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1 Einleitung 
In der rekonstruktiven Chirurgie des Gesichtsschädels [Horch 2006, Meyer 2006], die 

auch die Spalt- [Chiu 2008, Deppe 2004a, Pautke 2010, Wolff 2008] und zahnärztli-

che Chirurgie [Horch 2006] umfasst, besteht die Notwendigkeit, Knochenregenerati-

on innerhalb eines Defektes zu fördern oder einen Bereich vollständig zu ersetzen. 

Die aufwendige Rekonstruktion mit einem autologen Transplantat ist teils mit hohem 

Risiko für den Patienten verbunden und demnach oft nicht als Therapie der ersten 

Wahl anzusehen [Meyer 2006]. Oft sind Patienten betroffen, die auf Grund ihrer Me-

dikation [Pautke 2010], oder Vorerkrankungen, wie chronisch entzündliche oder de-

generative Knochenerkrankungen, Rezidivoperationen, aber auch bedingt durch vo-

rangegangene Strahlentherapie einen pathologisch reduzierten Knochenstoffwechsel 

aufweisen. Bei diesen ist somit das bestmögliche Einheilen eines freien autologen 

oder alloplastischen (z. B. dentales Implantat) Transplantates stark gefährdet oder 

unmöglich. Aus diesem Grund stellt die Verbesserung der Osseointegration allogener 

und alloplastischer Implantate unverändert eine große Herausforderung und Ziel der 

Forschung dar. 

Dentale Implantate, welche ständig den Keimen der kontaminierten Mundhöhle aus-

gesetzt sind, da sie die Schleimhaut perforieren, gehören in der zahnärztlichen Chir-

urgie heutzutage zur Therapie der Wahl. Sie werden im Bereich der Schleimhaut-

Periost-Decke bzw. des Kieferknochens eingebracht. Im Gegensatz dazu stehen in 

der Orthopädie Endoprothesen, die nach Einheilung vollständig von körpereigenem 

Gewebe umgeben sind. Da in der aktuellen Zahnheilkunde die Indikation für enossa-

le Implantate ständig erweitert wird, nimmt die Therapie eines Zahnverlustes mit Hilfe 

dentaler Implantate einen immer größer werdenden Stellenwert ein. Auch Patienten 

in hohem Lebensalter, bei denen bedingt durch Allgemeinerkrankungen (z.B. Osteo-

porose) die Gefahr eines vorzeitigen Implantatverlustes aufgrund ungünstiger Kno-

chenverhältnisse erhöht ist, wünschen optimale dentale Rehabilitation. Andererseits 

ist eine erfolgreiche dentale Implantation in Folge jahrelanger Zahnlosigkeit und der 

damit verbundenen Knochenatrophie ohne invasive augmentative Verfahren oftmals 

gar nicht möglich. 

Analog der entzündlichen Zahnbetterkrankung (Parodontitis) tritt das Problem der 

Periimplantitis immer häufiger auf, da Implantate zunehmende Verbreiterung finden. 

Durch den Kontakt dentaler Implantate zur Keim belasteten Mundhöhle kommt es 

hierbei zur mikrobiellen Plaquebesiedelung des Implantates und des umliegenden 
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Gewebes mit konsekutiver chronischer Entzündung. Diese führt letztendlich durch 

fortschreitenden Knochenabbau zum Verlust des Implantates, woraus eine Störung 

von Ästhetik und Phonetik und der Verlust der Kaufunktion resultieren. Karoussis 

[Karoussis 2007] beschreibt eine enge Korrelation zwischen einer chronischen Par-

odontitis und einer periimplantären Entzündung dentaler Implantate. Da die Anzahl 

der inserierten Implantate in Deutschland von 200.000 Implantaten im Jahr 2001 auf 

über 1.000.000 im Jahr 2009 (KZBV Jahrbuch 2009) stieg, ist unter Berücksichtigung 

der ansteigenden Lebenserwartung auch mit einer steigenden Zahl behandlungsbe-

dürftiger Implantate zu rechnen. 

Die zwei Säulen in der Therapie periimplantärer Entzündung des Knochens sind die 

vollständige Dekontamination der Implantatoberfläche von Plaque und Endotoxinen 

und die möglichst vollständige Knochenregeneration im periimplantären Defektbe-

reich. Ersteres ist wichtig, da nur an keimfreien Oberflächen eine Wiederanlagerung 

von Knochen möglich ist [Deppe 2002], Letzteres, da es wegen der Kaubewegungen 

zu hohen Belastungen an der Kontaktfläche zwischen Knochen und Implantat 

kommt. 

Die gesteuerte Geweberegeneration (GBR = Guided Bone Regeneration) führt oft 

nicht zum Erfolg, weil die hierbei verwendeten Polytetrafluorethylen-Membranen (e-

PTFE) in der Mundhöhle bakteriell kontaminiert werden und somit eine zusätzliche 

Gefahrenquelle darstellen können [Grunder 1993, Hurzeler 1997]. Nach neueren Er-

kenntnissen gehen etwa 15% der enossalen Implantate innerhalb von 10 Jahren 

durch Verlust des stabilen Implantatinterfaces verloren und etwa 40% der Implantate  

weisen nach 10 Jahren Komplikationen auf [Pjetursson 2004]. Aus diesen Gründen 

ist eine Optimierung der körpereigenen Knochen-Implantatverbindung durch zusätz-

liche exogene Stimulation notwendig [Deppe 2003]. 
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2 Theoretischer Teil 

2.1 Knochenheilung 
2.1.1 Knochenregeneration und Defektheilung  
Knochengewebe setzt sich zu 65% aus anorganischen Mineralstoffen, 25% aus or-

ganischer Matrix und 10% aus Wasser zusammen, wobei Hydroxylapatit 

(Ca10(PO4)6(OH)2) den Hauptbestandteil an Mineralstoffen des Knochens darstellt. 

Der mineral- und wasserfreie organische Anteil der Knochenmatrix besteht zu 95% 

aus Kollagen und zu 5% aus nicht kollagener Matrix. Dazu zählen Proteoglycane, 

Glycoproteine, Serumproteine und Zytokine (z.B. BMP-Familie). Seine Härte erhält 

der Knochen durch die spezielle Anordnung von Kollagenfibrillen und Hydroxylapatit. 

Dabei vermitteln der Mineralanteil die Druckstabilität und die organischen Anteile die 

Biege- und Zugfestigkeit. Knochen besitzt im Gegensatz zu anderen Geweben die 

Fähigkeit zur Restitutio ad integrum , d.h. Defekte werden nicht durch minderwertiges 

Narbengewebe, sondern durch neu gebildeten Knochen ersetzt [McKibbin 1978]. 

Gesteuert wird die Frakturheilung durch zahlreiche komplexe, lokal und systemisch 

wirkende Vorgänge. Mehrfach beschrieben worden sind die vielen zeitlich und räum-

lich begrenzten Interaktionen zwischen Osteoblasten und extrazellulärer Matrix, aber 

auch Wachstumsfaktoren, Hormonen und Cytokinen [Abe 2000, Abiraman 2002, 

Akizuki 1997, Alden 1999]. 

Der Einfluss einer Reihe von mechanisch einwirkenden Kräften wie Zug-, Druck-, 

Torsions- und Scherspannungen, die zu hohen Belastungen am Knochen führen, 

setzt voraus, dass der Knochen in seiner Beschaffenheit sowohl stabile als auch ela-

stische Eigenschaften aufweist. Die Trias aus Defektgröße, mechanischer Stabilität 

und der Qualität der umliegenden Weichteile sind von maßgeblicher Bedeutung für 

das therapeutische Vorgehen und den Heilungserfolg eines Knochendefektes. Ist 

das umgebende Weichgewebe durch Narben, Infektionen oder Bestrahlung vorge-

schädigt, so kommt es z.B. trotz vorhandener Stabilität zu keiner ausreichenden 

Knochenregeneration. 

Die Knochenbildung (Ossifikation) kann desmal (direkt) und chondral (indirekt) erfol-

gen. Bei Ersterer formiert sich der Knochen aus mesenchymalem Gewebe, bei der 

wesentlich häufigeren letzteren Form unter Vermittlung eines Knorpelmodells. Die 

primäre Ossifikation unter Bildung von unstrukturiertem Faser- oder Geflechtknochen 
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geht immer der sekundären Ossifikation mit reifer Lamellenknochenbildung voraus, 

welche sich unter funktioneller Belastung vollzieht. 

Bei der Knochenheilung wird eine primäre von einer sekundären abgegrenzt, wobei 

die primäre nur bei totalem Kontakt der Bruchstücke unter vollständiger Ruhigstel-

lung und ausreichender Perfusion möglich ist. Dabei wird der Frakturspalt wie beim 

physiologischen Knochenumbau ohne Kallusbildung von Osteonen in Längsrichtung 

ausgefüllt [McKibbin 1978]. 

Wesentlich häufiger kommt die sekundäre Frakturheilung vor. Dabei wird der Frak-

turspalt zuerst durch ein Hämatom aufgefüllt, wobei Entzündungszellen, Blutplätt-

chen und Makrophagen einwandern [Barnes 1999]. Anschließend wird das Hämatom 

organisiert und umgebaut, indem Fibroblasten, Granulozyten und Mesenchymzellen 

aus dem umliegenden Weichgewebe einsprossen. Wochen später bildet sich der die 

Fraktur umgebende bindegewebige Kallus, der sich nach und nach in mineralisierte 

Knochenmatrix umwandelt. Dieser Geflechtknochen wird anschließend durch gerich-

tete An- und Abbauvorgänge (Remodelling) in Form und Funktion an Lamellenkno-

chen angepasst. Bei fehlender Ruhigstellung ist die Mineralisation gestört, so dass 

der Frakturspalt nur bindegewebig überbrückt wird, und eine Pseudarthrose entsteht. 

Die Implantatintegration wird nach Albrektsson [Albrektsson 2001] in drei Phasen, die 

eng miteinander verbunden sind, eingeteilt: 1. die Osteoinduktion als Teil der physio-

logischen Knochenheilung, 2. die Osteokonduktion als kurzwirkende Gewebeantwort 

auf ein Implantat und 3. die Osseointegration, die einen langen Halt des Implantates 

ermöglicht. 

