold wurde fur die weitere

Verwendungen gespeichert.

Die Threshold-Dateien wurde im nachsten Schritt einer Reorientierung der Coronar-
und Sagittalschnitte unterzogen: ,Plugins - Align Stacks - Reorient3 TP*. Die
anzuwendenen Winkel konnten mittels Winkelmesser bestimmt werden. Durch ,Apply*

wurde der Vorgang bestatigt und die Datei erneut gespeichert.

Da im Rahmen der Auswertung nicht die gesamte Datei relevant war, musste ein
Ausschnitt der CT-Datei generiert werden. Grundlage dessen war die Annahme, dass
die Osteotmie eine Grofle von 6mm aufweist. Da 20um einem Voxel entsprechen,
wurde die Grolde des bendtigten Ausschnitts auf 370 slices festgelegt. Das Generieren
der Ausschnitts erfolgte Uber die Befehlfolge: ,Image - Stacks - Tools - Make

Substack® und das Angabe der ausgewahlten Sequenz.

Die Selektion der als von Bedeutung angesehen Praparatregion schloss sich mit der
Befehlfolge ,Edit > Selection - Specify” an diesen Schritt an. Die Befehle ,oval,
constrain square/circle, centered und scales units(mm)” wurden fur alle Auswertungen
ausgewahlt. Die Auswertung erfolgte mit einem Durchmesser von 3mm, 4mm und

5mm. Die x- und y-Werte wurden so gewahlt, dass sie die Osteotomie einschlossen.

Die Auswertung des Quotienten aus Bone volume und Tissue volume (BV/TV) erfolgte

uber die Befehlfolge ,Plugins - Boned - Volume Fraction®. Der ,Voxel“ Algorithmus
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und der ROl Manager mussten ausgewahlt und bestatigt werden. In der darauf
folgenden Kontrollbox fur ein Threshold musste ,Dark background® und ,Stack

histogramm*® ausgewahlt und auf die gesamte datein angewendet werden.

Die so generierten Daten fur Bone volume, Tissue volume und Quotienten bv/tv

wurden fur die weitere Verwendung gespeichert.

Statistische Auswertung der Daten

Die im oben beschriebenen Schritt generierten Daten wurden mit Hilfe der IBM

SPSS®-Softwareplattform 23 statistisch ausgewertet.

50



Ergebnisse

Kontroll-Rontgen

Im Rahmen der Versuchsplanung wurden die postoperativen Rdntgenkontrollen zur
Dokumentation des Heilungsverlaufes auf 4 und 8 Wochen festgelegt. Diese

Kontrollen wurden bei allen Tieren aus den 5 Versuchsgruppen durchgeflhrt.

Nachfolgend finden sich Kontroll-Rontgenbilder von jeweils 2 Tieren pro
Versuchsgruppe, die beispielhaft fur den in der speziellen Versuchsgruppe

beobachteten Heilungsverlauf sind.

Die Kontroll-Rontgenbilder der Tiere mit den Versuchsnummern 13 und 16 stehen

beispielhaft fir Versuchsgruppe 1, die durch eine leere Osteotomie definiert wird.

Leere Osteotomie (Nr. 13): 4 Wochen Leere Osteotomie (Nr. 13): 8 Wochen
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Leere Osteotomie (Nr. 16): 4 Wochen Leere Osteotomie (Nr. 16): 8 Wochen

Abbildung 16: Kontroll-Rontgenbilder der Osteotomien aus Versuchsgruppe ,leere Osteotomie®
(Versuchsgruppe 1).

Pfeil auf hypertropher Pseudarthrose.

In Versuchsgruppe 1 zeigt sich eine hypertrophe Pseudarthrose in Folge des Critical-

Size-Defects.

Die Kontroll-Réntgenbilder der Tiere mit den Versuchsnummern 15 und 20 stehen
beispielhaft fur Versuchsgruppe 2, in welcher die Osteotomie einen ,press fit"

eingesetzten PLA-Cage enthalt.

PLA (Nr. 15): 4 Wochen PLA (Nr. 15): 8 Wochen
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PLA (Nr. 20): 4 Wochen PLA (Nr. 20): 8 Wochen

h—\
_’*’
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'

Abbildung 17: Kontroll-Réntgenbilder aus Versuchsgruppe "PLA" (Versuchsgruppe 2).

Pfeile auf Pseudarthrose, a.e. oligotroph.

Im Rahmen der zweiten Versuchsgruppe wurde der in die Osteotomie eingepasste
PLA-Cage etabliert. Hierbei zeigt sich im Verlauf von 8 Wochen eine Abnahme der

Kallus Hypertrophie, wobei die Pseudarthrose weiterhin Bestand hat.

Die Kontroll-Rontgenbilder der Tiere mit den Versuchsnummern 29 und 30 stehen

beispielhaft fir Versuchsgruppe 3, die durch einen mit Kollagen | beflllten PLA-Cage

definiert wird.

PLA+Kollagen (Nr. 29): 4 Wochen PLA+Kollagen (Nr. 29): 8 Wochen
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PLA+Kollagen (Nr. 30): 4 Wochen PLA+Kollagen (Nr. 30): 8 Wochen

Abbildung 18: Kontroll-Réntgenbilder auf Versuchsgruppe "PLA + Kollagen" (Versuchsgruppe 3).

Radiologisch lasst sich eine weitere Abnahme der Hypertrophie in Versuchsgruppe 3
beobachten. Das Wachstum des Kallusgewebes erscheint gerichteter und Gberbrickt
groRere Bereiche der Osteotomie. Der Defekt ist jedoch weiterhin gut sichtbar und

nicht Gberbrickt.

Die Kontroll-Réntgenbilder der Tiere mit den Vesuchsnummern 35 und 40 stehen
beispielhaft fur Versuchsgruppe 4, welche durch eine mit SDF-1 und Kollagen- I

befullten PLA-Cage definiert wird.

PLA+Kollagen+SDF-1 (Nr. 35): 4 Wochen PLA+Kollagen+SDF-1 (Nr. 35): 8 Wochen
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PLA+Kollagen+SDF-1 (Nr. 40): 4 Wochen PLA+Kollagen+SDF-1 (Nr. 40): 8 Wochen

Abbildung 19: Kontroll-Réntgenbilder aus Versuchsgruppe "PLA + Kollagen + SDF-1" (Versuchs-
gruppe 4).

Das Knochenwachstum nach 8 Wochen in Versuchsgruppe 4 ist gerichtet und zeigt
keine Ubermafige Kallusbildung. Der sichtbare Defekt schrumpft in der Grolde, wobei

der Defekt weiterhin nicht vollstandig tberbruckt wird.

In dieser Versuchsgruppe wurden 2 Tiere uber einen Zeitraum von 20 Wochen
postoperativ _beobachtet und der Heilungsprogress alle 4 Wochen radiologisch

dokumentiert. Dies prasentiert nachfolgend das Tier mit Versuchsnummer 38.

PLA+Kollagen+SDF-1 (Nr. 38): 4 Wochen PLA+Kollagen+SDF-1 (Nr. 38): 8 Wochen

-
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PLA+Kollagen+SDF-1 (Nr. 38): 12 Wo. PLA+Kollagen+SDF-1 (Nr. 38): 16 Wo.

PLA+Kollagen+SDF-1 (Nr. 38): 20 Wo.

Abbildung 20: Kontroll-Réntgenbilder aus Versuchsgruppe "PLA + Kollagen + SDF-1" nach 20 Wochen
postoperativ (Versuchsgruppe 4).

Die Réntgenbilder des Langzeit-Tieres dieser Gruppe zeigen eine vollstandige Uber-
brickung des Defektes um die 16. Woche und eine Transparenzzunahme des neuen

Knochens nach der 20. postoperativen Woche.
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Die Kontroll-Roéntgenbilder der Tiere mit den Versuchsnummern 46 und 49 stehen bei-
spielhaft fur Versuchsgruppe 5, welche durch einen mit BMP-7 und Kollagen I befull-
ten PLA-Cage definiert wird. In dieser Gruppe wurden ebenfalls 2 Tiere uber 20 Wo-

chen beobachtet und der Heilungsverlauf dokumentiert.

PLA+Kollagen+BMP-7 (Nr. 46): 4 Wochen PLA+Kollagen+BMP-7 (Nr. 46): 8 Wochen

=

Abbildung 21:Abbildung 21: Kontroll-Rdntgenbilder aus Versuchsgruppe "PLA + Kollagen + BMP-
7" (Versuchsgruppe 5)

Pfeile auf kndchern Uberbrickte Osteotomie.
Radiologisch betrachtet schreitet die Frakturkonsolidierung in Versuchsgruppe 5 am
schnellsten voran. Nach 4 Wochen sind die Defekte nahezu vollstandig mit Kallus

Uberbruckt, wobei die letzte Defektlberbrickung in dieser Versuchsgruppe mit Errei-

chen der 8. postoperativen Wochen abgeschlossen ist.
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PLA+Kollagen+BMP-7 (Nr. 44): 4 Wo.

PLA+Kollagen+BMP-7 (Nr. 4): 8 Wo.

k

PLA+Kollagen+BMP-7 (Nr. 44): 12 Wo.

PLA+Kollagen+BMP-7 (Nr. 44) 16 Wo.
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PLA+Kollagen+BMP-7 (Nr. 44): 20 Wo.

Abbildung 22: Kontroll-Réntgenbilder aus Versuchsgruppe "PLA + Kollagen + BMP-7" nach 20
postoperativen Wochen (Versuchsgruppe 5).

Im Gegensatz zu dem Langzeit-Tier aus Versuchsgruppe 4 finden sich bei dem Lang-
zeit-Tier der Versuchsgruppe 5 radiologisch keine auffalligen Veranderungen der tber-

brickten Osteotomie nach der 12. postoperativen Woche.

Nach der radiologischen Einschatzung der Versuchsergebnisse stellte sich die Frage
der Quantitat der im Bereich der Osteotomien initiierten Frakturheilungen. Radiolo-
gisch liefld sich diese nicht ausreichend beantworten, sodass von jedem Femur eine
M-CT Aufnahme angefertigt und hinsichtlich Quantitat des neuen Knochens ausgewer-

tet wurde.
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CT-Darstellung

Nach der Euthanasie der Tiere und der anschlielienden Entnahme der Praparate
wurden durch Herrn Hermann Go6tz, aus dem Institut BiomaTiCS der Universitatsme-
dizin der Johannes Gutenberg-Universitat Mainz, pCT Aufnahmen angefertigt. Zur
besseren Auswertung und Ubersichtlichkeit der Datensatze wurde auf die Darstellung
des gesamten Femurs verzichtet und nur die Defektzone betrachtet. Aufgrund dieser
fokussierten radiologischen Bildgebung war eine detaillierte Visualisierung des nach 8
postoperativen Wochen stattgefundenen Heilungsverlaufes mdoglich. Nachfolgende

CT-Bilder einzelner Versuchstiere stehen reprasentativ fur ihre gesamte Versuchs-

gruppe.

Leere Osteotomie (Gr. 1): Nr. 16 PLA-Cage (Gr.2): Nr. 19
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PLA + Kollagen + BMP-7 (Gr.5): Nr. 46

Abbildung 23:Darstellung uCT-Untersuchungen der Versuchsgruppen.
Darstellung der einzelnen Versuchsgruppe nach 8 postoperativen Wochen. Gruppe 1 = leere Osteoto-

mie, Gruppe 2 = PLA-Cage, Gruppe 3 = PLA-Cage + Kollagen 1, Gruppe 4 = PLA-Cage + Kollagen 1
+ SDF-1, Gruppe 5 = PLA-Cage + Kollagen 1 + BMP-7.

Die abgebildeten uCT-Bilder zeigen den beispielhaften Heilungsverlauf der einzelnen
Versuchsgruppen 8 Wochen postoperativ. Bei den Tieren der ersten Versuchsgruppe
zeigt sich radiologisch die Ausbildung einer Pseudarthrose. In der zweiten Versuchs-
gruppe, die durch einen leeren PLA-Cage in der Osteotomie definiert ist, zeigt sich
grob orientierend bei der Betrachtung kein bedeutender Unterscheid im Vergleich zu
Versuchsgruppe 1. In der dritten Versuchsgruppe fallt eine Reduktion der Grole des
weiterhin sichtbaren Frakturspaltes auf. In der reprasentativen Darstellung der vierten
Versuchsgruppe findet sich ebenfalls ein weiterhin sichtbarer Frakturspalt, jedoch lasst
sich CT-morphologisch ein zentraler, den PLA-Cage durchquerender Knochenzapfen
mit Bestrebung zur Uberbriickung des Defektes erkennen. Der durch die nativen Ront-
genbilder geaulRerte Verdacht der vollstandigen Frakturkonsolidierung in Versuchs-
gruppe 5 kann durch die durchgefuhrte Computertomographie bestatigt werden. Den
Versuchsgruppen 1 bis 4 ist gemein, dass sich im gesamten Bereich der Osteotomie
versprengte Knocheninseln finden, welche mit voranschreitender Versuchsgruppe in
ihrer Anzahl und zentraler Lokalisation zunehmen. Diese beschriebenen Knochenin-

seln sind in oben aufgefuhrten CT-Rekonstruktionen orientierend durch Pfeile markiert.
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PLA + Kollagen + SDF-1 (Gr.4): Nr. 38 PLA + Kollagen + BMP-7 (Gr. 5): Nr. 44

Abbildung 24: Darstellung der uCT-Untersuchungen der Versuchsgruppen ,SDF-1 und ,BMP-7“ nach
20 postoperativen Wochen.

Bildmorphologisch zeigt sich in Versuchsgruppe 4 nach 20 postoperativen Wochen
eine fast vollstandige Konsolidierung der Osteotomie, wobei es zu einer verstarkten
Knochenbildung im Zentrum der Osteotomie gekommen ist (mittels Pfeiles markiert).
In Versuchsgruppe 5 zeigen die uyCT-Aufnahmen nach 20 postoperativen Wochen
keinen grof3en Unterschied zu den nach 8 Wochen angefertigten Aufnahmen. Im
Gegensatz zu Versuchsgruppe 4 ist in der gezeigten Rekonstruktion aus Versuchs-
gruppe 5 die Grundarchitektur des ,press fit“ einsetzten PLA-Cages im Sinne einer

strikt gelenkten Knochenheilung zu erkennen.

Quantitative Auswertungq BV/TV

Auswertung eines Messzylinders mit 5mm Durchmesser:

Die nachfolgende Auswertung erfolgte mittels SPSS und legte einen Messzylinder mit
einem Innendurchmesser von 5mm und einem erfassten Gewebevolumen von

116,612 mm?3 zugrunde.

Die Auswertung basiert auf dem Quotienten BV/TV (Bonevolume/Tissuevolume). Das
Minimum liegt bei 0,067 und das Maximum bei 0,435. Der Mittelwert betragt 0,220 und
die Standardabweichung 0,0965.
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Abbildung 25: Darstellung der BV/TV des 5mm Durchmessers mittels Boxplot.

Die Daten wurden auf Normalverteilung getestet. Die Ho, die eine Normalverteilung der
Werte BV/TV annimmt, konnte durch den Shapiro-Wilk Test mit einem p=0,183 nicht
verworfen werden. Somit wird eine Normalverteilung der Werte angenommen. Die
Testung auf Homogenitat der Varianz ergibt p=0,540. Aufgrund dessen kann Varianz-
homogenitat angenommen werden und die Durchfihrung einer einfaktoriellen ANOVA
ist moglich. Die Signifikanztestung ergab in der allgemeinen Testung aller Gruppen
eine Signifikanz bei einem p von 0,016. Das zugrunde liegende Signifikanzniveau ist
5% oder p=0,05. Die sich anschlieBende Post-hoc-Testung zur genaueren
Aufgliederung des zuvor gesehenen signifikanten Unterschiedes wurde mit dem

Tukey-Test durchgeflhrt.
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Gruppen Mittlere Stan- Signifi- 95%-Konfidenzin-
Diffe- dardfeh- kanz tervall
renz (I-J) ler Unter- Ober-
grenze grenze
no implant | PLA-cylinder ,080286 ,052082 ,546 -,07183 ,23240
PLA-cylinder ,031143 ,052082 ,974 -,12097 | ,18326
+ collagen |
PLA-cylinder ,160875 ,050885 ,029 ,01226 | ,30949
+ collagen |
+ SDF-1
PLA-cylinder ,119500 ,053637 ,200 -,03716 | ,27616
+ collagen I+
BMP-7
PLA-cylin- no implant -,080286 ,052082 ,546 -,23240 ,07183
der PLA-cylinder -,049143 ,044416 ,802 -,17887 | ,08058
+ collagen |
PLA-cylinder ,080589 ,043005 ,355 -,04502 | ,20619
+ collagen | +
SDF-1
PLA-cylinder ,039214 ,046229 ,913 -,09581 17424
+ collagen I+
BMP-7
PLA-cylin- no implant -,031143 ,052082 ,974 -,18326 ,12097
der+col- | p| A cylinder ,049143 ,044416 802 | -,08058 | ,17887
lagen |
g PLA-cylinder ,129732 ,043005 ,040 ,00413 | ,25534
+ collagen |
+ SDF-1
PLA-cylinder ,088357 ,046229 ,336 -,04666 | ,22338
+ collagen I+
BMP-7
PLA-cylin- no implant -,160875 ,050885 ,029 -,30949 | -,01226
der + col- PLA-cylinder -,080589 ,043005 ,355 -,20619 | ,04502
lagen | +
SI:Q)IF ] PLA-cylinder | -129732 ,043005 ,040 -,25534 | -,00413
+ collagen |
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PLA-cylinder | -041375 | 044876 886 | -17244 | 08969
+ collagen I+
BMP-7
PLA-cylin- no implant -,119500 ,053637 ,200 -,27616 ,03716
SZ;LCO"& PLA-cylinder | -039214 | 046229 913 | -17424 | 09581
BMP-7 PLAcylinder | -,088357 | 046229 336 | -,22338 | ,04666
+ collagen |
PLA-cylinder 041375 | 044876 886 | -,08969 | 17244
+ collagen | +
SDF-1

Tabelle 10: Statistische Auswertung auf Grundlage des 5mm Zylinders.
Die einzelnen Versuchsgruppen wurden jeweils miteinander in Relation gesetzt.

Ein signifikanter Unterschied, beschrieben durch p=0,029, in der Quantitat des neuge-
bildeten mineralisierten Knochens findet sich zwischen Versuchsgruppe 1 (leere Os-
teotomie) und Versuchsgruppe 4 (PLA + Kollagen + SDF-1). Zwischen den Versuchs-
gruppen 3 (PLA + Kollagen) und 4 (PLA + Kollagen + SDF-1) findet sich ebenso ein
signifikanter Unterschied beschrieben durch p=0,040.

Auswertung eines Messzylinders mit 3mm Durchmesser:

Die nachfolgende Auswertung erfolgte mittels SPSS und legte einen Messzylinder mit
einem Innendurchmesser von 3mm und einem erfassten Gewebevolumen von 42,083

mm? zugrunde.

Die Auswertung basiert auf dem Quotienten BV/TV (Bonevolume/Tissuevolume). Das
Minimum der erfassten Daten liegt bei 0,051 und das Maximum bei 0,410. Der Mittel-
wert betragt 0,227 und die Standardabweichung 0,0835.
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Abbildung 26: Darstellung der BV/TV des 3mm Durchmessers mittels Boxplot.

Die Testung auf Standardabweichung mithilfe des Shapiro-Wilk Testes ergibt p=0,861.
Somit kann die Ho auf Normalverteilung nicht verworfen werden. Die sich
anschlieBende Testung auf Varianzhomogenitat mit dem Levene-Test ergibt p=0,467,
sodass Varianzhomogenitat angenommen und eine einfaktorielle ANOVA durchge-
fuhrt werden kann. In der einfaktoriellen ANOVA findet sich mit p=0,009 bereits ein
signifikanter Unterschied hinsichtlich des neugebildeten mineralisierten Knochens zwi-
schen allen Gruppen. Die weitere Post-hoc-Testung wird mit dem Tukey-Test durch-
gefluhrt.
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Gruppen Mittlere Stan- Sig- 95%-Konfidenzinter-
Differenz dardfeh- nifi- vall
(1-J) ler kanz Unter- Ober-
grenze grenze
no implant PLA-cylinder ,072321 ,043385 471 -,05510 ,19974
PLA-cylinder ,076250 ,044680 ,448 -,05497 ,20747
+ collagen |
PLA-cylinder ,163750° ,042388 ,006 ,03926 ,28824
+ collagen | +
SDF-1
PLA-cylinder ,062950 ,046433 ,660 -,07342 ,19932
+ collagen | +
BMP-7
PLA-cylinder | no implant -,072321 ,043385 471 -,19974 ,05510
PLA-cylinder ,003929 ,038510 1,00 -,10917 ,11703
+ collagen | 0
PLA-cylinder ,091429 ,035824 111 -,01378 ,19664
+ collagen | +
SDF-1
PLA-cylinder -,009371 ,040530 ,999 -,12840 ,10966
+ collagen | +
BMP-7
PLA-cylinder | no implant -,076250 ,044680 ,448 -,20747 ,05497
+collagen! | py A cylinder -003929 | ,038510 | 1,00 | -11703 | 10917
0
PLA-cylinder ,087500 ,037382 ,166 -,02229 ,19729
+ collagen | +
SDF-1
PLA-cylinder -,013300 ,041914 ,998 -,13640 ,10980
+ collagen | +
BMP-7
no implant -,163750° ,042388 ,006 -,28824 -,03926
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+ collagen | +
SDF-1

PLA-cylin- PLA-cylinder -,091429 ,035824 111 -,19664 ,01378
der + colla-
genl+
SDE-1 PLA-cylinder -,087500 ,037382 ,166 -,19729 ,02229
+ collagen |
PLA-cylinder -,100800 ,039461 ,110 -,21669 ,01509
+ collagen | +
BMP-7
PLA-cylinder | no implant -,062950 ,046433 ,660 -,19932 ,07342
+ collagen | .
+ BMP-7 PLA-cylinder ,009371 ,040530 ,999 -,10966 ,12840
PLA-cylinder ,013300 ,041914 ,998 -,10980 ,13640
+ collagen |
PLA-cylinder ,100800 ,039461 ,110 -,01509 ,21669

Tabelle 11: Statistische Auswertung auf Grundlage des 3mm Zylinders.
Die einzelnen Versuchsgruppen wurden jeweils miteinander in Relation gesetzt.

In der Post-hoc-Testung findet sich ein signifikanter Unterschied der Ratio BV/TV zwi-

schen den Gruppen 1 (leere Osteotomie) und 4 (PLA + Kollagen + SDF-1) beschrieben

durch p=0,006.

Histologie

An die Auswertung der radiologischen Bilder schloss sich die histologische

Aufarbeitung der Praparate an. Diese diente neben der Darstellung der Osteotomie

auch der Klarung der einzelnen Komponenten, die die Defektzonen der einzelnen Ver-

suchsgruppen dominieren und der Visualisierung eventuell vorhandener Unter-

schiede.
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HE-Farbung

Ubersichtsaufnahmen der HE-Firbung

31W0103150 24997

98ed-v1d

| usse||o) + v1d

1-4aS

+ uade||0) + V1d

L-dIN4

+ uade||o) + V1d

Abbildung 27: Ubersicht HE-Farbungen aller Versuchsgruppen.

Die Ubersichtsaufnahmen der HE gefarbten Praparate dienten einer ersten
Orientierung und Einschatzung hinsichtlich sichtbaren Knochens und der stattgefun-

denen Defektheilung nach 8 postoperativen Wochen. Der intraoperativ eingesetzte

69



PLA-Cage ist in diesem Verfahren nicht darzustellen, jedoch ist die vermutliche
Position Uber ,Licken® im Praparat nachvollziehbar. Die einzelnen Praparate wurden
sowohl bei 5-facher als auch bei 10-facher Vergrofierung betrachtet. Bei 5-facher Ver-

gréRerung der Ubersichtsaufnahmen fallen deutliche Unterschiede zwischen den ein-

zelnen Versuchsgruppen auf.

Abbildung 28: HE-Farbung eines Praparates aus der Versuchsgruppe ,leere Osteotomie“ (Praparat
3637).
5-fache VergréRRerung. Hypertrophe Pseudarthrose mit dominanten fibrdsen Anteilen.

In den Praparaten der Versuchsgruppe 1 dominieren fibrose Gewebeanteile, welche
den Defekt bei fortbestehen als Pseudarthrose definieren. Es finden sich wenig hyper-

trophe Chondrozyten oder Gefalineubildungen.
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Abbildung 29: HE-Farbung eines Praparates mit SDF-1 als Wachstumsfaktor (Praparat 3725).
5-fache VergréRRerung. Die Pfeile kennzeichnen deutlich sichtbare Gefalle im Bereich der Osteotomie.

Die Praparate der Versuchsgruppe 4 zeigen im Bereich der Osteotomie wenige hyper-
trophe Chondrozyten und vereinzelt neues Knochengewebe in der Peripherie des
Sichtfeldes. Auffallig sind die in bereits geringer VergroRerung sichtbaren neuen Ge-

falke. Diese sind beispielhaft mit Pfeilen markiert.

Abbildung 30: HE-Farbung eines Praparates mit BMP-7 als Wachstumsfaktor (Praparat 3740).
5-fache VergroRerung.
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In den Praparaten der Versuchsgruppe 5 sind die Defektgrenzen schwer zu erkennen,
da die Defekte fast vollstandig kndchern Uberbrickt sind. Die Defektgrenzen sind
durch einzelne hypertrophe Chondrozyten charakterisiert. In diesen Praparaten zeigen

sich bei geringer VergrofRerung keine Gefallneubildungen.

Mason-Goldner-Trichrom Farbung

Im Anschluss an die HE-Farbung wurde eine Mason-Goldner-Trichrom Farbung durch-
gefuhrt, um die in der Defektzone vorkommenden Komponenten genauer bestimmen

zu kdbnnen.

Im Rahmen dieser Farbung werden die einzelnen Praparat-Bestandteile wie folgt an-

gefarbt:
Zellkerne Dunkelbraun/schwarz
Erythrozyten Leuchtend orange/rétlich
Zytoplasma/ Muskulatur Rot-braun
Osteoid / Bindegewebe Rot-orange/ orange-braun
Mineralisierter Knochen Grin
Verkalkte Knochenmatrix Hellgrin
Kollagene Fasern Grin

Die nachfolgend abgebildeten Aufnahmen fokussieren sich auf den operativ gesetzten

und in der Heilung verfolgten Defekt in 5-facher Vergro3erung.
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Leere Osteotomie (Versuchsgruppe 1/ Préparat 3648):

Abbildung 31: histologische Darstellung einer leeren Osteotomie — gefarbt mit der Mason-Goldner-Trich-
rom- Farbung.

In Versuchsgruppe 1 zeigt das Praparat vor allem kollagene Fasern, welche im Verlauf
zur Klassifikation als Pseudarthrose herangezogen werden. Im hellgrin dargestellten
Bindegewebe zeigen sich einzelne versprengte und orange angefarbte Osteoidabla-

gerungen.

PLA-Scaffold (Versuchsgruppe 2/ Praparat 3391):

Abbildung 32: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetztem PLA-Scaffold — gefarbt
mit der Mason-Goldner-Trichrom Farbung.
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Der Defektbereich des Praparates der zweiten Versuchsgruppe wird bei grob orientie-
render Betrachtung ebenfalls von kollagenen Fasern dominiert. Das neu abgelagerte
Osteoid erscheint zahlreicher als im ersten Praparat und mit Bezug zu den in der Pe-

ripherie gelegenen Frakturgrenzen.

PLA-Scaffold + Kollagen | (Versuchsqruppe 3/ Praparat 3680):
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Abbildung 33: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetzter PLA-Scaffold-Kollagen
Kombination — gefarbt mit der Mason-Goldner-Trichrom Farbung.

In Versuchsgruppe 3 verkleinert sich der in der 5-fachen Vergrélierung sichtbare De-
fektspalt. Diese Verkleinerung des Defektes geht mit einer Zunahme der peripher ge-
legenen mineralisierten Knochenmatrix bei weiterhin deutlichem Vorhandensein kolla-

gener Fasern einher.
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Abbildung 34: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetzter PLA-Scaffold-Kollagen-
SDF-1 Kombination — gefarbt mit der Mason-Goldner-Trichrom Farbung.
Praparat nach 8 Wochen postoperativer Heilungszeit.

Im oben gezeigten Praparat aus Versuchsgruppe 4, das einen 8-wdchigen postopera-
tiven Heilungsverlauf widerspiegelt, steht besonders die Knochenmatrix, verkalkte ne-
ben mineralisierter Matrix, im Vordergrund. Kollagene Fasern finden sich im persistie-
renden Defekt deutlich seltener als in den vorherigen Versuchsgruppen. Vereinzelt
sind neue Osteoidablagerungen zu sehen, diese fallen jedoch ebenfalls geringer aus
als in den vorherigen Versuchsgruppen. Bei Betrachtung in 5-facher VergréfRerung lie-
fert dieses Praparat Hinweise auf eine erfolgreiche Angiogenese im Bereich der

Osteotomie.
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PLA-Scaffold + Kollagen | + SDF-1 (Versuchsgruppe 4/ Praparat 3822):
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Abbildung 35: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetzter PLA-Scaffold-Kollagen-

SDF-1 Kombination — gefarbt mit der Mason-Goldner-Trichrom Farbung.
Praparat nach 20 Wochen postoperativer Heilungszeit.

Das Praparat, das einen postoperativen Heilungsverlauf von 20 Wochen dokumentiert,
zeigt einen marginalen restlichen Defekt. Dieser besteht aus verkalkter Knochen-
matrix, welche von mineralisiertem Knochen mit einzelnen eingelagerten Osteoidfor-

mationen umgeben ist.

PLA-Scaffold + Kollagen | + BMP-7 (Versuchsgruppe 5/ Praparat 3740):
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Abbildung 36: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetzter PLA-Scaffold-Kollagen-
BMP-7 Kombination — gefarbt mit der Mason-Goldner-Trichrom Farbung.
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Praparat nach 8 Wochen postoperativer Heilungszeit.