Die Osteoinduktion ist „ein Prozess, bei dem die Osteogenese induziert wird“ 

[Albrektsson 2001]. Blut ist – bedingt durch den operativen Eingriff – der erste Stoff, 

mit dem die Implantatoberfläche in Kontakt kommt [Davies 1996]. Aus diesem und 

dem verletzten Knochen werden extrazelluläre Flüssigkeit, nicht kollagene Proteine 

und Wachstumsfaktoren freigesetzt, die die Regeneration und Reparatur des Kno-

chens aktivieren [Schenk 1998]. Fibrin lagert sich an die Implantatoberfläche an und 

ermöglicht die Zellwanderung zum Implantat hin. Über Chemotaxis werden Osteo-

progenitorzellen angelockt, die proliferieren, sich zu Osteoblastenvorläuferzellen und 

schließlich zu Osteoblasten ausdifferenzieren. Sobald Zellen ausdifferenziert sind, 

stellen sie die Migration ein [Davies 1998]. Bei diesem Prozess spielen die Bone 

Morphogenetic Proteins (BMPs), die als Antwort auf ein Trauma oder beim Remodel-
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ling freigesetzt werden und osteoinduzierende Eigenschaften besitzen, eine wichtige 

Rolle [Albrektsson 2001]. 

Osteokonduktion beschreibt die Zellverteilung und das Knochenwachstum auf der 

Implantatoberfläche [Albrektsson 2001, Marx 1998]. Letztere ist fähig, die Knochen-

bildung zu führen. Dabei kommt es zu einem Heranwachsen von Kapillaren, Osteo-

progenitorzellen und Gewebe auf das Implantat [Masuda 1998]. Die Wachstumsfak-

toren IGF-I und -II, TGF-β und PDGF unterstützen die Blutgefäßbildung [Albrektsson 

2001]. 

Für die Osteokonduktion ist eine vorangegangene erfolgreiche Osteoinduktion eine 

conditio sine qua non. Für die osteokonduktive Migration der Zellen ist eine ausrei-

chende Blutzufuhr notwendig. Das vorher gebildete Blutgerinnsel kontrahiert durch 

die Einwanderung der Zellen. Es muss allerdings auf der Implantatoberfläche haften 

bleiben, damit die Zellen das Implantat erreichen, bevor sie ausdifferenzieren. Je 

nach Osteokonduktivität der Implantatoberfläche kann sich das Gerinnsel von dieser 

lösen [Davies 1998], so dass die Zellen vorher ausdifferenzieren und keine Kno-

chenneubildung direkt an der Implantatoberfläche mehr möglich ist. Daher sind je 

nach Ort der Ausdifferenzierung der Zellen zwei verschiedene Arten der Osteogene-

se möglich: die Distanz- und die Kontaktosteogenese. Bei Ersterer findet somit keine 

Zellapposition an der Implantatoberfläche statt, sondern extrazelluläre Matrix stellt 

den Kontakt zur Implantatoberfläche her. Bei der Kontaktosteogenese jedoch wird 

das Implantat vor der Ausdifferenzierung der Zellen erreicht, und die Knochenforma-

tion erfolgt direkt an der Implantatoberfläche [Davies 1998, Furlong 1991]. Sobald 

diese ausdifferenziert sind, wird Osteoid gebildet. Kalziumphosphat heftet sich an die 

Bindungsstellen nicht kollagener Proteine (Osteopontin und Sialoprotein) und bildet 

eine fächerförmige Kristallstruktur. Diese Schicht aus amorphem Gewebe ist zwi-

schen 20 bis 5000 nm dick [Albrektsson 2001, Boss 1999, Davies 1996]. Davis und 

Mitarbeiter markierten die Grenzschicht zwischen Implantat und neuem Knochen in 

gleicher Weise wie Kittlinien im physiologischen Umbauzyklus Abschnitte zwischen 

unterschiedlich altem Knochen markieren [Davies 1996]. An diese lagern sich sezer-

nierte Kollagenfasern, die kalzifizieren, an und bilden den initialen Geflechtknochen. 

Diese Fasern sind folglich durch die erste kollagenfreie kristalloide Schicht vom Im-

plantat getrennt. Die Fähigkeit zur Knochenregeneration und die Eigenschaften des 

Implantatmaterials beeinflussen maßgeblich die Osteokonduktion [Albrektsson 2001]. 
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Osseointegration bedeutet eine stabile und langjährig anhaltende Fixation des Im-

plantates im Knochen [Albrektsson 2001], wobei für diese beiden vorangegangenen 

Schritte – Osteoinduktion und Osseokonduktion – Voraussetzung sind. Trotzdem 

muss Osseointegration als Vorgang und nicht als Ergebnis aufgefasst werden. Der 

Geflechtknochen wird nun durch Remodelling in Lamellenknochen umgebaut und 

bewirkt somit eine Stabilisierung des Implantates im mechanisch belastbaren Kno-

chen [Schenk 1998]. Ziel ist eine möglichst umfangreiche Integration und Umwach-

sung des Implantates im Knochen, obwohl aber auch nach vielen Jahren keine kom-

plette Kontaktfläche zwischen Knochen und Implantat beobachtet werden kann 

[Albrektsson 2001, Schenk 1998]. Die Stabilität des so genannten Interfaces, d.h. der 

Erfolg der Osseointegration, hängt von verschiedenen Faktoren ab: als Basis muss 

der Knochen ausreichend vaskularisiert sein, damit die Regeneration von gesundem 

neuen Knochengewebe erfolgen kann [Kim 2006]. Zudem sind die Eigenschaften der 

Implantate bedeutend. Weitere wichtige Punkte für eine suffiziente Osseointegration 

sind von verschiedenen Autoren benannt worden: Branemark schreibt [Branemark 

1983], dass es während der Operation zur Entwicklung einer unerwünschten, binde-

gewebigen Schicht führen kann, wenn es ein großes Präparationstrauma gibt. Weite-

re Untersucher [Linder 1989] kamen zu demselben Ergebnis. Da eine ausbleibende 

Fixation die Entwicklung einer fibrösen Zwischenschicht begünstigt und somit die 

Osseointegration stören kann, sollte auf Anhieb eine Stabilisierung des Implantates 

erreicht werden. [Cameron 1973, Soballe 1990]. Auch nach der Operation sollte für 

eine adäquate Bewegungseinschränkung gesorgt werden [Boss 1999, Brunski 1999, 

Goldberg 1999, Henry 1999, Martens 1980, Schenk 1998], sowie die Belastung des 

Operationsbereiches maximal reduziert werden, da bei Belastung oder gar Überla-

stung (selbst wenn diese erst nach einiger Zeit auftritt) die Osseointegration vermin-

dert bzw. unmöglich gemacht werden kann [Branemark 1983, Brunski 1999, Fritz 

1999, Gondolph-Zink 1998, Huja 1999, Schenk 1998]. 

2.1.2 Wachstumsfaktoren in der Knochenheilung 
Schon 1920 wurde von Bier die Vermutung geäußert, dass an den Frakturenden ein 

den Knochenheilungsprozess positiv beeinflussender Stoff freigesetzt wird [Bier 

1918]. Urist entdeckte 1965, dass demineralisierter Knochen nach intramuskulärer 

Implantation zur Knochenneubildung führt und veröffentlichte diese Ergebnisse 1965 

in Science: „Bone: Formation by Autoinduction“ [Urist 1965]. 
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Diese Ergebnisse waren ein Meilenstein in der Knochenforschung und stellen den 

Beginn der Suche nach osteoinduktiven Matrixproteinen dar. 

Solche Wachstumsfaktoren (WF), die seit vielen Jahren eine zentrale Rolle in der 

Knochenforschung spielen, stellen eine Erfolg versprechende Möglichkeit der Förde-

rung der Wundheilung allgemein und im Besonderen der Knochenheilung dar 

[Baylink 1993, Reddi 2001]. Es konnte in vielen in vitro- und in vivo-Studien nachge-

wiesen werden, dass WF fähig sind, das Knochenwachstum signifikant zu beschleu-

nigen und aktivierend auf die Heilung des angrenzenden Gewebes zu wirken [Lind 

1998, Zellin 1997a]. Dies sind vor allem TGF-β (transforming growth factor), IGF (in-

sulin-like growth factor), PDGF (platelet derived growth factor) oder die Gruppe der 

BMPs (bone morphogenetic proteins). WF sind Zytokine und gehören zur Gruppe der 

Polypeptide mit einer Größe von 6-45 kDa, die an der Zellproliferation, 

-differenzierung und Morphogenese von Gewebe und Organen während der Em-

bryogenese, in der Adoleszenz und im Erwachsenenalter beteiligt sind [Schliephake 

2002]. Die Funktionen und Interaktionen der zahlreichen WF während der Knochen-

heilung sind bislang nur unzureichend bekannt. Trotzdem konnte in vivo für ver-

schiedene Faktoren eine Förderung der Knochenbildung bzw. eine ektope Knochen-

bildung, d.h. eine Knochenbildung außerhalb des ursprünglichen Knochengewebes, 

als Nachweis ihres osteoinduktiven Potentials belegt werden [Huang 2002, 

Nakamura 2003, Schmidmaier 2003a]. WF sind wichtige Steuerungsbestandteile des 

Knochenzellstoffwechsels [Tayalia 2009]. Trotz des geringen Anteils der WF an der 

nicht kollagenen Matrix von unter 0,1% [Baylink 1993, Habal 1994], üben sie eine 

wichtige Kontrollfunktion auf den Knochenstoffwechsel aus. 

Bei der Knochenregeneration kommt es zur Ausschüttung von zahlreichen WF, an-

deren Zytokinen und Botenstoffen, die lokal oder systemisch, endokrin, parakrin oder 

autokrin wirksam werden [Barnes 1999, Einhorn 1998, Klaushofer 1994, Zheng 

1992]. Zahlreiche Studien zeigen, dass einige dieser Faktoren sowohl in vitro als 

auch in vivo einen stimulierenden Effekt auf osteo- und chondrogene Zellen besitzen 

[Isgaard 1986, Linkhart 1996, Nielsen 1994, Nilsson 1987] und somit den Knochen-

metabolismus stimulieren [Aspenberg 1989, Joyce 1990, Wildemann 2003, Yasko 

1992]. Für verschiedene WF [Arosarena 2003, Bolander 1992, Bostrom 1995, 

Solheim 1998] gelang in zahlreichen Studien der Nachweis einer osteoinduktiven 

und den Knochenstoffwechsel günstig beeinflussenden Wirkung [Barnes 1999, Bax 

1999, Baylink 1993, Fujimoto 1999, Zheng 1992]. Zusätzlich zeigten Deppe et al., 
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dass die Kombination der WF TGF-β 1 und IGF-I in einer tierexperimentellen Studie 

synergistisch wirkt und damit einen verbesserten Effekt auf den Knochenstoffwechsel 

und die Defektheilung am Beispiel des Rattenunterkiefers hat [Deppe 2003]. 