Die Praparate aus Versuchsgruppe 5 zeigen sowohl einen Heilungsverlauf nach 8 als
auch nach 20 postoperativen Wochen. Nach 8 Wochen findet sich eine Kombination
mineralisieten und verkalkten Knochens mit lokal stark ausgepragter

Osteoidablagerung im Bereich der inferioren Defektzone.

PLA-Scaffold + Kollagen | + BMP-7 (Versuchsgruppe 5/ Praparat 3841): 20 Wochen
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Abbildung 37: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetzter PLA-Scaffold-Kollagen-
BMP-7 Kombination — gefarbt mit der Mason-Goldner-Trichrom Farbung.
Praparat nach 20Wochen postoperativer Heilungszeit.

Im Praparat mit 20-wdchiger postoperativen Beobachtungszeit zeigt sich visuell eine
Dominanz des mineralisierten Knochens im Bereich des vormaligen Defektes mit ver-
einzelten Anzeichen fur das Vorhandensein eines verkalkten Gewebes. In dieser Ver-
grofRerung findet sich kein Anhalt flr eine Persistenz des Defektes, sondern vielmehr
eine neuausgebildete Knochenmarkshohle als Korrelat einer abgeschlossenen De-

fektkonsolidierung.
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Elastika-van-Gieson

Die Elastika-van-Gieson Farbung wurde durchgefihrt, um das in der HE-Farbung ge-
fundene Gefallvorkommen detailliert zu betrachten und eine eventuelle Haufung neuer

Gefalie in den einzelnen Gruppen zu eruieren.

Die einzelnen Praparate-Bestandteile stellen sich im gefarbten Zustand wie folgt dar:

Zellkerne Schwarzblau/ schwarzbraun
Elastische Fasern Schwarzviolett

Kollagene Fasern Rot

Muskulatur, Zytoplasma Gelb

Leere Osteotomie (Versuchsgruppe 1/ Préparat 3648):
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Abbildung 38: histologische Darstellung einer leeren Osteotomie — gefarbt mit der Elastika-van-Gieson
Farbung.

In dem oben gezeigten und angefarbten Praparat der ersten Versuchsgruppe domi-
nieren kollagene Fasern den Defektbereich. In der Peripherie des Defektes mit Bezug
zu den Defektgrenzen finden sich kleinkalibrige Gefalde, welche einsprossenden Cha-

rakters sind.
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PLA-Scaffold (Versuchsgruppe 2/ Praparat 3391):

| Verstrebung PLA-Cage \\W

\

Abbildung 39: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetztem PLA-Scaffold — gefarbt
mit der Elastika-van-Gieson Farbung.
Grauer Pfeil — GefalRneubildung / Schwarzer Pfeil — Reste PLA-Scaffold.

In Versuchsgruppe 2 zeigt sich ebenfalls eine Dominanz kollagener Fasern, jedoch
finden sich vermehrt Gefalineubildungen in der Defektzone. Viele der bereits bei ge-
ringer VergroRerung sichtbaren Gefalde bilden sich im Randbereich des PLA-Cages

bzw. im Bereich der in den Cage integrierten Pore (markiert durch einen Pfeil).

PLA-Scaffold + Kollagen | (Versuchsgruppe 3/ Préparat 3680):

Abbildung 40: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetzter PLA-Scaffold-Kollagen
Kombination — gefarbt mit der Elastika-van-Gieson Farbung.
Schwarzer Pfeil — GefalRneubildung.
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In Versuchsgruppe 3 wird ein groRerer Teil des noch vorhandenen Defektbereiches
von Chondrozyten besetzt. Die neugebildeten Gefalle, durch einen Pfeil markiert,
prasentieren sich grof3kalibriger und wandstarker als in den beiden vorherigen Ver-

suchsgruppen.

PLA-Scaffold + Kollagen | + SDF-1 (Versuchsgruppe 4/ Praparat 3725):
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Abbildung 41: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetzter PLA-Scaffold-Kollagen-
SDF-1 Kombination — gefarbt mit der Elastika-van-Gieson Farbung.
Praparat nach 8 Wochen postoperativer Heilungszeit. Schwarze Pfeile — Gefalineubildungen.

Das Praparat, das den Konsolidierungsprogress der vierten Versuchsgruppe nach 8
postoperativen Wochen zeigt, wird von zahlreichen Gefallneubildungen im Bereich
des Defektes dominiert (markiert durch multiple Pfeile). Die Gefale sind variabel be-
zuglich des Lumens und der Wandstarke. Die neugebildeten Gefalie finden sich ver-
starkt an den knéchernen Grenzen des Defektes und im Bereich des PLA-Cages, hier

am ehesten mit Assoziation zu den den PLA-Cage durchziehenden Poren.
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PLA-Scaffold + Kollagen | + SDF-1 (Versuchsgruppe 4/ Praparat 3822):
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Abbildung 42: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetzter PLA-Scaffold-Kollagen-
SDF-1 Kombination — gefarbt mit der Elastika-van-Gieson Farbung.
Praparat nach 20 Wochen postoperativer Heilungszeit.

Das Praparat, das den 20-wochigen Heilungsverlauf aus Versuchsgruppe 4 dokumen-
tiert, besitzt einen eng umschriebenen persistierenden Defektbereich. In diesem finden
sich vereinzelte Gruppen von Chondrozyten, aber keine bei geringer Vergroflerung
sichtbaren Gefaleinsprossungen in die Defektzone. Bei einer Etablierung der Kno-
chenmarkshdhle mit Ausdehnung an die Defekigrenzen ist ein mit diesem
kommunizierenden und im Heilungsverlauf neu entstandenen Gefaldsystem bei 5-fa-

cher VergroRerung nicht zu beurteilen.
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Abbildung 43: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetzter PLA-Scaffold-Kollagen-
BMP-7 Kombination — gefarbt mit der Elastika-van-Gieson Farbung.
Praparat nach 8 Wochen postoperativer Heilungszeit.

In Versuchsgruppe 5 zeigt sich im Vergleich zu den vorangegangenen vier Versuchs-
gruppen eine deutliche Verkleinerung der Defektzone. Nach 8-wochiger postoperativer
Beobachtungszeit definieren vereinzelte hypertrophe Chondrozyten und kollagene Fa-

sern den persistierenden Defekt.

PLA-Scaffold + Kollagen | + BMP-7 (Versuchsgruppe 5/ Praparat 3841):
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Abbildung 44: histologische Darstellung eines Praparates nach eingesetzter PLA-Scaffold-Kollagen-
SDF-1 Kombination — gefarbt mit der Elastika-van-Gieson Farbung.
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Praparat nach 20 Wochen postoperativer Heilungszeit.

Nach 20-wochiger postoperativer Standzeit Iasst sich im Praparat eine vollstandige
kndcherne Uberbriickung des Defektes beobachten. Eine das gesamte Préparat
durchspannende Knochenmarkshohle lasst eine Beurteilung einzelner neugebildeter

Gefalle im Bereich der vormaligen Osteotomie nicht zu.
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Diskussion

Ratten als Tierversuchsmodelle

Im Rahmen des von uns durchgefihrten Versuchsaufbaus verwendeten wir mannliche
Wistar-Ratten, die zum Zeitpunkt der Osteotomie mindestens 8 Wochen alt waren.

Der Einsatz von Nagern in der praklinischen Erprobung unterschiedlicher Bone Tissue
Engineering Materialien wird aufgrund der vom Menschen stark abweichenden
Knochenphysiologie und Defektheilungskapazitat stark diskutiert. Gleichzeitig stellen
Nager einen Grolteil der Tiere, die in verschiedenen Studien dieses Feldes Verwen-
dung finden (50, 191-193). Dem oben beschrieben Nachteil der abweichenden Kno-
chenphysiologie stehen die Vorteile eines Kleintierversuchsmodells, welche neben der
sehr guten Praktikabilitat, in den gréferen Gruppen- und Tierzahlen, in der Uberschau-
baren und verklrzten Zeit bis zum Erreichen des Endpunktes der Versuchsreihe und
den zumeist geringeren ethischen Problemen innerhalb der Gesellschaft zu sehen
sind, gegenuber (194-196). Unsere Wahl mannlicher Wistar-Ratten zur Verwendung
im Versuchsvorhaben basierte unter anderem auf den Erkenntnissen der Variabilitat
des Knochenwachstums und der Knochenregeneration weiblicher Tiere, welche sich
aus dem nicht vollends zu standardisierenden Hormonzyklus ergibt (197-199). Dem
gegenuber steht, dass jedoch auch bei der Verwendung mannlicher Ratten kein voll-
standiger Ausschluss hormoneller Einflussfaktoren gewahrleistet werden kann. In der
Literatur werden in Abhangigkeit des Alters der Versuchstiere unterschiedliche Frak-
turheilungskapazitaten beschrieben (48). Dieser Tatsache wurden wir in unserem Ver-
suchsaufbau nur zum Teil gerecht, da wir ein Mindestalter der Tiere zum Zeitpunkt der
Osteotomie definierten, jedoch kein exakt gleiches Alter bei Durchfihrung der Osteo-
tomie gewahrleisten konnten. Jedoch fallen durch die Wahl nahezu gleichaltriger Tiere
versuchsinterne Bias bezulglich der Ergebnisse nicht so stark ins Gewicht, wie es bei
unterschiedlich alten Tieren innerhalb eines Versuches der Fall ware, da junge Tiere
Uber eine vergleichbar gute Knochenheilungskapazitat verfigen. Durch die Wahl
junger Tiere sind eine variierende Sensibilitdt auf Regenerationsstimuli und eine die
Frakturheilung beeinflussende Divergenz der postoperativen Belastungsmuster bei

unterschiedlich alten Versuchstieren nicht auszuschlief3en.

Trotz all dieser Aspekte erscheint der Einsatz von Nagetieren in der praklinischen

Testung im Rahmen des BTE unerlasslich, da diese Tiere aufgrund ihrer begrenzten
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Lebenszeit und hohen Reproduktionsrate geeignet sind, Beobachtungen in einer be-
grenzten Zeit zu ermoéglichen und gegebenenfalls notwendige Anpassungen des Ver-
suchsaufbaus innerhalb kurzer Zeit umzusetzen. Jedoch entbehrt dies nicht der Not-
wendigkeit der Testung an unterschiedlichen Geschlechtern und Tieren verschiede-
nen Alters, da dies eine detailliertere Vorhersage des Effektes in Abhangigkeit ver-

schiedener Grundvoraussetzungen liefert.

Defektmodell und Ubertragbarkeit auf den Menschen

Das Ziel unseres Versuchsaufbaues war es, einen femoralen Defekt, der sich aufgrund
seiner Beschaffenheit zur manifesten Pseudarthrose entwickeln kann, zu generieren.
Hierfur etablierten wir einen 6mm messenden femoralen Defekt, der, im Rahmen einer
Positivkontrollgruppe validiert, Gber die Dauer des Versuches hinweg nicht zur kné-

chernen Ausheilung gelangte.

Unter dem Begriff des ,Critical Size Defect® werden verschiedene Grof3- und Kleintier-
Defektmodelle mit unterschiedlichen, zum Teil nicht auf andere Modelle Ubertragbaren
Voraussetzungen, unterschiedlichen  Durchfuhrungsmodi und  Ergebnissen
zusammengefasst. Folglich muss jedes Versuchsmodell auf seine Relevanz und An-
wendbarkeit im Rahmen des angestrebten praklinischen Tests Uberpruft werden (46,
191, 200-203).

Durch die interne Stabilisation des grol3segmentalen Defektes mittels des Systems
RatFix konnten wir einen belastungsstabilen Defekt mit groRtmoglicher Bewegungs-
freiheit fur die Versuchstiere generieren, der neben dem Wohlergehen der Tiere auch
die Frakturheilung unter physiologischer Belastung zum Ziel hatte. Jedoch muss flr
jede Tierspezies das gewahlte Defektmodell kritisch hinsichtlich alternativer Stabilisa-
tionsverfahren oder anderweitiger, die Pseudarthrosebildung und mogliche das Ergeb-
nis beeinflussende Faktoren, Uberpruft werden (47, 53, 204). Hieraus folgt, dass nicht
jedes im Kleintiermodell durchfuhrbare Versuchsvorhaben in ein Grofdtiermodell Uber-

fuhrt werden kann.

Das von uns verwendete CSD-Defektmodell fuhrte zur Ausbildung einer femoralen
Pseudarthrose der Ratte. Jedoch ist im Rahmen dessen zu beachten, dass wir mit

unserem Modell eine hypertrophe Pseudarthrose generierten, welche im klinischen
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Alltag einen geringeren Stellenwert im Vergleich zu atrophen, Infekt assoziierten und
in Folge des Verlustes eines kndchernen Fragmentes entstandenen Pseudarthrosen

einnimmt.

Der CSD spiegelt den experimentellen Versuch des standardisierten,
groflsegmentalen Defektes wider. Das von uns verwendete Defektmodell reiht sich in
eine Reihe mit vielen anderen Tiermodelle ein, die als ,Critical-Size-Defect” bezeichnet
werden (205). Bei einem solchen Defekt handelt es sich nach Schmitz et al. um einen
Defekt, der in der Lebenszeit des Tieres nicht verheilt (206). Jedoch ist dieses Kon-
strukt eher als dynamisches Modell zu betrachten, da sowohl die Dauer der ausblei-
benden und nicht mehr zu erwartenden Heilung in der Literatur variiert und im weiteren
Verlauf durch verschiedene Arbeitsgruppen in der Definition verandert wurde (52, 207,
208). Die beschriebene Dynamik verbessert nicht die Ubertragbarkeit potenzieller
Ergebnisse auf den Menschen, da die Zeitspanne nach Ablauf derer von einer
Pseudarthrose gesprochen wird, von der FDA auf 9 Monaten festgelegt, in kaum
einem Defektmodell reproduziert werden kann. Dies beruht zum einem auf der be-
grenzten Lebenszeit der Tiere und zum anderem auf dem mit einem solch langem
Versuch verbundenen Aufwand und Kosten. Dementsprechend stellen die Defektmo-
delle eine Annaherung an den beim Menschen moglichen Verlauf dar. Ein weiterer
Aspekt dem in Bezug auf die Translation der Ergebnisse auf den Menschen Beachtung
geschenkt werden muss ist, dass die Defektmodelle um den CSD bemuht sind, einen
kausalen Zusammenhang zwischen einzelnen, genau definierten Faktoren, zu
generieren. Diese einfache Kausalitat findet sich bei kaum einem Patienten im klini-
schen Alltag, da die haufigen, die Frakturheilung stérenden Faktoren wie exzessiver
Analgetikagebrauch, Nikotinabusus und metabolische Varianzen in ihrer Komplexitat

nicht im Tiermodell nachgestellt werden kénnen.