2.1.3 Bone morphogenetic Protein – BMP-2 
Die zur TGF-β-Superfamilie [Rosen 1992, Thies 1992] gehörenden und erstmals 

1965 von Urist entdeckten WF im Knochen wurden als Bone Morphogenetic Proteins 

(BMPs) bezeichnet [Smeets 2009, Urist 1965, Wozney 1988] und werden als die 

wichtigste Gruppe der WF für die Knochenbruchheilung angesehen. Sie fungieren 

außerdem als chemotaktische Botenstoffe für mesenchymale Stammzellen aus dem 

Markraum [Abe 2000], die zu Osteoblasten differenzieren [Suzawa 1999] und spielen 

eine zentrale Rolle im Verlauf der enchondralen Osteogenese. Der in vivo-Einsatz 

der BMPs zeigte bei unterschiedlichen Tierversuchsmodellen eine beschleunigte Kal-

lusbildung und -reifung im Rahmen der Knochenregeneration [Kandziora 2002a, 

Schmidmaier 2002, Zellin 1997b]. Aktuell sind in der BMP-Subfamilie mehr als 15 

verschiedene Proteine bekannt [Celeste 1990, Yasko 1992], wobei BMP-2 und BMP-

4 sowie BMP-5/6/7/8 fähig sind, Knochen- und Knorpelgewebe in vivo zu induzieren. 

Die Menge an Bone morphogenetic Protein wird auf 1µg/kg Knochengewebe ge-

schätzt [Kubler 1997]. 

Die Wissenschaft hat sich zuletzt verstärkt auf das BMP-2 konzentriert, denn es 

konnte in in vivo-Untersuchungen nachgewiesen werden, dass BMP-2 im Vergleich 

zu anderen Wachstums- und Differenzierungsfaktoren ein größeres Potential zur 

Förderung der Knochenheilung besitzt [Kandziora 2002b]. 

Das reife, biologisch aktive BMP-2 ist ein Homodimer, welches sich aus zwei Unter-

einheiten mit jeweils 114 Aminosäuren zusammensetzt [Scheufler 1999]. BMP-2 ist 

ein osteoinduktives Protein, welches eine entscheidende Rolle während des Wach-

stums und der Regeneration von Knochen spielt. Die Wirkung des osteoinduktiven 

BMP-2 beruht v.a. auf dem Differenzierungseinfluss osteoblastärer Zellen sowie der 

Förderung der Reifung und Mineralisierung der extrazellulären Matrix [Kandziora 

2002a], so dass es eine entscheidende Rolle während des Knochenwachstums und 

der -regeneration spielt. Klinische Studien konnten nachweisen, dass BMP-2 in der 

Lage ist, die Knochendefektheilung an der Mandibula zu verbessern [Chen 2007a], 

so dass dieser neu entstandene Knochen auch nach enossaler Implantation den 

Kaubelastungen gewachsen ist [Seto 2001, Seto 2002]. 
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2.2 Gentransfer 
Unter dem Begriff „Gentherapie“ versteht man das Einbringen von Genen in Zellen, 

um die genetische Information durch Nukleinsäuren zu vermitteln und einen thera-

peutischen Nutzen zu erzielen [Avery 1944, Fischer 2010]. 

Der klinische Einsatz von rekombinanten WF ist durch die kurze Halbwertszeit 

[Tayalia 2009], die oft eine mehrmalige Gabe notwendig macht, sowie durch die 

Schwierigkeit der Applikation direkt am Wirkort erheblich eingeschränkt [Bonadio 

1999]. Teilweise konnten diese Probleme durch die Einbindung von WF in biodegra-

dierbare Schwämme gelöst werden [Kolambkar 2010]. Da diesen Schwämmen die 

mechanische Stabilität fehlt, und sie somit im klinischen Einsatz nicht stabil mit dem 

Implantat verbunden sind, [Marukawa 2002, Weber 2002] sind sie nur bedingt als 

medizinische Trägermaterialien z.B. auf metallischen Implantaten geeignet. Außer-

dem ist die Eigenstabilität dieser Schwämme zu gering, um sie als belastungsfähige 

Knochenersatzmaterialien einzusetzen. Weiterer Nachteil der Einführung der rekom-

binanten WF in den klinischen Alltag stellt der hohe Preis dar, wobei hier der auf-

wendigen Produktion Rechnung getragen werden muss. Dieses hat für alle rekombi-

nant produzierten Proteine und WF Gültigkeit, im Speziellen aber für BMP-2 [Kawai 

2003, Schmidmaier 2002]. Unter Berücksichtigung dieser Limitationen und der poten-

tiellen systemischen Toxizität erscheint es deshalb mittelfristig noch nicht möglich, 

größere Knochendefekte mit Hilfe von WF zur Ausheilung zu bringen [Tayalia 2009]. 

 

Eine Möglichkeit, die beschriebenen Probleme des rekombinanten Proteins zu um-

gehen, ist, die Produktion der WF durch Gentherapie gezielt vom Körper selbst am 

Ort des Defektes übernehmen zu lassen [Hannallah 2003]. Diese „natürliche“ Her-

stellung von WF wird durch die Übertragung der genetischen Information in die an 

der Gewebereaktion beteiligten Zielzellen bewirkt. Das Einbringen genetischen 

Fremdmaterials (DNS) in eukaryontische Zellen bezeichnet man als Transfektion. Da 

die Gensequenzen vieler WF bekannt sind, können Zellen mit Hilfe von Vektoren als 

Transportvehikel („Genfähre“) therapeutischer Gensequenzen nach erfolgter Trans-

fektion am Zielort die gewünschten Faktoren produzieren. Dazu werden die Zellen 

nach erfolgreicher Transfektion implantiert [Partridge 2002], oder die genetische In-

formation mittels Trägermaterialien an den Wirkort gebracht [Aviles 2009]. Biomate-

rialien wie Kollagenschwämme werden als carrier (Trägermaterial) der DNS oder der 

Genvektoren eingesetzt [Bonadio 2000]. Wenn Zellen in diese Matrix einwachsen, 
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werden diese transfiziert. Eine solche Applikationsart würde die in vitro-Kultivierung 

und Transfektion von Knochenzellen entbehrlich machen [Bonadio 1999]. 

Als Klonierungsvektoren werden meist Plasmide verwendet, um die Bildung von Pro-

teinen in bestimmten Zellen und Geweben spezifisch anzuregen. Beim Gentransfer 

können z.B. Mediatorsubstanzen wie WF exprimiert – d.h. die genetischen Informati-

on wird in Proteine umgesetzt – und stetig freigesetzt werden, um Prozesse auf zellu-

lärer Ebene zu initiieren oder zu beschleunigen. Die Expression dieser Proteine ist 

durch die nur transiente Integration der Plasmide ins Genom zeitlich limitiert und en-

det nach der gewünschten Wirkung. 

Bonadio et. al. [Bonadio 1999] zeigte verschiedene Expressionsverläufe zwischen 

Protein- und Genfreisetzung. Während Proteine rasch freigesetzt werden, entfalten 

Gene ihre Wirkung langsamer und länger in konstanter Konzentration (Abb. 2-1 und 

Tab. 2-1) 
 

Protein Gentransfer 
• Kurze Halbwertzeit 
• Systemische Toxizität 
• Kommerzielle Verfügbar-

keit (Preis) 

• Lokale Verfügbarkeit in „Self“-Form 
(posttransl. Modifikation) 

• Aktive Dosis nur lokal 
• Plasmid-DNS günstig 

 
Tab. 2-1 Vor- und Nachteile von Protein und Gentransfer 
 

 
Abb. 2-1 Vergleich der Freisetzungskinetik von rekombinantem Pro-

tein und Plasmid beim Gentransfer in der Geweberegenera-
tion und Wundheilung. 

 Einteilung der Wundheilung in 3 Phasen. Das Protein wird 
schnell freigesetzt und erreicht einen hohen, teils toxi-
schen Spiegel, welcher jedoch rasch wieder unter den the-
rapeutischen Spiegel abfällt. Dagegen entfalten Plasmide 
mit ihrer Expression einen über lange Zeit anhaltenden 
Wirkspiegel im therapeutischen Bereich. Abbildung nach 
Bonadio et. al. (1999, Seite 757)  
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Es konnte in etlichen in vitro- und in vivo-Studien festgestellt werden, dass entspre-

chende Zellen in der Lage sind, WF zu bilden [Okubo 2001] und somit den Knochen-

stoffwechsel zu stimulieren [Baltzer 2004, Musgrave 1999]. 

2.2.1 Methoden des Gentransfers 
„Ideale Gentransfersysteme sollten biologisch abbaubar und nicht toxisch sein, keine 

Immunantwort hervorrufen und in der Lage sein, in die Zielzellen zu gelangen und 

dort effiziente Genexpression zu erzielen“ [Nishikawa 2002]. Weiterhin ist für Gen-

transfersysteme „ein hohes Maß an Stabilität im jeweiligen biologischen Umfeld“ des 

Zielgewebes zu fordern [Kircheis 2001]. Von entscheidender Bedeutung für den Er-

folg der Gentherapie ist die Effizienz der Transfektion [Mehier-Humbert 2005b]. Man 

unterscheidet bei den häufig eingesetzten gentherapeutischen Verfahren zwischen 

viralen und nicht-viralen Vektoren, wobei virale Vektoren von natürlichen Viren abge-

leitet werden und nicht-virale Vektoren synthetische Konstrukte darstellen (Tab. 2-2). 