Somit besteht im Bereich des ,Critical-Size-Defects” eine grol’e Heterogenitat und es
bedarf einer auf jede Fragestellung abgestimmten Evaluation der Anwendbarkeit des
zur Verwendung geplanten Defektmodelles. Auf dieser Erkenntnis grindet, dass ein
CSD nicht per se das richtige Defektmodell zur praklinischen Testung von
Pseudarthrosen unterschiedlicher Genesen ist. Jedoch sind Tiermodelle und insbe-
sondere Modelle an Nagern fur die praklinische Forschung unerlasslich, da sie
Hinweise auf mogliche, noch im Verlauf der Forschung auftretende Probleme und

Ldsungsansatze hinsichtlich Vertraglichkeit und Praktikabilitat, liefern konnen.
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Resultierend daraus liegt der Vorteil von Ratten als Versuchstiere im Bereich des CSD-
Defektmodelles nicht in ihrer Ubertragbarkeit auf den Menschen und dessen klinische
Problematik, sondern vielmehr in der Schaffung eines Mediums, in dem es mdglich
wird, Problematiken zu erkennen und gegebenenfalls zu |6sen. Die praklinische Tes-
tung zum Nachweis einer Kausalitat zwischen den in unserem Fall eingesetzten
Knochenersatzmaterialien und einer mdglichen Heilung des kndéchernen , Critical-Size-
Defects” ist essenziell, um die Testung auf Tiere, die dem Menschen in ihrer Skelettar-
chitektur naherstehen, Ubertragen zu kdnnen und somit eine aussagekraftigere Ergeb-

nistranslation zu erméglichen.

Zellfreies Bone Tissue Engineering

Nach der Entscheidung zur Anwendung des Tissue Engineerings sieht sich der Ver-
antwortliche zwangslaufig vor die Frage gestellt, welchen grundsatzlichen Weg er be-
schreiten mochte. Glowacki und Muizuno beschrieben die beiden moglichen Wege im
Rahmen des Tissue Engineerings als ,one involves cell-free materials and/or factors
and one involves delivering cells to contribute to the regeneration process” (63). So
wenig spektakular sich diese zu treffende Entscheidung anhort, so elementar beein-
flusst sie den weiteren Verlauf der Entwicklung eines Scaffolds und in der Folge eines

Knochenersatzmaterials.

Im Rahmen des dieser Dissertationsschrift zugrundeliegenden Arbeitsplans, setzten
wir auf ein zellfreies Konstrukt, das die von Giannoudis et al. in ihrem ,Diamond-
Concept® beschriebenen proliferativen Zellen durch biologisch aktive und zur

Chemoattraktion mesenchymaler Stammzellen befahigte Wachstumsfaktoren ersetzt
(8).

In den vergangenen Jahren beschaftigten sich verschiedene Forschungen mit den
Stammzellen allgemein und den mesenchymalen Stammzellen im Besonderen.
Mesenchymale Stammzellen zeichnen sich nicht nur durch ihr groRes
Differenzierungspotenzial und ihre essentielle Beteiligung an kdrpereigenen
Regenerationsprozessen aus, sondern auch durch eine Beteiligung an der Kanzero-
genese (209-211). Mit voranschreitenden Erkenntnissen und Fahigkeiten der Wissen-
schaft hinsichtlich Kollektion undifferenzierter mesenchymaler Stammzellen und der

Vordifferenzierung dieser in gewunschte Zelllinien, eroffnete sich die Mdglichkeit zur
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erfolgreichen Integration dieser in das Tissue Engineering wie zum Beispiel von Jones
et al. oder Perez et al. beschrieben (212-214). Ein erfolgreicher Einsatz der Stamm-
zellen basiert unter anderem auf der Gewinnung einer ausreichend grof3en Anzahl un-
differenzierter Zellen und dem Erhalt der Vitalitat dieser Uber die Scaffold-Konstruktion
hinaus bis zum endgultigen Verbleib in situ. Problematisch erscheint hierbei die
Invasivitat, die der Gewinnung einer solch grof3en Menge vitaler Zellen zugrunde liegt
und die notwendige ex vivo-Kultivierung bei zu geringer Zellkollektion. In der ex vivo-
Kultivierung liegen jedoch Vorteil und Nachteil nah beieinander, da die Invasivitat der
Extraktionsmethoden durch die Kultivierung reduziert werden kann, dieser Prozess je-
doch nicht die Moglichkeit der Restriktion des biologischen Potenzials der extrahierten

Zellen auszuschliel3en vermag (215, 216).

Ein anderer Ansatz des Tissue Engineering legt die bekannten Eigenschaften der
Stammzellen zugrunde, ohne diese gewinnen und weiterverarbeiten zu wollen. Mit den
gewonnenen Erkenntnissen hinsichtlich Rekrutierung mesenchymaler Stammzellen
und Voraussetzungen zur Differenzierung in die zur Knochenregeneration bendtigten
Zelllinien, ergibt sich die Moglichkeit der Inkorporation diese Prozesse fordernder
Wachstumsfaktoren mit nachfolgend endogener Stammzellrekrutierung an den Ort der
Gewebeschadigung. Ein Vorteil dieses Verfahrens, der unter anderem unserer Ent-
scheidung zugunsten des zellfreien Verfahrenes zugrunde liegt, ist in dem verhaltnis-
mafRig einfacheren Handling dessen zu sehen, da sowohl die prainterventionellen Vor-
bereitungen als auch die Gefahr einer Infektionstransduktion oder Vitalitatsbeeintrach-
tigung der implantierten Zellen reduziert und der Einsatz durch geringere klinische An-

forderungen einem potenziell grolierem Patientenspektrum zuganglich wird.

Unsere beobachteten Ergebnisse einer guten Effektivitat des zellfreien Tissue
Engineerings finden ihr Korrelat in den 2010 von Lyons et al. erhobenen Daten (217).
Der Einsatz von Wachstumsfaktoren und somit der Verzicht auf Inkorporation vitaler
Zellen in das Tissue Engineering ist folglich als ein vielversprechender Ansatz zu be-
trachten, da dieses Verfahren keiner Limitation der Konstruktskalierung durch fur die
in situ Zellvitalitat notwendiger Versorgungsvorgange unterliegt und durch variierende
Wachstumsfaktoren die vielfaltigen Genesen einer Pseudarthrose besser zu

adressieren vermag (218).
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Gleichwohl kann die von uns Dbeobachtete Effektivitat inkorporierter
Wachstumsfaktoren zur Defektheilung eines CSDs nicht uneingeschrankt auf einen in
seiner biologischen Aktivitat eingeschrankten Knochendefekt Ubertragen werden, da
hierbei die Frage nach einer ausreichenden endogenen Stammzellreserve, die mobi-

lisiert und zur Regenration befahigt ist, besteht.

Einsatz von Polylactide und Kollagen im Rahmen eines ,.Druqg delivery Systems*

FUr unseren Versuchsaufbau schufen wir mit Hilfe eines handelsublichen
3D-Druckers, dem ,Ultimaker 2+“, ein PLA-basiertes ,Drug delivery system®, welches
in die im Tiermodell gesetzte Osteotomie implantiert wurde.

Unter einem ,Drug delivery System* versteht man ein System, welches in der Lage ist,
Zellen oder Wachstumsfaktoren unter sicheren Bedingungen und mit gro3tmaoglicher

Effektivitat in einen Organismus einzubringen (219-223).

Das Polymer Polylactide hat in den vergangenen Jahren in Zusammenhang mit
steigendem Interesse an Biomaterialen und deren Biokompatibilitat stetig an
Beachtung gewonnen, sodass, wie von Dhawan et al. beschrieben, bereits Ansatze
zur Integration des 3D-Druckers in die individuelle Patientenversorgung im tatsachli-
chen klinischen Alltag bestehen (224). Die verschiedenen Materialeigenschaften, wel-
che eine Vielzahl der an ein Biomaterial gestellten Anforderungen erflllt und deren
potenzielle Modulation durch nachfolgendes Processing, vergroRern sukzessive den

medizinischen Einsatzbereich des Polymers (225, 226).

Wir wahlten PLA fUr unser Versuchsvorhaben, da es sich aufgrund seiner Materialei-
genschaften gut zur direkten Fabrikation des von uns angestrebten Konstruktes mit
der gewunschten Porengrol3e eignet. Hierbei ist jedoch zu bedenken, dass PLA hohen
Temperaturen ausgesetzt werden muss, um in die gewlnschte Form gebracht zu wer-
den. Resultierend daraus ergibt sich, dass reines PLA oder vielmehr PLLA gut zur
Fabrikation avitaler Konstrukte geeignet ist, jedoch nicht zur direkten Inkorporation

vitaler und in der Folge proliferationsfahiger Zellen.

Da das von uns verwendete Gerat Uber keine simultan arbeitenden Dusen zur Verar-
beitung verschiedener Stoffe verflugte, entschieden wir uns durch die Beflllung des

PLA-Konstruktes mit Kollagen ein vereinfachtes ,Drug delivery System®, erst durch die
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Formstabilitat des synthetischen Polymers moglich, zu schaffen. Ritz et al. zeigten in
ihrem in vitro-Versuch, dass es sich bei PLA um ein Biomaterial mit guter Biokompati-
bilitdt handelt, da es die Adharenz vitaler Zellen unterstutzt, die Endotoxin-Anhaftung
jedoch innerhalb der gesetzten Grenzen verbleibt (107). Trotz der guten in vitro und in
vivo-Ergebnisse im Tiermodell werden verschiedenste zum Teil schwerwiegende Ne-
benwirkungen des klinischen Einsatzes von PLA beim Menschen beschrieben, sodass
auf den Einsatz des Materials engmaschige Verlaufskontrollen folgen sollten (104,
227-231). Obwohl diese unerwinschten Nebenwirkungen unter anderem auf den De-
gradationsprozess des Implantats zurtickzuflhren sind, liegt hierin auch die Starke des
Implantats begrindet. Ein durch Biodegradation abbaubares Implantat muss in keiner
erneuten Operation entfernt werden und es findet sich keine Akkumulation syntheti-
scher und potenziell toxischer Stoffe im Organismus. Des Weiteren ist ein Vorteil bei
Einsatz des Materials im Rahmen der orthopadisch-unfallchirurgischen Versorgung
explizit in der verzdgert einsetzenden Degradation zu sehen, da die initiale Belastung
auf dem Implantat liegt, diese jedoch schrittweise vom regenerierenden Gewebe Uber-
nommen wird und sich daraus ein allmahlicher Belastungsaufbau mit Forderung des

Knochenremodelings zugunsten eines physiologischen Knochens ergibt.

In unserem Versuch beobachteten wir ein nach 8 Wochen unverandert erscheinendes
PLA-Konstrukt, welches nach 20 Wochen nicht mehr nachzuweisen war. In der Litera-
tur finden sich unterschiedliche Angaben hinsichtlich der zu erwartenden Zeit bis zum
vollstandigen Abbau des Materials, wobei davon auszugehen ist, dass der Prozess
gegen Ende des zweiten Monats beginnt und im Zeitraum von zwei bis funf Jahren
abgeschlossen ist (232, 233). In der Varianz der Degradationszeit liegt ein mal3gebli-
ches Problem begrindet, welches weiterer Klarung bedarf, um Nebenwirkungen,
Implantatversagen und verfrihten oder verspateten Implantat-Abbau mit Stérung der

Geweberegeneration zu verstehen und diesen zu begegnen.

Ein Aspekt, der weiterer Klarung bedarf, ist, inwieweit sich die mechanische Stabilitat
des PLA-Konstruktes, welches in unserem Versuch eine belastungsstabile Defektver-
sorgung ermdglichte, verandert, wenn dieses auf die notwendigen Male eines Grol}-
tier- oder Menschenknochens ubertragen wird. Resultierend daraus ergibt sich die
Frage, ob das von uns angewendete Verfahren zur Knochenregeneration mittels

handelsublichem 3D-Drucker im Rahmen eines Groldtierversuches praktikabel ist, da

90



sich vorhandene Migrationsstrecken und Diffusionsstrecken zur Zellversorgung malf}-
geblich vergroRern, wenn keine vitalen Zellen in das Polymer selbst oder in das Innere

des Polymer-Konstruktes inkorporiert werden kdnnen.

Kollagen I gilt als ubiquitar im menschlichen Organismus vorkommend und als
Hauptbestandteil der EZM. Aufgrund der sich hieraus ergebenen sehr guten Biokom-
patibilitdat und der in verschiedenen Versuchen beschriebenen Plastizitat des naturli-
chen Polymers, zahlt dieses vor dem Hintergrund der angestrebten Imitation der
nativen EZM zu den idealen Biomaterialien fir den Einsatz in der regenerativen
Medizin (234, 235). Die alleinige Verwendung des Kollagens als Scaffold im Bone
Tissue Engineering erscheint mdglich, jedoch wird die Integritat des so hergestellten
Scaffolds durch die dem Kollagen innewohnende Plastizitat und geringe Stabilitat bei
axialer Belastung gefahrdet (96, 236, 237).

Aus diesen Erkenntnissen entwickelte sich im Vorfeld unseres Versuchsmodells die
Uberlegung der Verwendung eines Hybrid-Scaffolds, bestehend aus PLA und
Kollagen, um auf diese Weise auf eine eventuell notwendige Modifikation des
Kollagens zur Stabilitatssteigerung und damit einhergehend Restriktion des
osteogenen Potenzials zu verzichten. Dewey et Johnson verwendeten in ihrer Ver-
suchsreihe zur kraniomaxillofazialer Defektversorgung ebenfalls einen Hybrid-Scaffold
aus PLA und Kollagen, wobei sich die in diesem und weiteren in der Literatur beschrie-
benen Modellen mit den von uns generierten Ergebnissen deckten, dass kein
negativer Einfluss des PLAs auf die biologische Aktivitat des Kollagens festzustellen,
sondern viel mehr von einem Synergismus beider Polymere hin zu einer Férderung
der Defektuberbriickung auszugehen ist (238-241). In der radiologischen, histologi-
schen und statistischen Aufarbeitung der Proben konnten wir ebendiesen Synergis-
mus von PLA und Kollagen nachvollziehen. Zu beachten ist jedoch im Rahmen des-
sen, dass unser Defektmodell eine hypertrophe Pseudarthrose mit per Definition aus-
reichend biologischem Potenzial als Referenzgruppe etablierte, sodass die Translation
der Wirksamkeit der Kombination auf eine anderes Defektmodell eingeschrankt mog-

lich ist.

Gleichzeitig wohnte der Entscheidung zur Verwendung eines Hybrid-Scaffolds die

Uberlegung inne, dass sich durch die Verwendung eines synthetischen Polymers die
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Stabilitat des Implantats in einer Weise erhdhen lasst, dass die Verwendung im Be-
reich der orthopadisch-unfallchirurgischen Defektversorgung mdoglich wird. Diese
Stabilitatsverbesserung des Implantats im Sinne eines Exoskeletts wird in der Literatur
beschrieben und zeigte sich im Rahmen der von uns durchgeflhrten Untersuchungen
(242). Ein Nachteil, der sich fur uns im Rahmen der postinterventionellen Aufarbeitung
der Proben offenbarte, liegt zum einen in dem nicht linear verlaufenden Degradations-
prozess des PLAs, der nicht mit dem histologisch sichtbaren Remodelings des Kolla-
gens im Bereich der Osteotomie korreliert und zum anderen in der nicht vergleichbaren
und qualifizierbaren Porositat des Polymers als Ausdruck der abgelaufenen Degrada-
tion (243). In der Verwendung verschiedener Polymerer in einem Konstrukt, ergibt sich
folglich trotz der Etablierung einer bendtigten Implantatstabilitéat eine gewisse Disba-
lance der Komponenten hinsichtlich der Degradation, welche dahingehend als proble-
matisch anzusehen ist, dass eine fur die physiologische Knochenheilung bendtigte
sukzessive Belastungssteigerung nicht vollstandig nachvollzogen und somit teilweise

der Kontrolle entzogen ist.

Die Moglichkeit der Inkorporation und die nachfolgende, kontrollierte Freisetzung von
Wachstumsfaktoren in einen durch 3D-gedruckten und mittels Kollagen befullten PLA-
Scaffold sprechen fur die Anwendung eines 3D-Druckers im Bone Tissue Engineering,
wobei der Einsatz eines solchen durch das verwendete Material und die Thermolabili-
tat der Wachstumsfaktoren verkompliziert wird (244 ). Ein Makel unseres Versuchsmo-
dells liegt in dem Mangel eines hochkomplexen 3D-Druckers, der eine geplante Inkor-
poration von Wachstumsfaktoren in das Kollagen selbst ermdglicht. Gleichwonhl
beobachteten wir in unserem Versuchsaufbau eine Steigerung des osteogenen
Potenzials allein durch die Beflullung des PLA-GerUsts, welches per se ein geringes
osteoinduktives Potenzial besitzt, mit Kollagengel und somit in der Folge eine

verbesserte Defektliberbrickung.

In Zusammenschau der Vor- und Nachteile zeigt sich, dass die Einzelkomponenten
PLA und Kollagen per se fur den Einsatz im Rahmen des Bone Tissue Engineering
geeignet sind, jedoch die Verwendung eines Hybrid-Scaffolds aus PLA und Kollagen
zu favorisieren ist. Dies ergibt sich unter anderem aus dem sich in unseren Ergebnis-
sen und in der Literatur beschriebenen Synergismus der einzelnen Komponenten. Zur
Herstellung eines Hybrid-Scaffold scheinen verschiedenen Materialien geeignet, wo-

bei sich das ubiquitar vorkommende Kollagen als Hauptbestandteil der Extrazellular-
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Matrix zur Verwendung anbietet. Die Verwendung von PLA oder vielmehr von PLLA
als Komponente im Hybrid-Scaffold wird durch die Biokompatibilitat des synthetischen
Polymers gestutzt, welche perspektivisch die Geweberegeneration durch Nachah-

mung der integren Gewebestrukturen fordert (245-247).

Einsatz rekombinanter Wachstumsfaktoren im Bone Tissue Engineering

Der von uns gewahlte Versuchsaufbau sah eine Gliederung der Versuchstiere in 5
Versuchsgruppen vor, wobei eine Versuchsgruppe durch Ausbildung einer
Pseudarthrose bestach und in der Folge als Referenzgruppe angesehen wurde. Die
vier verbliebenen Gruppen waren durch die Hinzunahme eines neuen Materials cha-
rakterisiert, da wir uns hieraus neue Erkenntnisse Uber die Effektivitat der einzelnen
Elemente versprachen. In unserem Defektmodell verwendeten wir rekombinantes
SDF-1 und BMP-7 als in Kollagengel inkorporierte Wachstumsfaktoren. Zum Zeitpunkt
der initialen Versuchsplanung und Durchfuhrung war rekombinantes BMP-7 sowohl
von der EMA als auch der FDA zum Einsatz bei Pseudarthrosen der unteren Extremitat
zugelassen. Jedoch nahm die einzige Firma, die rekombinantes BMP-7 zum humanen
Einsatz fabrizierte, dieses zuletzt vom Markt, sodass die Ubertragbarkeit der von uns
generierten Ergebnisse vorerst eingeschrankt, jedoch aufgrund der zu generierenden

Erkenntnisse, nicht zu vernachlassigen ist (146, 248).

Die Verwendung von rhBMP-7 im Rahmen unseres Defektmodells zielte auf die
Nutzung der nachweislich sehr guten Osteoinduktivitat ab, die vor allem auf lokaler
Ebene der Knochenregeneration zum Tragen kommt. Durch Inkorporation von
rhBMP-7 und SDF-1 in einen Scaffold bestehend aus PLA und Kollagengel und die
schrittweise Freisetzung aus diesem, versuchten wir eine prolongierte Wachstumsfak-
tor-Prasenz im Defekt bei gleichzeitiger Vermeidung von Konzentrationspeaks zu er-
moglichen. Problematisch stellt sich hierbei jedoch der in der Literatur beschriebene
und deutlich supraphysiologische Bedarf an Wachstumsfaktoren zur Inkorporation in
das Kollagengel dar, da aufgrund der Implantation in situ eine Kontrolle der Freiset-
zungskinetik nur begrenzt moglich und in verstarkter Weise von der Kollagendegrada-
tion oder allgemeiner von der Degradationskinetik des Scaffolds abhangig zu sein
scheint (249-251).
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Obwohl in unserem Defektmodell keine systemische Applikation des BMP-7 oder
SDF-1 stattfand, konnten wir in unserem Versuchsaufbau deren systemische Rele-
vanz unter anderem aufgrund der Verwendung hoher supraphysiologischer
Konzentrationen nicht ausschlieen. Gleichwohl beobachteten wir weder lokale noch
systemische Nebenwirkungen infolge der applizierten Wachstumsfaktoren. Dies deckt
sich mit der in der Literatur beschriebenen Toleranz verschiedenster Wachstumsfak-
toren im Tiermodell der Ratte (249).

In der Literatur findet sich eine groRe Diskrepanz bezuglich der beschriebenen Effek-
tivitat von BMP im klinischen Einsatz beim Menschen. Sowohl Friedlaender et al. als
auch Giannoudis et Tzioupis kamen in ihren Betrachtungen des klinischen Einsatzes
rekombinanten BMP-7s zu dem Schluss, dass dieses mit einer Defektiberbrickung in
uber 80 % der Falle als ein erfolgreich einzusetzender Wachstumsfaktor zu bewerten
sei, wobei diese Einschatzung kontrar zu einer Meta-Analyse aus dem Jahr 2015 ver-
lauft, die einen Einsatz rekombinanter BMPs vor allem bei akuten tibialen Frakturen
favorisiert (252-254). Im Rahmen des von uns generierten Defektmodells zeigte sich
sowohl radiologisch als auch histologisch eine Knochenheilung im Bereich der Osteo-
tomie nach Applikation des rekombinanten BMP-7, sodass wir hierbei von einer Uber-
einstimmung mit den von Giannoudis et al. generierten Ergebnissen hinsichtlich der
Effektivitat ausgehen.

Bei der radiologischen Auswertung der generierten Daten zeigte sich eine zeitliche
Uberlegenheit des mittels rekombinanten BMP-7 funktionalisierten Hybrid-Scaffolds,
da bereits nach 4 postoperativen Wochen eine nahezu vollstandige Defektheilung bei
allen Versuchstieren zu beobachten war. Dies spiegelt die sehr guten osteoinduktiven
Eigenschaften des rekombinanten BMPs wider, jedoch generierten wir einen grof3seg-
mentalen Defekt, der in seiner Heilungskapazitat nicht eingeschrankt war, sodass in
unserem Versuch zu jedem Zeitpunkt ausreichend zur Ausdifferenzierung befahigte
Zellen zur Verfigung standen, welche in der Folge durch die Wirkung der Wachstums-
faktoren in osteoblastare Zelllinien Ubergehen konnten. Gleichwohl besticht das von
uns erprobte Defektmodell durch eine radiologisch nachweisbar gerichtete Defektaus-

heilung entlang des implantierten Hybrid-Scaffolds, ohne ektope Kallusbildung und Os-
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sifikation in der Peripherie. Dies kann sowohl als Ausdruck der ausreichenden Osteo-
synthese als auch der Wachstumslenkung durch den implantierten Hybrid-Scaffold an-
gesehen werden.

Obgleich wirim Rahmen der erhobenen Ergebnisse eine hohen Effektivitat des rekom-
binanten BMP-7 im Bone Tissue Engineering beobachteten, ist zu berucksichtigen,
dass in der Literatur die Effektivitat hinsichtlich Lokalisation des zu therapierbaren De-
fektes und des eingesetzten rekombinanten Faktors unterschieden wird. Hierbei zeigt
sich zusammenfassend eine gewissen Dominanz des rekombinanten BMP-2 gegen-
uber BMP-7, sodass bei der Wahl des in unserem Modell verwendeten rekombinanten
BMPs eine gewisse Schwachstelle zu sehen ist (255). Neben lokalen Nebenwirkungen
wie Infektionen, heterotoper Ossifikation und Schwellungen werden in der Literatur va-
riierende Effekte auf die humane Knochenregeneration im Sinne einer ausgepragten
oder dezenten Osteogenese beschrieben (256-264). Dies mag zum einen an unter-
schiedlichen Einschlusskriterien der Patienten in die einzelnen Studien liegen als auch
in dem weit verbreiteten ,Off-label-Use” des Moleklls im Bereich der orthopadisch-

unfallchirurgischen Defektversorgung (265, 266).

Der Einfluss des SDF-1 auf die Knochenregeneration im Rahmen eines knéchernen
Defektmodells stellt sich nicht so klar abgrenzbar dar wie es bei den unterschiedlichen
BMP-Molekuilen der Fall ist. Dies liegt unter anderem in der grol’en Wirkungshetero-
genitat des Chemokines, gekennzeichnet durch Angiogeneseférderung, endogene
Stammzellrekrutierung und positiven Einflusses auf die ossare Defektheilung, welche
sich gegenseitig beeinflussen (173, 267-275).

Bei Betrachtung der SDF-1 zugeschriebenen Eigenschaften ergibt sich ein anderer
Ansatzpunkt fur den Einsatz im Tissue Engineering. So lag unserer Auswahl des
Chemokines zur Inkorporation in den Hybrid-Scaffold die Uberlegung, gestiitzt auf in
vivo-Versuche u.a. von Eman et al. und Huang et al. zugrunde, dass eine erfolgreiche
Defektheilung nur bei ausreichender mesenchymaler Stammzellkapazitat und Gefafk-
versorgung der ischamischen Geweberegion moglich ist (273, 276-278).

Die mit Hilfe der Literatur definierten Ansatzpunkte der SDF-1 Wirkung zugunsten ei-
ner Angiogenese und Stammzellrekrutierung, decken sich mit unseren Ergebnissen
der Versuchsgruppe mit inkorporiertem SDF-1, da diese nach 4 postoperativen Wo-

chen radiologisch eine Tendenz zur Uberbriickung des gesetzten Defektes erkennen

95



lieRen, diese jedoch nicht an die generierten Ergebnisse der rhBMP-7 enthaltenen
Versuchsgruppe heranreichten.

Diese erkennbare Tendenz in Richtung Uberlegenheit des rhBMP-7 gegeniiber
rhSDF-1 verstarkte sich nach 8 Wochen, da im Gegensatz zu der SDF-1 enthaltenen
Versuchsgruppe nach Ablauf dieses Zeitraums jeder gro3segmentale Defekt der
BMP-7 Versuchsgruppe zur Ausheilung gelangt war. Uberraschenderweise stellten wir
nach 20 postoperativen Wochen die kndcherne Uberbriickung der Osteotomie der
SDF-1 enthaltenen Versuchsgruppe fest. Daraufhin fassten wir den Entschluss zur
Quantifizierung des neu gebildeten und bereits mineralisierten Knochenvolumens
nach 8 postoperativen Wochen.

In der folgenden statistischen Auswertung zeigte sich kein signifikanter Unterschied
der mineralisierten Knochenmatrix zwischen der BMP-7 enthaltenen und den Ubrigen
Versuchsgruppen. Ein solch signifikanter Unterschied zeigte sich jedoch zwischen der
Kontrollgruppe und der mit SDF-1 funktionalisierten Versuchsgruppe. Dies mag auf
den ersten Blick verwirrend erscheinen, jedoch gewinnen diese Ergebnisse an Plausi-
bilitat bei Berlcksichtigung der Tatsache, dass ein physiologisch zur Ausheilung ge-
langter Knochendefekt nicht durch Homogenitat der Knochenstruktur, sondern durch
den Anschluss des neuen Knochengewebes an die vorbestehende Knochenmarks-
hohle, bestehend aus nicht mineralisierten Strukturen, gekennzeichnet ist. Basierend
auf diesen Ergebnissen fuhrten wir eine histologische Untersuchung des Gewebes aus
dem Bereich der Osteotomien nach Euthanasie der Tiere durch. Das Ziel dieses Vor-
ganges war das Verstandnis der unterschiedlichen Defektheilungsstadien nach 8 und
nach 20 Wochen postoperativ. Die angefertigte HE-Farbung diente hierbei zur
Schaffung einer ersten Ubersicht. Im Rahmen der Durchfiihrung der Mason-Goldner-
Trichrom-Farbung zeigt sich die bereits in der Literatur beschriebene und ebenfalls von
uns gesehene Dominanz des BMP-7 hinsichtlich Knochenregeration basierend auf der
direkten Induktion der Osteoblastendifferenzierung. Histologisch spiegelt sich diese
Tatsache in dem vermehrten Auffinden mineralisierten Knochengewebes im Bereich
der ehemaligen Osteotomie. Auf der anderen Seite bestach die SDF-1 enthaltene Ver-
suchsgruppe durch die in der Elastika-van-Gieson und HE-Farbung gesehene
deutliche Erhdhung der Angiogenese im Bereich des kndchernen Defektes. Hieraus
ergibt sich zwar die Uberlegenheit des BMP-7 hinsichtlich der reinen

Knochenregeneration nach 8 Wochen, jedoch ist diese zeitliche Uberlegenheit als rein
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formal anzusehen und wird durch die primare Induktion der Stammzellmigration und
Angiogenese und in der Folge sekundar induzierten Knochenregeneration durch
SDF-1 erklart. Nach 20-wdchiger Heilungszeit gelangt der kndcherne Defekt der
SDF-1 enthaltenen Versuchsgruppe ebenfalls zur Ausheilung. Daraus folgernd ergibt
sich aus den von uns gewonnen Ergebnissen die Erkenntnis, dass BMP-7 wie in der
Literatur beschrieben, Uber ein stark osteoinduktives Potenzial bei vorhandenen
osteoblastaren Zellen verflgt, die von SDF-1 initiierte Knochenregeneration jedoch
komplexer und vielschichtiger ist, da sie auf Grundlage einer endogenen Stammzell-
rekrutierung und Angiogenese stattfindet. Folglich liegen in dem Wirkspektrum des
SDF-1 sowohl Nachteil als auch Vorteil eng beieinander, da bei Verwendung des
Chemokines im Bone Tissue Engineering nicht von einer schnellen
Knochenregeneration, vergleichbar mit der im Einsatz von rekombinanten BMP-7 auf-
tretenden, ausgegangen werden kann. Durch Angiogeneseférderung und Stammzell-
rekrutierung kann jedoch ein neues Einsatzspektrum z.B. im Rahmen avitaler
Pseudarthrosen generiert werden. Trotz der bereits genannten Komplexitat der
Knochenregeneration auf die Implantation eines Scaffolds mit SDF-1 folgend, prasen-
tiert sich diese Kombination sowohl in der Literatur als auch in unseren Versuchser-

gebnissen als gut biokompatibel und ohne initiale, lokale Nebenwirkungen (279-281).