 
Virale Vektoren Nicht-virale Vektorsysteme 

Adenoviren 
Adenoassoziierte 

Viren 
Herpesviren 
Retroviren 

 
 

Biochemische 
Methoden: 

 
Liposomen 

Rezeptortarge-
ting 

Polymere 

Chemische 
Methoden: 

 
Kalziumphos-

phat 
DEAE-Dextran 

Physikalische Methoden: 
 

Elektroporation 
„Gene Gun“ 

(=Partikelbeschuss) 
Jet Injection 

Direkte Injektion 
Tab. 2-2 Häufig verwendete virale und nicht-virale Vektorsysteme 
 

2.2.2 Viral 
Man macht sich beim viralen Gentransfer die evolutionär erworbenen Eigenschaften 

von Viren zu Nutze, Erbinformationen in die Zelle einzuschleusen. Ziel ist es dabei, 

diese stabil in das Genom einzubauen. Um ihre genetische Information in die Zellen 

zu bringen, nutzen virale Vektoren ihre jeweils eigenen Penetrationsmechanismen, 

wobei sie jedoch teils ihre virusspezifischen Eigenschaften und somit auch deren 

Gefahrenpotentiale beibehalten [Knoell 1998]. Man hat es allerdings geschafft, virale 

Vektoren zu entwickeln, denen die Möglichkeit zur Replikation fehlt [Tabin 1982, Wei 

1981]. Bei der Erbkrankheit SCID (Severe Combined Immunodeficiency Disorder) 

wurde 2002 die erste erfolgreiche Gentherapie unter Verwendung eines retroviralen 

Vektors durchgeführt [Fischer 2002]. Der Einsatz viraler Genvektorsysteme ist trotz 

hoher Effizienz für den Einsatz am Menschen stark limitiert. Einerseits können virale 

Gensequenzen in das Genom der Wirtszelle eingebaut und unkontrolliert verbreitet 

werden, unter Umständen sogar maligne Transformationen induzieren oder direkt 
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zum Tode führen [Knoell 1998]. Andererseits können immunologische Reaktionen 

ausgelöst werden [Brown 2002, Simon 1993, Worgall 1997], die alle Schweregrade 

der anaphylaktischen Reaktion bis hin zum anaphylaktischen Schock beinhalten 

[Alden 1999]. Trotzdem besteht das Risiko, dass Viren ihre Replikationsfähigkeit 

wiedererlangen, zu ungewollten Infektionen beim Menschen führen und sich weiter-

verbreiten. Der eigentliche Vorteil des viralen Gentransfers, mit Hilfe bestimmter Vi-

ren Erbinformationen in das menschliche Genom stabil einbauen zu können, erwies 

sich bezüglich möglicher Mutagenese durch unkontrollierten Einbau als Risiko 

[Cooke 2001, Mitani 2002]. Keine reale Alternative stellt die virale Transfektion ex 

vivo im Sinne des Tissue Engineering mit anschließender Replantation der transfi-

zierten Zellen dar, weil die Risiken des viralen Gentransfers bestehen bleiben 

[Dragoo 2003]. Die Produktion viraler Vektoren ist zudem aufwendig und kostspielig, 

weil hierfür ein biologisches System erforderlich ist [Kawai 2003]. Viele in vivo-

Studien mit viralem BMP-2 Gentransfer zeigten bereits verheißende Ergebnisse und 

führten im Tierversuch zu einer beschleunigten Knochenregeneration bzw. einer ek-

topen Knochenbildung [Alden 1999, Dragoo 2003, Musgrave 1999, Varady 2002], 

jedoch mit den damit verbundenen Einschränkungen und Gefahren, die den Einsatz 

beim Menschen bisher verbieten. 

2.2.3 Non-viral 
Bei nicht-viralen Vektoren hingegen besteht die Möglichkeit, diese nach umfassender 

Untersuchung am Menschen anzuwenden. Sie sind nicht mit den Nachteilen viraler 

Vektoren behaftet, allerdings ist deren Effektivität deutlich geringer als die der viralen 

Vektoren, weshalb hohe Applikationsmengen erforderlich sind, um entsprechende 

Effekte zu erzielen. Sie zeichnen sich im Gegensatz zu den viralen Vektoren durch 

ein nahezu fehlendes immunugenes Potential aus, sind günstig und können schnell 

produziert werden. Der nicht-virale Gentransfer lässt sich nach biochemischen, che-

mischen und physikalischen Vektorsystemen unterscheiden (Tab. 2-2). 

Erprobte physikalische Verfahren des nicht-viralen Gentransfers sind z.B. der Einsatz 

einer „gene gun“ (Genpistole) und die Mikroinjektion, des Weiteren die Elektroporati-

on und der Ultraschall [Mehier-Humbert 2005a, Mehier-Humbert 2005b]. Bei der Me-

thode der Mikroinjektion werden die Vektoren und Nukleinsäuren mit einer feinen 

Kapillare in das Zytoplasma oder den Zellkern der Zelle injiziert. Sie kann ex vivo und 

in vitro durchgeführt werden und findet in der Grundlagenforschung Anwendung 

[Choleris 2007]. Als großer Vorteil ist zu sehen, dass eine Transfektion von fast 
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100% der Zellen möglich ist. Nachteilig dagegen sind der hohe Aufwand und die 

komplexe Technik, sowie die geringe Anzahl an Zellen, die injiziert werden können. 

Elektroporation oder Elektrotransfektion bezeichnet das Einbringen von DNS in Zel-

len unter Anwendung kurzer elektrischer Impulse [Chu 1987, Neumann 1982]. Durch 

das elektrische Feld im Zielgewebe wird eine kurzfristige Porenbildung in der Plas-

mamembran erreicht. Die Effizienz der Elektroporation beruht auf folgenden Fakto-

ren: der Stärke des elektrischen Feldes, der Temperatur vor und nach dem Impuls, 

der Impulsdauer, der verwendeten DNS-Konzentration und dem verwendeten Medi-

um. Alle diese Punkte müssen bestmöglich auf den jeweiligen Zelltyp abgestimmt 

sein, damit eine maximale Wirkung der Elektroporation erzielt werden kann [Wolf 

1994]. Diese Gentransfermethode ist ebenfalls nur ex vivo und in vitro anwendbar 

und zeigt in vitro eine hohe Toxizität. Bei der Methode der Sonoporation wird eben-

falls eine vorübergehende Porenbildung in der Membran bewirkt, wobei das Zielge-

webe einem Ultraschall ausgesetzt wird [Deng 2004]. Diese findet in vivo im Muskel- 

und Tumorgewebe und im kardiovaskulären System Einsatz. 

Die kationischen Liposomen und Polymere sind die bisher erfolgreichsten nicht-

viralen Gentransfersysteme. Diese Vektoren sind im physiologischen Umfeld positiv 

geladen und können so über elektrostatische Anziehungskräfte an die negativ gela-

dene DNS binden. Über selbstständige Spontanaggregation von Vektor und DNS 

entsteht der Gen-Vektor-Komplex. Dieser Vorgang wird als DNS-Kondensation be-

zeichnet. Dabei sind unterschiedliche unspezifische Mechanismen relevant, insbe-

sondere elektrostatische Kräfte, hydrophobe Anziehungskräfte und van der Waals 

Kräfte [De Laporte 2007]. 

Zahlreiche kationische Lipide kamen zur Entwicklung [Felgner 1987] und einige da-

von in klinischen Tests zur therapeutischen Anwendung [Alton 1999, Caplen 1995, 

Gill 1997]. 

Ebenfalls wurden zahlreiche kationische Polymere im Rahmen der Entwicklung von 

Methoden zur nicht-viralen Gentherapie bereits entwickelt. Meist handelt es sich da-

bei um Polylysine [Wagner 1990], PAMAM Dendrimere [Haensler 1993] und Polye-

thylenimin (PEI) [Boussif 1995]. Als sehr effektiv für die DNS-Kondensation erwiesen 

sich Polykationen mit hohem Molekulargewicht. In der Gruppe der polykationischen 

Polymere weist Polyethylenimin die höchste Transfektionseffizienz auf und gilt aktuell 

als eines der effektivsten Transfektions-Reagenzien des nicht-viralen Gentransfers. 

Somit konnte sich PEI in den letzten Jahren als Nukleinsäurenträgersubstanz etablie-
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ren. PEI verfügt über eine hohe positive Ladungsdichte, die mit der negativen DNS 

die Polyplexe (Polykationen-DNS-Komplexe) bildet. PEI bewirkt aufgrund seiner ho-

hen Pufferkapazität eine Freisetzung der Polyplexe aus dem Endoso-

men/Lysosomen-Kompartiment und blockiert deshalb den DNS-Abbau durch Enzy-

me der Lysosomen. Zusätzlich wird die DNS durch das Polymer direkt in den Zell-

kern transportiert. 

Polylysin besitzt zwar gute Eigenschaften, DNS zu kondensieren, allerdings besitzen 

auf Polylysin aufbauende Polyplexe keinen Mechanismus zur Endosomolyse, wes-

halb z.B. Chloroquin als endosomolytische Substanz zugegeben werden muss, um 

hohe Transfektionseffizienzen zu erreichen [Cotten 1990, Zauner 1996]. Dendrimere 

und PEI haben im Gegensatz dazu wegen ihrer hohen Pufferkapazität inhärente en-

dosomolytische Eigenschaften. Wegen seines niedrigen pKb-Wertes im Bereich der 

endosomalen pH-Werte besitzt v.a. PEI die Fähigkeit, als Puffer zu wirken [Kircheis 

2001]. Mit dieser hohen Pufferkapazität fungiert PEI als eine Art „Protonenschwamm“ 

und hat bei pH-Abfall im Endolysosom ein osmotisches Anschwellen und schließlich 

Platzen des Endolysosoms zur Folge [Boussif 1995]. PEI bindet nach Kondensation 

unspezifisch an negativ geladene Proteoglykane der Zelloberfläche [Kopatz 2004]. 

Darauf führt die Endozytose zur Zellaufnahme [Tang 1997]. Die Pufferkapazität von 

PEI verhindert trotz endosomaler Ansäuerung durch Protonen einen Abfall des pH-

Wertes und bietet auf diese Weise Schutz vor lysosomalem Abbau. Durch passive 

Diffusion von Chlorid-Ionen steigt der osmotische Druck in den Endosomen an, wor-

aufhin der Vektor platzt („proton-sponge-effect“). Die beschriebene endosomale Frei-

setzung der nicht-viralen Genvektoren führt letztlich zur Aufnahme in das Zytoplasma 

[Akinc 2005]. Der darauf folgende Transport in den Kern ermöglicht die Transkription. 

Die Effizienz des PEI ist auf dessen hohe positive Ladungsdichte zurückzuführen, 

auf der anderen Seite führt diese jedoch auch zu seiner bedeutenden Zytotoxizität. 

PEI löst Membranen auf, vermutlich komplexiert es sogar zelleigene DNS. Das war 

der Grund, nicht-virale Copolymer Protected Gene Vectors („COPROGs“) zu entwic-

keln. Dabei werden positiv geladene PEI-Polyplexe von einem negativ geladenen 

Hüllpolymer (Co-Polymer „P6YE5C) umgeben [Finsinger 2000, Scherer 2002]. Die-

ses setzt sich aus einer negativ geladenen Peptidgruppe (YE5C) sowie einer PEG-

Einheit (P6) zusammen. Entsprechende Linker-Moleküle verbinden diese miteinan-

der. Daher sind die so „geschützten“ DNS-Polykation-Komplexe den reinen Polyple-

xen in den Punkten Freisetzungsverhalten, Vektorstabilität und Genexpression in 
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vitro und in vivo überlegen [Scherer 2002]. Durch die Entwicklung von sog. „protecti-

ve Copolymers (PROCOPs)“ wurde es möglich, Polyplexe vor inaktivierenden in vi-

vo-Wechselbeziehungen zu schützen. Sie zeigten keine Serumalbumin- bzw. Salz- 

induzierte Aggregation [Finsinger 2000]. Es konnte nachgewiesen werden, dass die 

Applikation dieser copolymer protected gene vectors („COPROGs“) mittels Kollagen-

schwämmen als Träger einer Applikation der nackten DNS oder Kollagenschwäm-

men, die mit ungeschützten PEI-Polyplexen beladen sind, hinsichtlich protrahierter 

Freisetzung, Vektorstabilität, Genexpression und Vermeidung der Inaktivierung durch 

das Komplementsystem in vitro und in vivo überlegen waren [Honig 2010, Scherer 

2002]. Die Methode des geschützten, nicht-viralen Gentransfers wurde mit diesen 

Vorarbeiten etabliert und in vivo eine hinreichende Transfektionsrate erzielt. 