Ein Problem, das beide von uns verwendeten Wachstumsfaktoren betrifft, ist der am-
bivalente Einfluss auf die Kanzerogenese. So wird dem BMP-7 sowohl eine Beteili-
gung an der Proliferation von Osteosarkomen als auch an der Verhinderung des
ossaren Progresses metastasierter Mamma-Karzinome zugesprochen (282-286).
Komplexer gestaltet sich der Einfluss des SDF-1 auf die Kanzerogenese, da hier so-
wohl die proliferationsunterstitzende Wirkung, Angiogenese als auch die Metastasie-
rungsforderung zum Tragen kommen (270, 287). Bei diesen vielfaltigen Einflussen der
Wachstumsfaktoren auf die Kanzerogenese handelt es sich nicht primar um ein theo-
retisches Konstrukt, da der von uns gewahlte und fir CSD-Modelle empfohlene Be-
obachtungszeitraum zu kurz ist, um eine de novo Kanzerogenese und deren eventu-
elle Metastasierung zu beobachten. Jedoch ist hierbei herauszustellen, dass ein loka-
ler Einsatz dieser rekombinanten Wachstumsfaktoren nicht zwangslaufig zu einer
Kanzerogenese fuhren muss. Dies gestaltet einen potenziell klinischen Einsatz der

Wachstumsfaktoren schwierig, da obwohl keine direkte Férderung der Krebsentste-
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hung beschrieben ist, die Patienten, bei denen der therapeutische Einsatz indiziert er-
scheint, intensiv auf bereits vorliegende Krebserkrankungen untersucht werden mus-
sen bzw. deren Entstehung im Verlauf der Therapie aufgrund der zurzeit noch notwen-
digen supraphysiologischen Konzentrationen nicht ausgeschlossen werden kann. Der
potenzielle Ausschluss von Patienten, deren kndcherne Defekte auf einer Resektion
in Folge einer muskuloskelettalen Krebserkrankung entstanden sind, Iasst sich folglich
nicht ausschliel3en und die Mdglichkeit eines Rezidivs muss bei Verwendung der Mo-

lektlgruppen bedacht werden.

Gleichwohl konnten wir in unserem Versuch zeigen, dass SDF-1 sehr gut biokompati-
bel und in der Lage ist, die Ausheilung eines groRsegmentalen Defektes, der perspek-
tivisch in einer Pseudarthrose resultieren wirde, anzuregen. Der initialen Feststellung
einer Dominanz des rekombinanten BMP-7 hinsichtlich der Knochenregeneration kann
abschlieBend keine Rechnung getragen werden, da inkorporiertes rekombinantes
SDF-1 ebenfalls zu einer Knochenregeneration und Defektlberbrickung des CSDs
fuhrte.

Trotz der in unseren in vivo-Versuchen gesehenen guten Ergebnisse bei Einsatz des
rekombinanten BMP-7, ist ein Einsatz im Rahmen des Bone Tissue Engineering als
limitiert zu betrachten, da in weiteren in vivo-Studien eine ausgepragte
Dosisabhangigkeit des zu erwartenden Effektes und eine Abnahme der Qualitat des
regenerierten Knochens einhergehend mit Stabilitatsverlust bei Erhéhung der verwen-

deten Konzentrationen der Wachstumsfaktoren gesehen wird (288, 289).

Ein Nachteil rekombinanter Wachstumsfaktoren zur Verwendung im Bone Tissue En-
gineering ist in den hohen Kosten, die diese in der Synthese und Lagerung generieren,
zu sehen, wobei eine Abwagung hinsichtlich multipler chirurgischer Interventionen im
Rahmen einer konservativ chirurgischen Pseudarthrose-Therapie notwendig ist.
Im Rahmen einer weitergehenden Evaluation der Inkorporation dieser Wachstums-
faktoren zur Schaffung eines Knochenersatzmaterials konnte der in anderen
Versuchen gewonnenen Erkenntnis des Synergismus des BMP-2 und SDF-1
Rechnung getragen werden, indem bei ahnlicher Wirkung eine Reduktion der
notwendigen Einzelkonzentrationen und daraus folgend eine Reduktion der potenziell
kanzerogenen Nebenwirkungen und Kosten angestrebt wird (290-294). Die in situ Kon-

trolle der Freisetzungskinetik der Wachstumsfaktoren und eine eventuelle Modifikation
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der Wachstumsfaktoren hin zu einer stabileren Form erscheint nach Abschluss des
Versuchsmodells notwendig, um eine erfolgsversprechende Translation auf Groftier-

modelle oder den Menschen bei geringeren Molekulkonzentrationen zu ermdglichen.

Ausblick

Folglich kommen wir am Ende des in dieser Dissertationsschrift beschriebenen Tier-
modells eines CSDs zu dem Schluss, dass bereits ein handelsublicher 3D-Drucker
trotz der ihm innewohnenden Limitationen hinsichtlich Auflosungsvermogens und Fab-
rikationsgrolde, in der Lage ist, einen entscheidenden Beitrag zur Steigerung der Prak-
tikabilitat und der klinischen Translation des Bone Tissue Engineerings zu leisten.
Gleichwohl gilt zu bedenken, dass das von uns vereinfachte, jedoch erfolgreich im-
plantierte ,Drug delivery system® auf Basis eines den PLA-Scaffold auskleidenden Kol-
lagengels und inkorporierter rhBMP-7 und rhSDF-1, die Bedurfnisse eines humanen
Knochendefektes nur am Rande berihren. Daraus folgend ergibt sich fir uns die Not-
wendigkeit der Weiterentwicklung des erprobten Hybrid-Scaffolds im Sinne der Uber-
tragung auf einen ,Critical Size Defect" im Groldtiermodell und der schrittweisen Effek-
tivitatsprifung des vergroRerten Implantates. Hierbei muss ein besonderes Augen-
merk sowohl auf das osteogene Potenzial selbst, als auch die Fahigkeit zur Osteoin-
tegration gelegt werden, da bei einer Reduktion derer sowohl Modifikationen hinsicht-
lich Materialeigenschaften und Zelladhasionsfahigkeit als auch der Dosis der verwen-
deten Wachstumsfaktoren getroffen werden mussen. Jedoch gelangen wir unter Be-
riicksichtigung der von uns generierten Ergebnisse und der Literatur zu der Uberzeu-
gung, dass das zellfreie Bone Tissue Engineering perspektivisch einen vielverspre-
chenden Beitrag zur Erweiterung des chirurgischen Repertoires der Therapie von
Pseudarthrosen und Knochendefekten liefert, der aufgrund der Fahigkeit zur Integra-
tion verschiedenster Wachstumsfaktoren die interindividuellen Bedurfnisse von

Patienten zu adressieren vermag.
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Zusammenfassung

Frakturen stellen ein haufiges, die Knochenkontinuitat unterbrechendes Krankheitsbild
des erwachsenen Menschen dar, welches in der Regel ohne grolen Interventionsbe-
darf ausheilt. Kontrar verhalt es sich vor allem bei an den unteren Extremitaten auftre-
tenden Frakturheilungsstérungen und Pseudarthrosen, wobei der Definition einer
Pseudarthrose als eine Knochendiskontinuitat, deren Integritat nach 6 bis 9 Monaten
post Trauma nicht wiederhergestellt ist, Beachtung geschenkt werden muss (38, 295,
296). Hierin liegt ein Problem der modernen Medizin begrindet, da chirurgische Inter-
ventionen, welche zur Zeit als Goldstandard der Therapie der Pseudarthrose gelten,
sowohl mit einer hohen physischen und psychische Belastung des Patienten als auch
hohen soziodkonomischen Kosten verbunden sind (38).

Das Bone Tissue Engineering stellt einen Versuch dar, diesem Problem dahingehend
zu begegnen, dass biodegradierbare Knochenersatzmaterialien, durch integrierte
Wachstumsfaktoren zu Osteoinduktion und Angiogenese befahigt, die etablierten chi-
rurgischen Malinahmen nicht zwangslaufig ablésen, sondern vielmehr durch ihr Po-

tenzial erganzen (297).

Das Ziel dieser Arbeit lag in der Erprobung einzelner, bereits im Bone Tissue Engine-
ering etablierter Komponenten und der Kombination derer vor dem Hintergrund der
Schaffung eines biodegradierbaren und sowohl osteo- als auch angioinduktiven Kno-
chenersatzmaterials. Als Erprobungsmodus wahlten wir einen Critical-Size-Defect des
Rattenfemurs, welcher per Definition innerhalb einer postoperativen Beobachtungzeit
von 8 Wochen nicht spontan zur Ausheilung gelangt. Die Beobachtung der Wirkungen
der einzelnen Komponenten und der globalen osteoinduktiven Wirkung erfolgte durch
Einteilung der Versuchstiere in 5 Versuchsgruppen. Ein besonderes Augenmerk der
vorliegenden Arbeit lag auf der vergleichenden Wirkung von den in einen Hybrid-Scaf-
fold, bestehend aus PLA und Kollagen, inkorporierten rekombinanten Wachstumsfak-
toren SDF-1 und BMP-7.

Im Rahmen der von uns durchgefuhrten radiologischen, histologischen und statisti-
schen Auswertungen stellten wir eine zeitliche Uberlegenheit des mittels rekombinan-
ten BMP-7 funktionalisierten Knochenersatzmaterials hinsichtlich der reinen osteoin-
duktiven Wirkung fest. Da sich die Genese einer Pseudarthrose und insbesondere

einer avitalen Pseudarthrose in den meisten Fallen jedoch mehrdimensional und nicht
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nur durch eine Reduktion des osteogenen Potenzials erklaren lasst, interessierte uns
vor allem die Wirkung des SDF-1, dessen Potenzial zur Knochenheilung vor allem in
der Befahigung zu Angiogenese und endogener Stammzellrekrutierung gesehen wird.
Diese, dem SDF-1 bereits durch die Literatur zugeschriebene Eigenschaft, konnten
wir in unserem Versuch verifizieren und mussen sie dahingehend erganzen, dass eine

erfolgsversprechende Knochenheilung nach Angiogenese stattfinden kann.

Gleichzeit miissen wir anerkennen, dass einer vermeintlichen Uberlegenheit des
rhBMP-7 im Rahmen des Bone Tissue Engineerings eine eindimensionale Betrach-
tung zugrunde liegt, da SDF-1 als inkorporierter Wachstumsfaktor eine verhaltnisma-
Rig verzogerte Defektheilung verantwortet, diese jedoch durch eine nachweislich er-

héhte Angiogenese im Bereich der Osteotomie begrundet ist.

Herauszustellend ist am Ende dieser Arbeit das Potenzial eines handelsublichen 3D-
Druckers zum Einsatz in der Fabrikation degradierbarer Knochenersatzmaterialien, da
auf diese Weise hergestellte Knochenimplantate einem groferen Patienten- und Kii-
nikspektrum zuganglich gemacht werden konnen. Folglich sehen wir in der Kombina-
tion von im 3D-Drucker verarbeitetem PLA, Kollagen I und SDF-1 ein fur den Einsatz
im Kleintiermodell erfolgsversprechendes biodegradierbares Knochenersatzmaterial,
dessen Anwendung und Ubertragung auf ein GroRtiermodell und perspektivisch den

tatsachlichen Knochendefekt des Menschen mdglich erscheint.
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Abstract: Large segmental bone defects occurring after trauma, bone tumors, infections or revision
surgeries are a challenge for surgeons. The aim of our study was to develop a new biomaterial
utilizing simple and cheap 3D-printing technigues. A porous polylactide (PLA) cylinder was printed
and functionalized with stromal-derived factor 1 (SDF-1) or bone morphogenetic protein 7 (BMP-7)
immobilized in collagen type 1. Biomechanical testing proved biomechanical stability and the scaffolds
were implanted into a 6 mm critical size defect in rat femur. Bone growth was observed via x-ray
and after 8 weeks, bone regeneration was analyzed with uCT and histological staining methods.
Development of non-unions was detected in the control group with no implant. Implantation of
PLA cylinder alone resulted in a slight but not significant osteoconductive effect, which was more
pronounced in the group where the PLA cylinder was loaded with collagen type 1. Addition of SDF-1
resulted in an osteoinductive effect, with stronger new bone formation. BMP-7 treatment showed
the most distinct effect on bone regeneration. However, histological analyses revealed that newly
formed bone in the BMP-7 group displayed a holey structure. Our results confirm the osteoinductive
character of this 3D-biofabricated cell-free new biomaterial and raise new options for its application
in bone tissue regeneration.

Keywords: bone tissue regeneration; 3D printed cell-free scaffold; polylactide; collagen type I
stromal-derived factor 1; in vivo model of critical size defects

1. Introduction

The overall risk of fractures resulting in non-unions bies between 2% and 30% depending on age,
gender, type and site of fracture, soft tissue damage and secondary illnesses (e.g., diabetes). In particular,
large segmental bone defects occurring after trauma, resection of bone tumors, debridement of infections
and for revision surgeries can result in non-unions [1,2]. The resulting pain and limitations in terms
of activities of daily life that these patients are immense, and there is also economic harm. Costs
for tibia non-unions are doubled when compared to those without a non-union [3]. Although much
knowledge was acquired during the kast years for reconstruction of bone defects, e.g., employing
new methods such as reaming irmigation aspiration (RIA) or concerning management of infected
non-unions [4,5], the gold standard in therapy is still autologous bone grafting. This therapy requires
additional interventions and, consequently, is combined with the risk of surgical complications and
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maorbidity at the donor site. Moreover, the bone stock is imited [6]. Consequently, there is a high
demand for new therapies capable of treating large segmental bone defects, which has led to great
interest in bone tissue engineering. Different biodegradable and biccompatible materials employing
vanious fabrication techniques have been developed and tested [7]. However, the optimal material
fulfilling all clinical and mechanical requirements for a bone substitute in large diaphyseal defects still
has to be found [8].

The 3D-printing techniques evolved in the Last 20 years, leading to new optional materials for
bone restoration. Currently, 3D printing, or 3D bioprinting, incorporating cells, extracellular matrix or
bioactive molecules allows the fabrication of scaffolds with high structural complexity including pores
of various sizes [9]. This relative new technique has already been applied in many fiedds of medicine
including bane or cartilage restoration in dentistry or orthopedic surgery. The fabricated materials can
be used as scaffolds for tissue regeneration, as prosthetic implants and for as drug carriers [10].