2.3 Biodegradierbare Beschichtung 
Biomaterialien als Wirkstoffträger bzw. Applikationssysteme halten in den Fachberei-

chen der Orthopädie, Unfallchirurgie und Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie immer 

größeren Einzug. Besonderes Augenmerk gilt hierbei den biodegradierbaren Poly-

meren Polylaktide, Polyglycolsäuren und ihren Co-Polymeren, insbesondere den po-

lymeren Verbindungen vom Typ der Milch- und Glycolsäure [Salvay 2010, Thoma 

1991]. Anwendung finden diese Verbindungen inzwischen als resorbierbares Naht- 

und Osteosynthesematerial oder als parenteral zu applizierende Wirkstoffträger 

[Middleton 2000, Thoma 1991]. 

Der Körper verstoffwechselt diese biokompatiblen oder biodegradierbaren Polymere 

durch chemische oder biologische Prozesse zu ausscheidbaren Substanzen wie z.B. 

Milch- und Glycolsäure [Thoma 1991]. 

Milchsäure ist ein Monomer und kommt in zwei unterschiedlichen Isomeren vor – der 

D- und der L-Form. Da diese Isomere verschieden verknüpft werden können, gibt es 

für die Entstehung des Laktids drei differierende Möglichkeiten: das Meso-Laktid, das 

D-Laktid und das L-Laktid. Für den Abbau der Polymere sind verschiedenartige Me-

chanismen wie enzymatische Vorgänge, Hitze und Oxidation verantwortlich 

[Schmidmaier 2001b]. Die Hydrolyse ist wegen der instabilen Polymerbindungen der 

Biomaterialien der häufigste Abbauweg [Middleton 2000, Wildemann 2004a]. Nach 

Hydrolisierung der Polylaktide zu Milchsäure werden diese in den Zitratzyklus einge-

bracht und enzymatisch zu Wasser und Kohlendioxid verstoffwechselt [Middleton 

2000]. 
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2.3.1 PDLLA als biodegradierbare Trägersubstanz 
Das Poly(D,L)-Laktid Resomer R 203® der Fa. Boehringer Ingelheim, ein inertes, 

amorphes PLA-Stereo-Co-Polymer, ist aufgrund seiner Biodegradierbarkeit und Bio-

kompatibilität, verbunden mit seinem spezifischen Gewicht von 29500 Dalton, be-

sonders zur stabilen Beschichtung metallischer Implantatoberflächen geeignet. Die 

chemische Struktur dieses Polylaktids wird durch -(C6H8O4)n- beschrieben. Dieses 

Polymer kann mittels Kaltbeschichtungstechnologie auf Biomaterialien aufgetragen 

werden, wobei verschiedene Substanzen wie WF oder Antibiotika hinzugefügt wer-

den können. Diese werden ununterbrochen an die Umgebung freigesetzt, während 

die Beschichtung resorbiert wird. Somit liegen am Wirkort selbst Substanzen mit kur-

zer Halbwertszeit über eine längere Zeitspanne in hohen Konzentrationen vor 

[Herrmann 1999, Stemberger 1997]. Diese Beschichtung kann auf alle verschiede-

nen Knochenersatzmaterialien und Implantate aufgetragen werden, um auch bei ho-

hen Belastungen durch die große mechanische Stabilität eine feste Verbindung zur 

Trägermatrix zu erzielen. [Gollwitzer 2005]. Der Verlust der Polylaktidbeschichtung 

nach Implantatinsertion in den Knochen und anschließender Entnahme beträgt weni-

ger als 10% [Schmidmaier 2001b]. Somit ist es möglich geworden, auf geeignete 

Trägermaterialien WF, Plasmide oder andere Pharmazeutika wie z.B. Antibiotika auf-

zutragen, wobei diese Materialien zugleich den mechanischen Bedingungen eines 

Knochenersatzes gerecht werden und belastbar sind. Deppe und Stemberger zeig-

ten beispielsweise, dass die Antibiotikaintegration in die Polylaktidbeschichtung die 

Knochenregeneration nicht beeinträchtigt [Deppe 2004c, Deppe 2003, Stemberger 

1997]. Damit erreicht man gerade in der Integrationsphase von Implantaten und 

Knochenersatzmaterialien einen besseren Infektionsschutz. Polylaktidbeschichtun-

gen verbunden mit Antibiotika, welche aus dieser Entwicklungsarbeit hervorgegan-

genen sind, werden bereits erfolgreich auf Osteosynthesematerialien in der humanen 

klinischen Medizin angewendet [Schmidmaier 2006b]. Analog zu Antibiotika ist es 

möglich, WF bzw. deren genetische Information in Plasmidform trotz ihrer kurzen 

biologischen Halbwertszeit in hoher und permanent gleich bleibender Konzentration 

über einen längeren Zeitraum direkt am Wirkort im Knochen-Implantat-Interface frei-

zusetzen [Kandziora 2002a, Schmidmaier 2006a, Wildemann 2004c]. 

Deppe und Stemberger zeigten in vivo, dass mit einer Kombination aus den WF 

TGF-β I und IGF-I beschichtete Implantate im Vergleich zu Implantaten ohne WF in 

der Beschichtung nach vier Wochen eine schnellere Defektauffüllung als wichtige 
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Vorstufe der Knochenheilung bewirken. IGF-I bewirkt dabei wohl eine Synthesestei-

gerung von Knochenmatrixproteinen, während TGF-β I eine Rekrutierung und Proli-

feration osteoblastärer Vorläuferzellen hervorruft [Deppe 2004c, Deppe 2003, 

Schmidmaier 2001a, Schmidmaier 2003b]. 

Hierbei ist die kombinierte Gabe beider WF der Gabe nur eines WF in Bezug auf die 

Osteoinduktion überlegen [Schmidmaier 2003b]. BMP-2 besitzt allerdings ein noch 

größeres Potential als TGF-β I und IGF-I zusammen, die Knochenregeneration zu 

fördern [Kandziora 2002b]. Sowohl diese Ergebnisse als auch die des viralen BMP-2-

Gentransfers zur Verbesserung der Knochenregeneration haben zur Entwicklung von 

Fähren für nicht-virale BMP-2 Plasmide geführt. Diese scheinen nach eingehenden 

Voruntersuchungen mittelfristig zum Einsatz in der humanen klinischen Medizin ge-

eignet, da ihnen das Gefahrenpotential des viralen Gentransfers fehlt. 
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3 Problem, Fragestellung und Ziel der Arbeit 
Implantatlockerungen bzw. das komplette Einheilen alloplastischer, wie z.B. dentaler 

Implantate stellen in der rekonstruktiven zahnärztlichen Chirurgie trotz verbesserter 

Implantatoberflächen häufig ein großes Problem dar. Gerade Patienten mit onkologi-

schen, chronisch entzündlichen und degenerativen Knochenerkrankungen sind dafür 

durch ihre erhöhte Morbidität anfällig und damit zusätzlichen Risiken durch Folgeope-

rationen ausgesetzt. 

Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, zu zeigen, inwieweit sich der bereits durch Plank 

und Mitarbeiter im Institut für Experimentelle Onkologie und Therapieforschung der 

TUM entwickelte und in vitro bereits etablierte nicht-virale, geschützte Genvektor 

COPROG auf den Tierversuch übertragen lässt, und welchen Effekt das beschichtete 

Titanimplantat auf die Knochenregeneration hat. Nun sollte der therapeutische Effekt 

in einem etablierten Knochendefektmodell im Kieferwinkel der Ratte gleichermaßen 

durch Anwendung unterschiedlicher Konzentrationsverhältnisse beurteilt werden. 

Dazu wird das Plasmid des WF BMP-2 in Form des geschützten Genvektors CO-

PROG in Poly(D,L)-Laktid resuspendiert, und auf Titanfolien als Beschichtung aufge-

tragen, um eine BMP-2-Expression in vivo zu erzielen. Zielgrößen sind der qualitative 

und quantitative Zuwachs an Knochen im Defektbereich, welcher durch verschiedene 

radiologische, histologische und histomorphometrische Verfahren im zeitlichen Ver-

lauf objektiviert werden sollte. Insbesondere sollen die Mikrocomputertomographie 

(µCT) und die Mehrschicht-Computertomographie (MSCT), welche miteinander kor-

reliert werden, den Unterschied zwischen neu gebildetem und ortständigem Knochen 

zeigen. Zusätzlich dienen die Histologie anhand verschiedener Färbungen und die 

Mikroradiographie dazu, die Struktur und Qualität des neu gebildeten Knochens zu 

beurteilen und mit den Ergebnissen der mikrocomputertomographischen Untersu-

chung zu korrellieren. Zusammengefasst soll diese tierexperimentelle Studie die Fra-

ge beantworten, inwieweit dieser nicht-virale Gentransfer zur lokalen Förderung der 

Knochenregeneration einen neuen Behandlungsansatz darstellt, und ob diese Me-

thode als Alternative im klinischen Alltag am Menschen als vorteilhaftes Verfahren 

zur Beschleunigung der Implantateinheilung vorstellbar ist. 
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4 Material und Methode 

4.1 Tiermodell 
Es wurde ein orthotopes Tiermodell gewählt, um die knochenwachstumsfördernde 

Wirkung der unterschiedlich beschichteten Titanimplantate darzustellen. Dabei wurde 

ein knöcherner Defekt kritischer Größe angefertigt („critical size defect“) [Hedner 

1995, Schmitz 1986]. Per definitionem handelt es sich hierbei um den kleinstmögli-

chen Defekt in einem Knochen einer Tierart, bei dem ohne Außeneinwirkung kein 

selbstständiger Heilungsprozess in Gang gesetzt wird. Durch dieses Vorgehen wird 

eine objektive Evaluation verschieden beschichteter Implantate im Hinblick auf Kno-

chenneubildung im Defektbereich sowohl zu einem Zeitpunkt als auch im zeitlichen 

Verlauf ermöglicht. 