Implan Table 3D-printed materials used as bone substitutes have to fulfill specific requirements:
they need to be biocompatible, induce celladhesion, proliferation and differentiation, be osteoconductive
and, if possible, asteoinductive, demonstrate mechanical stability and be degradable with non-cytotoxic
degradation products. Moreover, they should imitate extracedlular matrix and it should be possible to
either integrate cells or immobilize cytokines or growth factors. Many printable materials are available
that can be used as bone substitute material, but the balancing act between stability, biocompatibility
and degradation as well as mimicking the natural stiffness of bone is espedially difficult. One solution
could be composite materials combining stable structures with high stiffness and biomechanical
stability with softer materials where bioactive molecules or cells can be included. Polymer filaments
such as polylactide acid (PLA), polviactide (PDLLA), polycaprolactone (PCL), polypropylene fumarate
(PPF), and palyether ether ketone (PEEK) can be used as hard biocompatible materials. They can
be printed with fused deposition modeling (FDM) printers, which are cheap and can be handled as
desktop printers. The materials melt at a temperature of approximately 200 “C, are pressed through
a print head and can then be printed individually. These hard matenials can be combined with soft
materials such as hydrogels made from natural polymers such as collagen, polysaccharides, cellulose,
gelatin, and alginate hyaluronic acid. Most of these materials are bioactive and can be modified with
growth factors and/or loaded with cells of various sources [10].

One of the most utilized polymers for 3D printing is PLA. It is biccompatible, biodegradable,
non-toxic and due to its melting temperature, at approximately 175 °C, it can be easily applied for
FDM printing [11]. PLA allows cell adhesion but is not bioactive itself [12,13]. One major concern
in applying PLA is long-term bioccompatibility, as during degradation, acidic products might occur
and decrease the physiological pH. However, surface modifications change the degradation product
pattern [14]. Therefore, PLA is often combined with other materials [13]. One advantage of PLA is its
good mechanical stability, although its compressive strength is lower when compared to bone tissue.
PLA can easily be combined with soft and bioactive materials. Many options exist, but collagen as an
extracellular matrix protein is one of the most widely used soft materials in tissue engineering [15,16).
It is inexpensive, biocompatible and degraded in the body by collagenases refeasing noa-toxic and
non-immunogenic peptides | 17]. Collagen can easily be loaded with bicactive molecules [ 15]. Moreover,
it has been used in composite materials, combining hard materials such as strontium containing glass
particles and soft materials [19]. Cells can be incorporated as demonstrated by Lee et al, who used
collagen as bioink supplemented with pre-osteoblasts [20]. Among others, we printed PLA and collagen
to induce tissue regenceration in bone defects [21]. Martin et al. printed PLA and functionalized the
scaffolds with collagen, minocycline and citrate hydroxyapatite nanoparticles [22]. They could show
that these scaffolds stimulated adhesion, proliferation and osteogenesis-related gene expression of
hMSCs. Dewey et al. fabricated a multi-scale mineralized collagen PLA compaosite, which promoted
osteogenic differentiation of porcine adipose stem cells [25]. Teixeira et al. evaluated the BMSC
response to PLA scaffolds modified with polydopamine and type [ collagen [24]. All these studies
demonstrate the potential of PLA and collagen in combination as bone substitute matenal.
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Bone morphogenetic proteins (BMP) are a group of growth factors belonging to the transforming
growth factor-beta superfamily. They demonstrate osteogenic properties and induce bone regeneration
and fracture healing [25]. It has been demonstrated that BMP-7 is completely absent in non-unions [26],
whereas it is present in physiological bone, suggesting its application as therapy for fracture healing
or after appearance of non-unions. BMP-7 was tested in many studies, with different results, and
partly approved by the Food and Drug Administration (FDA) and the European Medicines Agency
(EMA) [27,25]. Some severe side effects such as heterotopic ossification, osteolysis and inflammation
were described, and a reevaluation of its clinical use is currently taking place. Oneimportant aspect is the
concentration administered, as extreme high doses were used in some studies without testing different
concentrations [25,29]. BMP-7 has been used in 3D printing with PCL and beta-tricalcium-phaosphate.
These scaffolds were tested in a pig condyle defect model and showed good tissue ingrowth and bone
regeneration [ 3]

Another promising factor to be incorporated in scaffolds to induce bone regeneration is the
stromal-derived factor 1 (SDF-1). It demonstrates various biological functions such as regulating
cell migration and cell growth. By recruiting endothelial progenitor cells from the bone marrow,
SDF-1 demonstrates a crucial role in angiogenesis [31]. Conceming bone regeneration, it stimulates
homing of bone marrow mesenchymal stem cells [32]. It can be incorporated in hydrogels and keep its
functionality [13].

In our former in vitro study [21], we printed solid discs as well as three-dimensional porous
cages such as structures of polylactide with an inexpensive desktop printer and coated or filled them
with type I collagen. We showed that various different cells adhere and proliferate on the solid
discs. We immobilized SDF-1 in the three-dimensional PLA-collagen composite and demonstrated
an even release for 48 h.  After 48 h, 50% of the immobilized amount remained in the scaffold.
We also demonstrated the functionality of the released growth factor. The study also confirmed the
biocompatibility of our composite as well as endotoxin contamination clearly below the FDA limit.

In this study, we performed the proof of concept by emploving a femur defect model in the rat.
Rat is a standard moded to analyze bane regeneration. As recommended by Garcia et al., we created
a non-union using a large segmental defect model without periosteal or endosteal injuries [34].
We used a femur defect with a critical size defect of 6 mm in rats 10 weeks of age. This represents a
segmental defect which was stabilized with a fixation device (PEEK plate; Rescarch Implant System,
AO Foundation, Daves, Switzerland) and filled with our created bone substitute material. Together
with mice, rats are the standard model to evaluate new materials for bone regeneration and to study
bone physiology [35,30]. Their skeletons and bone biclogy including cells are similar to humans [37].
A defect size of 6 mm in rat femora represents a critical size defect as already described by others [38-40].

We printed a PLA cylinder corresponding in size and diameter to the defect set in the rat femur.
We filled the cylinder with type I collagen, immobilized SDF-1 or BMP-7 into the collagen, implanted
the composite material into the rat femur defect and analyzed bone regeneration after 8 weeks with
uCT and histological analyzes.

2 Results and Discussion
2.1. Biomechanical Testing

Before the cylinders were implanted into rat femur osteotomy, they were tested for their mechanical
stability using a pneumatic universal testing machine. Forces from 10 N to 500 N were applied with
a frequency of 0.02 Hz until breakdown of the PLA cylinder (Figure 1 A). The force applied until
breakdown was 246 N +/— 77 N for rat femora and 156 N +/= 2 N for PLA cylinders. These values
correspond to a bearing weight of 16 kg in the case of PLA cylinder and 24 kg concerning rat femur
(Figure 1B,C).
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Figure 1. Biomechanical testing: (A) experimental setting; (B) applied foece until beeakdown of the
polvlactide acsd (PLA) cage and rat femur and the (C) coeresponding weight in kg,

The results show that the rat femur is more stable than 3D-printed polylactide. This was not
surprising as it is known that PLA tends to britthe and demonstrates lower compressive strength
compared to natural bone [10,41]. We decided that the mechanical stability of the PLA cylinder when
combined with collagen would be sufficient to be used as bone substitute in the rat femur osteotomy
especially as in our model the defect is stabilized with a PEEK plate and six screws.

2.2. Cowrse of Bone Regeneration

Rats were divided into five experimental groups (1: no implant; 2: PLA cylinder alone; 3: PLA
cylinder + type 1 collagen; 4: PLA cylinder + type [ collagen + SDF-1; 5: PLA cylinder + type I collagen
+ BMP-7) and operated as described in Methods. X-rays performed four weeks after surgery revealed
heterogeneous results between the different groups. Observing the radiographs, one has to consider
that neither the cylinder itself nor the stabilizing PEEK plate is visible. As shown in Figure 2, hardly
any bone growth could be detected in groups 1 (no implant; Figure 2A,B), 2 (PLA cylinder alone;
Figure 2C,D) and 3 (PLA cylinder + collagen type I; Figure 2EF). In group 4 (PLA cylinder + collagen
type [ + SDF-1; Figure 2G,H), marginal bone growth at the edges of the defect can be detected. In group
5 (PLA cylinder + collagen type I + BMP-7; Figure 21.]), bone growth through the cylinder was visible.
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Figure 2. Xoray images of the different groups 4 weeks alter surgery. Group 1—no implant—(A_B);
2—FPLA cylinder alome—{C.D); 3—FPLA cylinder + collagen type |—(EF), 4—FLA cylinder + collagen
type 1 » SDF-1—(C H); 5—FPLA cylinder + collagen type | + BMP.7—(L]).

It is known that BMP-7 can induce bone regeneration already at a relative early time point [42].

Shi et al. observed an effect of SDF-1 already after 4 weeks [43], whereas only marginal bone regeneration

could be observed after 4 weeks in our study. This different effect could be due to the material used.
In contrast to our study, Shi et al. used demineralized bone matrix scaffolds as carrier systems,

whereas we immobilized SDF-1 in collagen type linside a PLA cylinder. These different materials and
immaobilization methods could be responsible for differences concerning the release and functionality
of this chemokine.

Eight weeks after surgery, the animals were killed and x-rayed and the femora were excised for

analyses employing uCT. As shown in Figure 3, more differences between the groups can be observed.

In the group with no implant, development of non-unions is observed with the typical non-union
formation described by Weber and Czech. No bridging of the fracture gap was seen (Figure 3A). In the
group with PLA cylinder alone, a low osteoconductive effect can be observed (Figure 3B), which is
more pronounced in the group where the cylinder is loaded with collagen type I (Figure 3C). In the
group PLA+collagen+SDF-1, the fracture gap is almost closed, indicating a good osteoinductive effect
of SDF-1 (Figure 3D). As already seen in the x-rays after 4 weeks, BMP-7 shows the most distinct effect
on bone regeneration (Figure 3E)
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Figure 3. X-ray images of the different groups 8 weeks alter surgery. Group 1—no implant—{A);

-

PLA cylinder alone—{B); 3—FPLA cylinder + collagen type |—{C); 4—FLA cylinder + collagen type
I+ SDF1-—{D); 5—PLA cylinder + collagen type | «+ BMP.7—{E).

Quantitative analyses of bone volume to total volume ratio revealed partly opposite results

(Figure 4). The best ratios were observed in the groups without implant and in the PLA group without

growth factors
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Figure 4 Quantitative analyses of borw volumetissue volume ratios in the different groups 8 weeks
ater surgery.

Although these results seem to be surprising at first glance, they can be easily explained. First,
we quantified overall bone formation. In particular, in groups with no growth factors, we observe
noa-physiclogical and non-directed bone formation, which we measure with the ratio of bone volume
to toal volume (BV/TV). Therefore, altogether, bone formation seems to be higher than in the groups
with growth factors, where we observe directed bone formation aimed to close the fracture gap. The
bone forms a callus, widening to the sides instead of growing straight through the fracture gap to
close it, which is typical for complete or incomplete non-unions [44]. Second, the bone formed in the
group without implant is a rather avital bane, probably consisting mostly of calcium-phosphate and
much denser than the vital bone measured in the growth factor groups. These results illustrate that in
this case, the quantitative analyses should be interpreted with caution and only in combination with
mmaging techniques such as uCT, X-ray and histology.

2.3. Histological Amalyses

Histological analyses confirmed the qualitative uCT and X-ray results. In the groups with no
mmplant or PLA cylinder alone, connective tissue dominates (Figure 5A, white arrows) and only
marginal newly formed bone is observed. In the PLA group, dightly more bone tissue can be seen
compared to the group without implant, especially in the areas between old bone and cylinder
(Figure 5D,E, black arrows). In the group PLA + collagen type [, bone growth can be observed
into the cylinder (Figure 5G,H, black arrows). In the group PLA + collagen type [ + SDF-1, bone
growth can be detected almost completely through the cylinder (Figure 5], black arrows) and only
the central part consists of pure connective tissue (Figure 5, white arrows). In the group modified

with BMP-7, bone growth can be observed completely through the cylinder (Figure 5M, black arrows).

However, regarding the bone structure, there are tremendous differences between the bone formed
after SDF-1 and BMP-7 supplementation. Whereas the new built bone in the SDF-1 group looks like
the physiclogical bone, the bony structure in the BMP-7 group is holey (Figure 5N, grey arrows).
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Figure 5. HE staining of various groups (5 weeks after surgery) under three different magnifications.
Flest column overview—scale bar 5 sy second column—30 times magnification—scale bar 1 mm;
third column—75 timws magnification—scale bar 500 um. Group 1—no implant—(A-C), 2—PLA
cylinder aloow—{D-F); 3—PLA cylinder + collagen type I—(G-1); 4—FLA cylinder + collagen type |
+ SDF-1—{J-L); 5—PLA cylinder + collagen type | + BMP.7—(M-0). White arrows indicate regioes
with conmective tissue, black arrows indicate bone growth, and grey arrows show holey structures of
the boow tissue.

This impression is confirmed by Masson-Goldner trichrome staining (Figure 6). Whereas only
light green colors, identifying connective tissue, can be observed in the groups with no implant (A)
and PLA cylinder alone (C), a mixture of green-turquoise staining, representing bone, and connective
tissue can be observed in the group with collagen (E). The amount of green-turguoise increases in the
SDF-1 group (G) and is most present in the BMP-7 group (I). Again, the structure of the BMP-7 bone is
holey and very porous. In order to cbserve differences in the formation of elastic fibers, muscle and
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small vessels an Elastica van Gieson staining was performed. No differences concerning elastic fibers
or small vessel formation could be observed between the groups.

Figure 6. Masson-Coldner (fisst column) and Elsstica van Gieson (second column) staining 8
weeks after surgery. Central parts of the fracture are shown. Group 1—no implant—(A B); 2—PLA

cylinder alone—(C,D); 3—PLA cylinder + collagen type |—{EF); 4—FPLA cylinder + collagen type | +
SDF-1—{G H); 5—PLA cylinder + collagen type I « BMP.7—(L]). Scale bars: 1000 um.
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It has been demonstrated by us and others that administration of BMP-7 results in excessive bone
formation [45], heterotopic ossification [46] and bone with an abnormal structure and diminished
biomechanical properties [47]. This is confirmed by some other studies employing BMP-2. For example,
Zara et al. demonstrated that high doses of BMP-2 induced formation of structurally abnormal bone
and nflammation in vivo [48]).

Therefore, we conclude that, although bone growth after administration of SDF-1 results in a
slower progress of bone regeneration, the bone seems to be more physiological than after BMP-7
utilization. This might be due to the fact that SDF-1 promotes bone regeneration via recruitment of
endogenous bone marrow-derived stem cells [45,49,50] and cell migration [51]. By loading PLA and
collagen with SDF-1, the required cells for bone regeneration are homed. The usage of collagen as a
carrier system for SDF-1 has also been shown for bone regeneration in dentistry as well as in in vivo
applications. Further, other materials have been demonstrated to carry SDF-1 [52,53], which speaks for
the good functionality of SDF-1 after release from carrier systems. These facts show its potential as
a component to induce bone regeneration and for its use in TE with cell-free bone substitutes. One
option might be to combine SDF-1 and BMP-7, resulting in a combination of faster bone growthin a
physiological manner. Tan et al. and others demonstrated a good effect on bone regeneration when
combining SDF-1 and BMP-2 in vitro and in vivo [33,54]. The combination of SDF-1 and BMP-7 still
has to be explored and is part of further studies.