Für den Tierversuch standen insgesamt vier verschiedene Gruppen zur Verfügung 

(Tab. 4-1). Für die Mikro-CT-Untersuchungen zogen wir eine fünfte Gruppe beste-

hend aus n=6 Kieferhälften als unbehandelte Nativtiere hinzu. In der ersten Gruppe 

wurden Titanimplantate mit in PDLLA resuspendierter COPROGs-DNS, dem so ge-

nannten BMP-2 Plasmid, in den Konzentrationen 2,5µg/12,5µg/25µg/50µg und 

100µg beschichtet (Abb. 4-1). Dagegen stand die Gruppe, in der die mit PDLLA be-

schichtete Titanfolie mit rekombinatem rhBMP-2 Protein in einer Konzentration von 

62,5µg versetzt wurde. Da zu den ersten Untersuchungszeitpunkten von 7,14 und 

teils auch 28 Tagen aus der 2,5µg Plasmidgruppe wenig sichtbare Veränderungen 

nachzuweisen waren, wurden diese Messzeitpunkte zugunsten der zeitlich folgenden 

Gruppen und anderer Gruppen verlassen. Die dritte Gruppe bestand aus 2x4 Tieren, 

welche mit Implantaten behandelt wurden, die nur mit PDLLA beschichtet waren. Die 

letzte Gruppe setzte sich aus 2x8 Tieren zusammen, bei denen die Folie mit 

PDLLA/COPROGs Luciferase bzw. COPROGs β-Galaktosidase beschichtet wurde. Als Folge 

der geringen Regeneration zu den frühen Zeitpunkten bei den therapeutischen 

Gruppen wurde bei diesen Kontrollgruppen bewusst bereits im Vorfeld der Opfe-

rungszeitpunkt von 56 und 112 Tagen postoperativ als ausreichend empfunden. Au-

ßerdem konnte auf den Einsatz von völlig unbeschichteten Implantaten verzichtet 

werden, da der fehlende Effekt auf den Knochen schon in einer vorausgegangenen 

Studie am selben Modell [Deppe 2003] gezeigt werden konnte. Die Kleintiere wurden 

am 7., 14., 28., 56. und 112. Tag geopfert, um die Wirkung der verschieden be-

schichteten Implantate auf den „critical size defect“ im zeitlichen Verlauf zu untersu-
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chen. Die maximale Knochenneubildung kann durch die Wirkung der WF und deren 

Plasmide auf die Zellen der umliegenden Weichteilstrukturen und das umgebende 

Knochen- und Dentalgewebe beeinflusst werden.  

 

 

 

Um qualitative und quantitative Aussagen über den neu gebildeten Knochen treffen 

zu können, wurden alle Gruppen konventionell radiologisch, mikrocomputertomo-

graphisch, histologisch, histomorphometrisch und fluoreszenzmikroskopisch unter-

sucht. Tab. 4-1 zeigt die Einteilung der verschiedenen Gruppen, deren Probenan-

zahl, d.h. die verwendeten Kieferhälften und die unterschiedlichen Tötungszeitpunk-

te. 

 

Gruppe Tag 7 Tag 14 Tag 28 Tag 56 Tag 112 

BMP-2 Plasmid 2,5µg 8x 8x 8x 8x 8x 
BMP-2 Plasmid 12,5µg    4x 4x 
BMP-2 Plasmid 25µg    4x 4x 
BMP-2 Plasmid 50µg   2x 7x 4x 
BMP-2 Plasmid 100µg   2x 7x 4x 
rhBMP-2 Protein  6x 7x 7x 4x 
PDLLA    8x 8x 

COPROGs Luc/βGal    12x 6x 

Tab. 4-1 Übersicht der verschiedenen therapeutischen Gruppen 
 Anzahl der verwendeten Kiefer zu den unterschiedlichen Opferungszeitpunkten, 

Gesamtkieferzahl n=140 

 
Abb. 4-1 REM-Ansicht der Übergangszone PDLLA – Beschichtung Ti-

tanoberfläche; 
 verschiedene Plasmidkonzentrationen (Vergrößerung x 200) 
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4.1.1 Tierhaltung und Ernährung 
Die männlichen Sprague-Dawley-Ratten wurden im Institut für Experimentelle Onko-

logie und Therapieforschung der TU München operiert und während der gesamten 

Versuchsphase betreut. Sie waren 6 Monate alt und hatten ein durchschnittliches 

Körpergewicht von 500g. Es kamen nur männliche Tiere zum Einsatz, da der hormo-

nelle Einfluss von Östrogen auf den Calcium-Stoffwechsel bei weiblichen Tieren die 

Knochenregeneration beeinflusst. Je 3 Tiere wurden zusammen in Makrolonkäfigen 

gehalten, die mit ausreichend Holzgranulatstreu, Zellstoff und anderen Nestbau-

Materialien wie Pappröhrchen ausgestattet waren. Des Weiteren stand den Tieren 

während des gesamten Versuchszeitraums ausreichend frisches Wasser und Altro-

min-Trockenfutter (Pellets) zur Verfügung. In den Räumlichkeiten des Tierstalls 

herrschte eine konstante Raumtemperatur von 23°C bei einer relativen Luftfeuchtig-

keit von 50% und einem Hell-Dunkel-Rhythmus von 12/12 Stunden. 

4.1.2 Operationstechnik 
Da die Tiere einen hohen Stoffwechselgrundumsatz besitzen, wurde auf eine präo-

perative Nahrungskarenz verzichtet. Die gesamte Operation hatte eine Dauer von 

30-45 Minuten, wobei die Narkose durch intramuskuläre Injektion von Medetomin 

(150µg/kgKG), Midazolam (2µg/kgKG) und Fentanyl (5µg/kgKG) eingeleitet wurde. 

Anschließend wurde das Tier seitlich liegend auf dem OP-Tisch positioniert, mit Sau-

erstoff (1l/min) versorgt und zur Überwachung mit Hilfe einer Sonde an der Hinterpfo-

te an ein Pulsoxymeter angeschlossen. Das Fell wurde im Bereich des Unterkiefers 

rasiert und desinfiziert. Anschließend wurde das OP-Feld durch eine submandibuläre 

Inzision eröffnet (Abb. 4-2a). Nun wurde die Masseter-Pterygoid-Schlinge am unteren 

Rand des Unterkiefers dargestellt, im knöchernen Anteil abgelöst und im Basalboge-

nansatzbereich durchtrennt. Mit einem scharfen Spatel wurde dann das freigelegte 

Periost vom Knochen getrennt und der Kieferwinkel dargestellt. Anschließend wurde 

der Defekt etwa 2mm kranial des Basalbogens und 2mm ventral des aufsteigenden 

Unterkieferastes im Kieferwinkel gesetzt. Zum Einsatz kam hierbei ein Trepanbohrer, 

der mit geringer Drehzahl und unter ständiger Kühlung den 5mm großen Defekt in 

den Kieferwinkel bohrte (Abb. 4-2b). Anschließend wurde der trepanierte Knochen-

span vorsichtig mit einem Skalpell entfernt (Abb. 4-2c,d), das Operationsfeld gespült 

und etwaige Blutungen aus der A. und V. alveolaris inferior durch Elektrokoagulation 

gestillt. Der Defektbereich wurde gesäubert und getrocknet, um die im Durchmesser 

8mm große beschichtete Titanfolie zentral auf dem Defekt zu platzieren (Abb. 4-2e). 
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Dann wurde die Masseter-Pterygoid-Schlinge zurückverlagert und mit einem 4-0 Vi-

cryl-Faden refixiert. Um eine Nahtentfernung und die damit verbundene Stressbela-

stung der Ratten zu vermeiden, wurde zuletzt die Haut mittels 3-0 Vicryl-Faden ver-

schlossen und mit Nobecutan Sprühverband abgedeckt (Abb. 4-2f). Am Ende der 

Operation wurde den Ratten zur Antagonisierung der Narkose Atipamizol 

(0,75mg/kgKG), Flumazenil (200µg/kgKG) und Naloxon (120µg/kgKG) verabreicht. 

Insgesamt wurden jedem Tier beide Kieferhälften operiert und mit Implantaten verse-

hen. Auf Grund der beschränkten Anzahl von Tieren wurden unterschiedliche Kon-

zentrationen bei ein und demselben Tier verwendet, um auf eine gewisse Anzahl von 

verwertbaren Proben zu kommen. 

4.1.3 Postoperative Nachsorge 
Zur Stimulation des Stoffwechsels wurde den Tieren noch vor der Aufwachphase 5ml 

Ringerlösung subkutan injiziert und zur Schmerzbekämpfung 50mg/6h Metamizol 

und 0,2mg/KG/24h Meloxicam verabreicht. Post Operationem wurden die Tiere mit 

wärmenden OP-Tüchern vor Abkühlung geschützt. Zusätzlich kamen für die ersten 

24 Stunden Wärmelampen zum Einsatz. In allen Käfigen lag Zellstoff zum mechani-

schen Schutz der Wunden durch Schmutz aus. Täglich wurde die Wundheilung der 

Tiere überprüft und dokumentiert. Den Tieren stand ausreichend Flüssigkeit zur Ver-

fügung, wobei am Anfang das Trockenfutter zusätzlich eingeweicht wurde. Als orales 

Analgetikum wurde 0,06ml Meloxicam verabreicht. 
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a) Eröffnung und Darstellung des 

Kieferwinkels 
b) Trepanation des 5 mm critical-

size-Defektes 

  
c) Abhebeln des Knochenspanes mit 

Hilfe eines Skalpells 
d) eröffneter critical-size-Defekt 

  
e) Implantat in situ f) Fixation der Muskelschlinge und 

anschließende Hautnaht 
Abb. 4-2 Ablauf der Operation 
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4.1.4 Opferung und Präparation 
Bevor die Ratten mittels einer Überdosis Narcoren (Pentobarbital-Natrium 

80mg/kgKG) am 7., 14., 28., 56. und 112. Tag getötet wurden, wurden sie in einer 

Plastikbox durch Inhalation von Isofluran narkotisiert. Die verschiedenen Zeitpunkte 

wurden gewählt, um die Wirkung des Titanimplantates auf den Knochendefekt im 

Laufe der Zeit feststellen zu können, wobei der lange Zeitraum von 112 Tagen ge-

wählt wurde, um eventuelle überschießende Knochenbildung, sowie Entartung in-

nerhalb und außerhalb des Defektbereiches zu erfassen. Zu Beginn der Präparation 

wurden die auf dem Rücken liegenden Tiere durch eine mediane submandibuläre 

Inzision von den Canini bis etwa auf Höhe des Thymus eröffnet. Ausgehend vom 

margo inferior des Unterkiefers erfolgte nun die Freilegung des Unterkiefers von me-

dial und lateral. Vor allem im lateralen Bereich musste wegen des auf dem Defekt 

platzierten Titanimplantates vorsichtig präpariert werden. Daher wurde der Masseter-

Muskel initial teilweise belassen, um später nach vollständiger Explantation bei bes-

serer Übersicht die restlichen Muskel- und Sehnenreste zu entfernen. Rechter und 

linker Unterkiefer zuzüglich dazugehöriger Implantate wurden in Zentrifugenröhrchen 

gegeben, wobei jeweils der linke Kiefer bei -80°C eingefroren wurde (flüssiger Stick-

stoff), während der rechte Kiefer in 100%igem Methanol bei 2-4°C im Kühlschrank 

dunkel gelagert wurde. Nach Fotodokumentation und radiologischer Untersuchung 

(konventionelles Röntgen und Mehrschicht-Spiral-CT = MSCT), die im Folgenden 

beschrieben werden, wurden die Kieferhälften mit einer oszillierenden Diamantsäge 

unter Kühlung für die Mikro-CT (µCT) und Histologie so zugetrimmt, dass ein etwa 

Centstück großes Präparat mit einer planparallelen ventralen Schnittfläche entstand 

(Abb. 4-3). 

 

 
Abb. 4-3 Probenpräparation 
 Links: Critical-size-Defekt, Titanplättchen 
 Rechts: Unterkiefer, getrimmt 
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4.2 Auswertungsverfahren 
4.2.1 Fotodokumentation 
Alle Präparate wurden unter Verwendung einer 4,5 Megapixel Digitalkamera (Fa. 

Nikon, Cool Pix) standardisiert mit Stativ, d.h. gleiche Einstellung bei gleichem Ab-

stand, von medial und lateral abfotografiert. Da eine Unterscheidung zwischen Kno-

chen und Weichgewebe mit dieser Modalität meist nicht möglich ist, ist eine Aussage 

bezüglich der Knochenneubildung im Defektbereich bei den makroskopischen Auf-

nahmen nur sehr eingeschränkt möglich, so dass hierzu die deutlich exakteren und 

besser zu beurteilenden radiologischen Verfahren herangezogen wurden. Die mak-

roskopischen Fotos kamen letztendlich als zusätzliches Bildmaterial zum Einsatz und 

wurden bei unklaren Verhältnissen bezüglich der anderen Methoden vergleichend 

bzw. ergänzend hinzugezogen (Abb. 4-4 und Abb. 4-5). 

 

 

4.2.2 Konventionelles Röntgen/Zahnfilm 
Mittels eines herkömmlichen Zahnfilmröntgengerätes (Fa. Gendex Corporation, Des 

Plaines, IL, USA) wurden alle Kiefer sowohl von medial als auch von lateral radiolo-

gisch untersucht. Die Aufnahmen wurden mit einem Kodak Ultra-speed Zahnfilm 

Nr. 2 (Eastmen Kodak Company, Rochester, NY, USA) bei 70KV und 7mA für 

0,08sec durchgeführt und anschließend entwickelt. Für die standardisierte Auswer-

tung wurden nur die Aufnahmen von lateral verwendet. Die Fotos wurden auf einem 

Röntgenbetrachtungsschirm aufgehängt und in gleichem Abstand fotografiert (Abb. 

4-6a). Anschließend wurden die Fotos auf einen Computer übertragen, und alle De-

fekte mit einer selbst angefertigten maßstabsgetreuen Rasterschablone (Abb. 4-6b) 

versehen und so in neun Felder unterteilt. Dabei wurde sowohl für vollständig knö-

chern konsolidierte, als auch teilweise konsolidierte Felder ab einem Zuwachs von 

  
 Abb. 4-4 makroskopisches Bild nach 14 Tagen Abb. 4-5 Coronare Ansicht mit 

ektoper Knochenbildung 
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mehr als 50% der Wert 1 vergeben, während freie Felder ohne Knochenzuwachs 

den Wert 0 bekamen. So war es möglich, alle Felder mit neu gebildetem Knochen zu 

zählen und zu jenen ohne Knochen ins Verhältnis zu setzen. Damit waren nun diffe-

renzierte Aussagen bezüglich der genauen Lokalisation des neu gebildeten Kno-

chens im Defekt, d.h. im ventralen, mittleren und dorsalen Bereich, möglich. Hierbei 

bildeten wir der Übersicht halber zwei Gruppen, wobei die blaue Lokalisation 

(v1+v2+v3 +m1) der ventralen und die rote Lokalisation (m2+m3+d1+d2+d3) der 

dorsalen Zuordnung entspricht (Abb. 4-8). Die errechneten Prozentwerte wurden in 

einem dreidimensionalen Säulendiagramm graphisch dargestellt. Dies soll am Bei-

spiel der 2,5µg BMP-2 Plasmidgruppe veranschaulicht werden (Abb. 4-7). Die Unter-

suchung, insbesondere das Setzen der vorgefertigten Schablone auf den Defektbe-

reich (Abb. 4-6b), wurde aus technischen Gründen von zwei Untersuchern durchge-

führt, da in unklaren Fällen mit Hilfe der zwei- und dreidimensionalen µCT-Bilder und 

zusätzlich der makroskopischen Fotos die zu bestimmende ROI genau festgelegt 

wurde. Dies führte zu einer erheblichen Verbesserung der Genauigkeit aufgrund der 

höheren Reproduzierbarkeit und zu einem enormen Zeitgewinn.  

a) b) 

 

 

Abb. 4-6 Radiologische Untersuchung 
 a) Verfahren zum Fotografieren der radiologischen Bilder auf dem Röntgenbe-

trachtungsschirm 
 b) Rasterschablone im Defektbereich 
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Abb. 4-7 Säulendiagramm Abb. 4-8 Feldeinteilung des Defek-
tes zur radiologischen 
Auswertung 

 

Darüber hinaus wurden von allen Präparaten zwei homogene Gruppen gebildet: Eine 

ventrale mit Kontakt des Defektes zum Parodontalspalt (PA-Spalt) und eine dorsale 

mit definiertem Abstand zum Parodont, so dass es möglich war, Aussagen über die 

Knochenregeneration in Abhängigkeit von der Lokalisation des Defektes zu machen 

(Abb. 4-9 und Abb. 4-10). 

 

  
Abb. 4-9 µCT, 2D, kein Kontakt 

zum PA-Spalt 
Abb. 4-10 µCT, 2D, Kontakt zum 

PA-Spalt 
 



Material und Methode 

- 28 - 

4.2.3 Mehrschicht-CT 
Sämtliche Knochenproben wurden vor dem Zurechttrimmen mit einem 16-Zeilen-

Multislice-CT (Somatom Volume Zoom Scanner, Sensation 16, Fa. Siemens Medical 

Solutions®, Erlangen, Deutschland) in einer Ortsauflösung von 210x210x500 µm 

(Pixelgröße: 100x100x100µm) gescannt (Abb. 4-11). 

 

 

 

Abb. 4-11 MSCT, 2D sagittal, ROI  
 

Dazu nutzten wir ein hochauflösendes Scan Protokoll mit 120 kV, 300 mAS eff., ei-

nem Field of view (FOV) von 50 mm und einer Kollimation und einem Tischvorschub 

von 0,5 mm. Diese Datensätze wurden mit den beiden hochauflösenden Faltungs-

kernen „U80 u very sharp“ und „U90 u ultra sharp“ und einer Schichtdicke von 0,5 

mm rekonstruiert. Diese Faltungskerne sind in der klinischen Routine für hochauflö-

sende Innenohraufnahmen mit eingeschränktem FOV vorgesehen [Bauer 2004, 

Bauer 2006a, Bauer 2006b]. Um Dichtewerte generieren zu können, wurde bei den 

Untersuchungen ein Festkörperkalibrierungsphantom mitgescannt. Die axialen Bilder 

wurden zu einer Leonardo Workstation (Siemens Medical Solutions®) transferiert, 

und sagittale Reformationen in gleicher Schichtdicke wie die axialen Bilder generiert. 

Alle Bilder wurden im DICOM-Format an eine Offline-Workstation zur weiteren Aus-

wertung transferiert. Mit in IDL (Creaso, Gilching) selbst programmierter Software 

wurde der neu gebildete Knochen innerhalb des Defektes automatisch mit einem 

Schwellenwertverfahren segmentiert. Anschließend konnten so Fläche, Dichte und 

Masse des neu gebildeten Knochens berechnet werden. Die Ergebnisse dienten der 

vergleichenden Beurteilung des Regenerationsgrades und der erweiterten Darstel-

lung der Critical-size-Region. Zusätzlich bot sich hierdurch eine Qualitätskontrolle der 

korrekten µCT-Einstellung zur Erfassung der ehemaligen Defektregion. 
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4.2.4 µCT 
Zur detaillierten, dreidimensionalen Darstellung und Bestimmung verschiedener 

morphometrischer Parameter des neu gebildeten Knochens dienten in dieser Arbeit 

die Mikrocomputertomographiesysteme µCT 20 und 40 der Fa. Scanco Medical® 

AG, (Brüttisellen, Schweiz, Abb. 4-12). Die µCT-Analyse ist ein invasives, nicht de-

struktives Verfahren, das eine Untersuchung des Hartgewebes bis auf eine Pixelgrö-

ße von 0,5 µm (µCT 50) zulässt, ohne dass die Proben speziell vorbereitet werden 

müssen. Die zerstörungsfreie Untersuchung erhält die Proben für zusätzliche ergän-

zende Untersuchungen, wie biomechanische Tests oder auch histologische Untersu-

chungen, was einen wesentlich größeren Datensatz und Erkenntnisgewinn pro Probe 

sicherstellt. Unterkiefer unserer Größe (Abb. 4-13) konnten mit einer isotropen Auflö-

sung von 15 µm bzw. 8 µm (µCT 20 bzw. µCt 40) gemessen werden (Tab. 4-2). 

 

 

Dank der isotropen Auflösung entspricht die Schichtdicke immer der Pixelgröße in-

nerhalb einer Schicht. Die technische Basisentwicklung der µCT geht auf die Vorar-

beiten von Rüegsegger und Mitarbeitern zurück [Ruegsegger 1996]. Bei dem µCT 

20/40 handelt es sich um eine Fächerstrahl-/Kegelstrahl-Mikrofokusröhre mit einer 

Fokusgröße von 7/5 µm als Quelle und einem CCD-Sensor als Detektor, womit eine 

maximale Auflösung von 8/6 µm nominal (Pixelgröße) bzw. 20/9 µm (10 % MTF) ge-

neriert werden kann. Das µCT 40 stellt das Nachfolgemodell des µCT 20 dar. Die 

beiden Scanco µCT 20 und 40 unterscheiden sich in der Leistung und v.a. in der 

daraus resultierenden Messzeit pro Schicht (Tab. 4-2). 