As described above, combinations of collagen type 1 or other polymers with SDF-1 show promising
results concerning new biomaterials for tissue engineering. However, these materials often demonstrate
too low a stability to be used as bone substitute. Therefore, our approach to include these materials
in a mechanically stable cylinder of 3D-printed polylactide combines many advantages. Polylactide
is a biccompatible material and it can be modulated with simple 3D printers individually and as
requested. Polylactide can be loaded with collagen type [ with immobilized SDF-1, which is released in
a semi-controlled manner and the released SDF-1 is functional. To our knowledge, in addition to our
approach, only two research teams worked with a combination of palylactide and SDF-1. He et al. [55]
combined SDF-1 with hydrogels containing different ratios of polylactide and Damanik et al. [56]
combined electrospun PLA scaffolds with SDF-1 and demonstrated a significantly higher infiltration
of MSC.

In order to identify differences in the presence of elastic fibers and blood vessels in the different
groups, we performed Elastica van Gieson (EVG) staining. No differences concemning elastic fibers
can be observed between the groups. This is probably due to the ate time point of our histological
studies at 8 weeks. Differences would be observed after shorter ime periods (3-4 weeks) as described
by others [57-59]

In our setting, parts of the implanted polylactide are still present 8 weeks after implantation.
Histological staining did not reveal inflammatory or cytotoxic reactions at this time. Although
some studies report long-term cytotoxic effects (see introduction), many other studies confirm the
biocompatibility of PLA [60-62] as a bone substitute or for fixation of bone fractures. We believe
that the degradation of polylactide is very slow and that the body is able to degrade the resulting
degradation products. The degradation charactenistic of the PLA-collagen implant material will be
tested in a long-term setting, with standing times up to six months after implantation. In this follow-up
study, biomechanical testing will be performed after explantation to analyze the differences in the
stability of the built bone in the various groups.

2.4. Limitation of the Study

One limitation of the study is that we did not perform quantitative analyses of our histological data
as, in our opinion, the qualitative images sufficiently demonstrate the differences between the groups.
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3. Materials and Methods

3.1. Scaffold Preparation

A cylinder of PLA filament (Ultimaker silver metallic PLA, iGo3D, Hannover, Germany) with
a diameter of 4 mm and a height of 7 mm was printed with the Ultimaker 2+. Mechanical, thermal
and other properties are listed in the technical data sheet from Ultimaker. The cylinder was designed
with a 3D modelling software (Autodesk Inventor Professional 2013, Autodesk, San Rafael, CA,
USA) comparable to the size of the excised piece of femur during surgery (Figure 7E). Pores with a
diameter of approximatedy 1 mm were included into the wall of the scaffold to facilitate bone ingrowth
(Figure 7A-D). A collagen solution (10x M199, 6% NaHCO3, 2.5%, 65% collagen solution (Viscofan; 5
mg/mlL 16.5% water) was prepared. In total, 100 ul of this solution was supplemented with 100 ng
SDF-1 or BMP-7 (both Miltenyi Biotec, Bergisch Gladbach, Germany), respectively, and pipetted into
the cylinder and polymenzed at room temperature.

Figure 7. The 3D-peinted PLA cylinder. SEM images (A-D) and printed PLA cage corresponding (o an
excised pace of rat femur (E).

3.2. Biomechanical Testing

Before implantation, mechanical testing was performed using a pneumatic universal testing
machine (SincoTec®, Clausthal-Zellerfeld, Germany). The settings for the testing machine were selected
with the help of the control software PreuSys® . Vertical movements, defined as the difference between
the starting versus the ending point of the force transmitting bar, were measured directly at the actuator
of the testing machine being connected to the bar. The data were recorded by means of a data-logging
card at a scanning rate of 200 Hz The data were processed with a program writteﬂinl}myhbd>
(DASYL.\I:!"3 National Instruments Ireland Resources Limited, Provider: measX CmbH & Co KG,
Moinchengladbach, Germany). In order to reduce the data volume for post-processing, the arithmetic
mean was calculated during the test for each twenty measurement values. This reduced data set was
then read out in the Excel® program for further post-processing. Independent measurements were
performed for three PLA cylinders and three rat femora. The axial compression test was performed
with a preload of 10N and a linear load increase to failure (or set force) at a frequency of 0.02 and
0.03 Hz.

3.3. In Vivo Model

Our study was approved by the local regional welfare committee (Landesuntersuchungsamt
Rheinland-Pfalz AZ 23177407/g17-1-032). All animal experiments complied with the ARRIVE (Animal
Rescarch: Reporting of In Vivo Experiments) guidelines and were carried out in accordance with
the EU Directive 2010/63/EU for animal experiments. Animals were housed 2 per cage in the
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translational animal research center (TARC, University Medical Center, Mainz, Germany) witha 12 h

dark-light rhythm.
In total, 36 ten-week-0ld Wistar rats (Janvier, France) were acclimatized for 3 days before they
were subdivided into five groups according to Table 1:

Table 1. Classification of groups.

No implant
PLA cylinder
PLA cylinder+ collagen |
PLA cylinder + collagen | + SDF-1
PLA cylinder + collagen | + BMP.7

Wl lWinNlw-
ml=ml=m|l=]l&la

To create the desired osteotomy of 6 mm, we used the rat fix system (RISystem, Davos, Switzerland).
Anesthesia was initiated with isoflurane-oxygen per inhalation. Rats were anesthetized with an
intra-peritoneal injection of midazolam (0.15 mg/kg), medetomidin (2 mg/kg) and fentanyl (0.006
mg/kg). As a pain prophylaxis, drinking water was supplied with tramadol (I mg/mL) from 2 days
before until 7 days after surgery. Skin incision was made along the femur, from the hip to the knee,
and the underlying muscles were lifted. A gigly wire saw was placed around the bone and a PEEK
plate was fixed with 6 screws bicortically. After positioning the drill and saw guide, a 6 mm femur
osteotomy was created by using the gigly saw. The PLA cylinder was, if necessary, adapted in size and
set in the resulted defect without further fixation. A previous pilot study for establishing the surgery
method had demonstrated that this was the best option. The wound was then closed with resorbable
vicryl sutures 40 (Ethilon. Ethicon, Norderstedt, Germany)).

X-rays were performed after 4 and 8 weeks. The rats were sacrificed 8 weeks after surgery
by exposure to CO2. Femora were placed in 4.5% paraformaldehyde solution for pCT and
histological analyses.

3.4, uCT Analyses/Bone Volumg/Total Volume

Bone formation was evaluated using a high-resolution micro computed tomography (CT) scanner
(CT 40, SCANCO Medical AG, Bruttisellen, Switzerland). Radiographs of the femur were performed
with the following specifications: the specimen tube of the CT scanner containing the femur was run with
an X-ray tube of 70 kV and 113 uA and the operational resolution was 30 um. Per rotation, 1000 pictures
were taken with 1200 x 1200 pixel resolution. Reconstruction resulted in 520 pictures/sample with
a voxed size of 30 um corresponding to a layer thickness of 30 um and height of 6 mm. Thereby, the
complete femur could be reconstructed.

The generated graphical matenial was exported as common DICOM images. It was edited and
analyzed with the open source software “Image]” including the plugins “Bone]” and “Stack Alignment.”
The volume fraction (BV/TV) was then computed by measuring the bone volume (BV) inside a defined
cylindrical total volume (TV). The base of the cylinder had a diameter of 5 mm and the cylinder had a
height of 6 mm. This cylinder was orthogonally projected onto the bone defect and the calculation
was performed using a voxel-based algorithm by the application “volume fraction” integrated in the
Bone] plugin.

3.5. Histology

After radiologic analysis, the femora were decalcified using a 10°% EDTA solution for at Jeast
6 weeks, with the solution exchanged every second day during the first two weeks and then weekly.
The femora were dehydrated by the Sakura VIP E150 Tissue Processor (Sakura Finetek GmbH,
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Russelsheim, Germany) and then embedded in paraffin wax. The resulting blocks were cutin 5 um
slices, deparaffinized and then stained with hematoxylin and eosin.

The histologic slides were evaluated by descriptive histology by two independent and blinded
mvestigators. The periphery and center of the critical size defects were compared among the five
groups. Specimens were described and evaluated for cellular presence, extent of ossification defect
and thickness of regenerated bone.

3.6. Masson-Goldner Trichrome Staining

Nuclei were stained for 5 min with hematoxylin according to Weigert, washed with 1% acetic
acid followed by Ponceau-S staining (Sigma-Aldrich, Darmstadt, Germany) for 10 min. After another
washing step with acetic acid (1%), samples were placed in acid orange G solution (Carl Roth, Karlsruhe,
Germany) for 10 min. After rinsing in 1% acetic acid, samples were stained with light green (Merck
Chemicals GmbH, Darmstadt, Germany) for 10 min then rinsed again in 1% acetic acid for 30 s
3.7. Elastica Vam Gieson Staining

Nuclei were stained for 5 min with hematoxylin according to Weigert then rinsed with distilled
water for 10 min. After staining with resorcinol-fuchsine solution (Waldeck GmbH & Co. KG, Mnster,
Germany), samples were again rinsed with distilled water for 10 min. Then samples were incubated
with van Gieson solution (picric acid fuchsine; Waldeck GmbH & Co. KG, Munster, Germany) for
5 min, dehydrated in alcobols, ceared and mounted.

3.8. Statistical Analyses

For statistical analyses SPSS version 23.0 was used. Normal distribution was confirmed with
Shapiro-Wilk test. Significant levels were analyzed with ANOVA and Tukey tests.
4. Conclusions

The 3D-biofabricated cell-free biomaterial consisting of polylactide in combination with collagen
type | and espedially when modified with SDF-1 is capable of inducing bone regeneration in a critical
size defect in rats. In contrast to other biomaterials, this biomaterial can be easily produced with a
simple 3D desktop printer. However, further experiments combining SDF-1 with bone morphogenetic
proteins as well as large animal studies have to be performed to further characterize this material in
terms of its capabilities in various applications.
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Anteil der registrierten Pseudarthrosen (M84.1) an den Veranderungen der Knochen-
kontinuitat (M84) aus: Gesundheitsberichterstattung des Bundes (3).

Jahr (aufsteigend)
ICD10
® 2000 1¥| © 2005 47| © 2010 4v|2011 47| 2012 47 (2013 47| 2014 47| 2015 +¥ (2016 47| 2017

© M84 Verénderungen der Knochenkontinuitét 10492  20223|  22.140( 23.380| 22.969| 22.754| 22.892| 22.722| 23.732| 23.476
M84.0 Frakturheilung in Fehistellung 1.116 2,692 2497| 2660| 2481 2512 2332 2359 2403| 2439
M84.1 Nichtvereinigung der Frakturenden [Pseudarthrose] 6.633|  11.966|  14.167| 14.863| 14.520| 14.083| 14.076| 13.456( 13.802| 13.562
M84.2 Verzogerte Frakturheilung 550 1.072 1.267| 1.429| 1474 1573 1425 1565 1.496| 1.462
M84.3 Stressfraktur, anderenorts nicht klassifiziert 80 169 303| 365 432 460| 553| 589 579| 583
M84.4 Pathologische Fraktur, anderenorts nicht klassifiziert 1.759 4,080 3664 3814| 3854| 3941| 4313| 4500 5215| 5.165
M84.8 Sonstige Veranderungen der Knochenkontinuitét 180 212 206( 198 175 156 166| 181| 162] 213
M84.9 Veréinderung der Knochenkontinuitat, nicht naher bezeichnet 174 32 36 51 3 29 27 72 75 52
M36.0 Pseudarthrose nach Fusion oder Arthrodese 1.109 1.014 1392 1691 1937 2051 2074 2184 2202 2232

Autodesk®Inventor Professional 2013 Autodesk, San Rafael, CA, USA
Chirurgische/ anatomische Pinzette Aesculap AG & Co. KG Tuttlingen, Ger-

many

Feinbohrmaschine Hobby Drill 2000, No. 0550
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Corneregel®

Cytoseal™
Ecolav® NaCl 0,9%, 250 ml

Falcon™ Zentrifugenréhrchen

Forene®

Nahtmaterial (Ethicon)
Objekttrager

(Menzel-Glaser Superfrost® Plus)
Omnifix® 1 mi

OPS® Essential (Abdecktuch)
Opsite Spray

Schlinggazetupfer ohne

Réntgenmarkierung
Skalpell No.15

Aesculap AG & Co. KG Tuttlingen, Ger-
many

SCANCO Medical AG, Brdttisellen,
Switzerland

SCANCO Medical AG, Briittisellen,
Switzerland

Dr. Gerhard Mann chem.-pharm.

Fabrik GmbH, Berlin, Germany

B. Braun Melsungen AG, Melsungen,

Germany

Abbott Laboratories Ltd.,
Queenborough, United Kingdom
Johnson & Johnson Medical GmbH,
Norderstedt, Germany

Gerhard Menzel B.V. & Co. KG, Braun-
schweig, Germany

B. Braun Melsungen AG, Melsungen,
Germany

Medline International GmbH, Kleve,
Germany

Smith & Nephew GmbH, Hamburg,
Germany

Fuhrmann GmbH, Much, Germany

Feather Disposable Scalpel, Aesculap

AG, Tuttlingen, Germany

145
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Vasco® OP Sensitiv
(sterile Latexhandschuhe)

Wundantiseptikum Braunol®
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Germany
B. Braun Melsungen AG, Melsungen,
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Fentanyl-Janssen,

Janssen-Cilag GmbH Neuss,

Germany

146



Flumazenil 0,2 [mg/kg KG] Anexate®
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Isopropanol (2-Propanol) Carl Roth GmbH + Co KG, Karlsruhe,
Germany

Midazolam hameln pharma plus gmbh, Hameln,
Germany

NaHCO:; Merck Millipore, Darmstadt, Germany

NaOH (Natronlauge) Merck Millipore, Darmstadt, Germany

Roti®-Histofix 4,5% Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe,
Germany

SDF-1 (Stock 100ng/pl) Milentyi Biotec

Tramadol-ratiopharm® 100 mg/ml ratiopharm GmbH, Ulm, Germany

Tropfen

Tris (C4H11NO3) AppliChem GmbH, Darmstadt,
Germany

Xylene (Isomergemisch) AppliChem GmbH, Darmstadt,
Germany

Weigerts Hamatoxylinlosung A + B Waldeck GmbH & Co. KG, Munster,
Germany

Ponceau-Saurefuchsin-Losung

Phosphorwolframsaure-Orange G L6-

sung

Lichtgrin

Essigsaure 100%

Pikrogemisch (van-Gieson Gemisch)

Resorcin-Fuchsin

Chirurgische/ anatomische Pinzette
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Praparierschere nach Metzenbaum
Gerade Schere nach Tonnis

Halstedt-Mosquito-Klemmchen

Lidhaken

Wundspreizer nach Plester
Nadelhalter nach Hegar
Raspatorium

Sterile Tupfer

Steriles Einwegskalpell No. 15

RatFix System
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Danksaqunq
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Lebenslauf
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