 

 
Abb. 4-12 Scanco µCt 40 Abb. 4-13 Unterkiefer, getrimmt 
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Scanco 
µCT  

Messdauer/  
1 Schicht 

Schichtdicke/ 
1 min 

Auflösung Probenhalter-
durchmesser 

Integrations- 
zeit 

Röhren-
stromstärke 

20 2,096 min 0,477  15 µm 15, 4 mm 200 ms 160 µA 
40 0,087-

0,144 min 
6,965-11,474 8 µm (Ø 16,4) 

15µm (Ø 
30,4) 

16,4 mm 
30,4 mm 

200 ms 145 µA 

Tab. 4-2 Technische Unterschiede zwischen µCT 20 und 40  

 

Das µCT 40 stand uns erst in der zweiten Hälfte des tierexperimentellen Teiles zur 

Verfügung. Um die hierdurch gegebenen Erweiterungsmöglichkeiten nutzen zu kön-

nen, wurden zuerst 10 Mandibulae mit beiden µCt gemessen, um auch etwaige 

kleinste Unterschiede auszuschließen [Eloot 2010]. Erst dann folgte die ausschließli-

che Nutzung des µCT 40. Zur Vorbereitung der Messungen der Mandibula-

Knochenexplantate mittels Scanco µCT 20 und 40 wurden diese zunächst auf einen 

maximalen Durchmesser von 14 mm bzw. in Ausnahmefällen zusätzlich bei ektoper 

Knochenneubildung 29 mm (nur mit µCT 40 mgl.) um den ehemaligen Defektbereich 

herum mit einer Mikrosäge verkleinert. Die entsprechend angepassten Präparate 

wurden innerhalb des transparenten Messröhrchens in 5 „Etagen“ fest und in paralle-

ler Anordnung in einer speziell konstruierten Halterung platziert (Abb. 4-14). Zur Fi-

xierung dieser Proben und zur Vermeidung des Austrocknens durch Temperaturer-

höhungen während der durchschnittlich 10,59/0,54 Stunden dauernden Messung 

wurde der Probenhalter mit 100 % Methanol gefüllt. Als Vorbereitung jeder µCT-

Aufnahme muss zunächst in der SCOUT VIEW-Darstellung, die etwa einem her-

kömmlichen Röntgenbild entspricht, die Messregion durch sorgfältige Bestimmung 

des zu scannenden Bereichs der Probe festgelegt werden (Abb. 4-15). 

 

  
Abb. 4-14 Halteapparatur zur horizontalen 

Fixation von 5 Knochenproben im 
Messröhrchen 

Abb. 4-15 Scout View-Einstellung 
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Gescannt wurden im Durchschnitt jeweils 302 Schichten in der Mitte der Knochen-

probe, entsprechend einem zylindrischen Volumen von 5 mm Durchmesser mit 

durchschnittlich 4,53 mm Höhe. Die Scans mit einer Schichtdicke von 0,015 mm re-

spektive 0,008 mm erfolgten mit „High resolution Scan Mode“ und einer Integrations-

zeit von 200 ms, entsprechend 600 (1000) Projektionen pro Schicht mit jeweils 1024 

(2048) Messpunkten pro Schicht über einen Winkel von 216° (180°) [Nazarian 2008]. 

Die Integrationszeit bezieht sich hier auf die Zeit, die der Detektor der eintreffenden 

Röntgenstrahlung pro Projektion ausgesetzt ist. Um den Einfluss der Probengeome-

trie auf die rekonstruierten linearen Abschwächungskoeffizienten zu minimieren 

(beam hardening-Effekte = Strahlaufhärtungsartefakte = BHA), wurde ein span-

nungs- und scannerspezifischer Korrekturalgorithmus basierend auf einem 1200 mg 

HA/ccm Phantom (HA-Kunststoffmischung) angewendet, welcher dem früher ange-

wandten 200-er Phantom bei Knochen höherer Dichte überlegen sein soll [Fajardo 

2009, Kazakia 2008]. Nach Rekonstruktion der Daten erfolgte die Analyse der mikro-

strukturellen Parameter innerhalb des ehemaligen Mandibular- Defektbereiches an 

einer VOI von 5 mm Durchmesser und beliebiger Dicke, entsprechend der Ausdeh-

nung der Knochenregeneration in der bukko-lingualen Ebene, um die 3D-Auswertung 

zu erhalten (Abb. 4-16 und Abb. 4-17). Dies erfolgte mit der speziellen Software IPL 

(Image processing language) (Scanco Medical AG, Brüttisellen). 

 

 

  
Abb. 4-16 µCT, 2D, ROI einer Schicht Abb. 4-17 µCT, 3D coronar mit VOI 

 (5mm Durchmesser), blau neu ge-
bildeter Knochen innerhalb des 
Defektes, rot ektoper Knochen 
(vgl. Abb. 4-5) 
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Dieses Verfahren benötigt zur Berechnung von Messungen Schwellenwerte und 

spezielle Filter (Sigma und Gauß – spezielle programmspezifische Rechenfunktionen 

zur Rauschunterdrückung), die vom Benutzer definiert werden müssen. Die Einstel-

lung des Schwellenwertes erfolgte mit Hilfe eines Histogrammes. Der Schwellenwert 

gibt die Grenze innerhalb einer Grauskala an, unterhalb derer die Voxel als Mark de-

finiert werden und oberhalb derer die Voxel dem Knochen zugeordnet werden. Für 

diese Studie wurde ein einheitlicher Schwellenwert genutzt, obwohl Feldkamp et al. 

[Feldkamp 1989] die Nutzung von individuellen Schwellenwerten empfahl. Da es sich 

jedoch um einen einheitlichen Knochentyp handelt und die Werte verglichen werden 

sollten, wurde wie heute üblich dem Vorgehen von Rüegsegger et al. [Ruegsegger 

1996], Ding et al. [Ding 1999] und Muller et al. [Muller 1998] mit einem einheitlichen 

Schwellenwert der Vorzug gegeben. Unser Schwellenwert für den Kallus lag bei 230 

(pro Mille vom maximalen Grauwert), der Gauß Sigma bei 1,2 und der Gauß Support 

bei 2. Dies erlaubt uns, folgende nicht volumenabhängigen Parameter direkt dreidi-

mensional zu bestimmen: 

Bone volume (BV); tissue mineral density (TMD)=material density=bone tissue densi-

ty=degree of mineralisation; bone mineral content (BMC); trabecular thickness (Tb. 

Th.); degree of anisotropy (DA); bone surface (BS); structure model index (SMI); 

Strukturparameter dienen der einheitlichen Beschreibung und Quantifizierung der 

Mikroarchitektur untersuchter Objekte [Underwood 1969, Parfitt 1987]. 

Traditionell wurden zur exakten Analyse der Histomorphometrie des Knochens zwei-

dimensionale histologische Schnitte herangezogen. Aufgrund der Ergebnisse der 

Untersuchungen von Singh [Singh 1978], ist es zur Definition eines Stab- [Parfitt 

1987] und eines Plattenmodells [Parfitt 1983] gekommen, um von zweidimensionalen 

histologischen Schnitten auf die dreidimensionale Mikroarchitektur des Knochens 

schließen zu können. Die alleinige Annahme eines Platten- oder eines Stabmodells 

führt jedoch zu unterschiedlichen Werten des gleichen Parameters, zudem berück-

sichtigt es keine altersbedingten Änderungen in der Architektur des Knochens (Um-

wandlung von einem plattenähnlichen in ein mehr stabähnliches Netzwerk) [Engelke 

1999], darüber hinaus besteht das Geflecht üblicherweise aus Übergangsformen 

beider Modelle. Da sich die Knochenstruktur im Rahmen von Remodellingprozessen 

von einer Platten- zu einer Stabstruktur verändert, ist es z. B. nicht möglich, die 

Trabekeldicke zu unterschiedlichen Zeitpunkten miteinander zu vergleichen, wenn 

das Plattenmodell zu Grunde gelegt wird [Kinney 1995, Day 2000]. 
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Auf der Grundlage der Mikro-CT ist es jedoch möglich, dieses Problem zu lösen und 

modellunabhängige 3D-Strukturparameter zur Strukturquantifizierung zu ermitteln: 

Bone Volume Fraction (BV/TV): 
BV=bone volume in [mm3] abhängig vom Schwellenwert (Helligkeit der Voxel); 

BV/TV=Verhältnis des Volumens des Knochens (BV) zum gesamten Volumen (TV) 

innerhalb der untersuchten Probe= Knochenvolumenanteil in % (Goulet et al. 1994). 

Von der American Society of Bone and Mineral Research anerkannte Definition 

[Parfitt 1987, Amling 1996].  

Tissue Mineral Density (TMD): 
Grauwert nur von dem Segmentierten (Schwellenwert), also nur vom Material (Kno-

chen), nicht von TV abhängig. Die Knochendichtemessung wurde mittels eines 5-

stufigen Hydroxylapatit-Phantoms in aufsteigender Konzentration (0,0 / 99,4 / 199,3 / 

399,9 / 802,0 mg HA/cm³) kalibriert (Abb. 4-18), wobei die Umrechnung in den Kno-

chendichtewert (g HA/cm3) anhand des jeweiligen Hounsfield-Unit-Wertes erfolgte. 

Das Ziel war hierbei die Bestimmung der Knochendichte. Die Nachteile der TMD im 

Vergleich zur volumenabhängigen bone mineral density (BMD) bestehen in der Ab-

hängigkeit vom Schwellenwert und den Partialvolumeneffekten (PV), welche ausge-

glichen werden sollen, indem zwei Pixel von jeder Seite der Oberfläche abgezogen 

werden. Daher muss das Objekt mindestens fünf Pixel umfassen, was bei allen unse-

ren Proben der Fall war [Kazakia 2008, Burghardt 2008, Morgan 2009]. 

 

 

 
 
 
 

 
 
 
 
 

Bone Mineral Content (BMC): 
Wird definiert als BV x TMD in mg, wobei für die von jeder Oberfläche ausgeschlos-

senen zwei Pixel die gleiche Dichte angenommen wird [Morgan 2009]. 

 
Abb. 4-18 Hydroxylapatitprüfkörper 
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Trabecular Thickness (Tb. Th.): 
Messung der durchschnittlichen Trabekeldicke, bzw. der Voxel innerhalb der Probe, 

welche dem Knochen zugeordnet werden. Hierbei wird für jeden Punkt der Durch-

messer eines maximalen Kreises, der noch innerhalb der Struktur liegt und den 

Punkt einschließt, ermittelt (Abb. 4-19) [Tamada 2005]. Der Durchmesser stellt die 

lokale Dicke an diesem Punkt dar. Dieser nicht volumenabhängige Parameter wird in 

mm angegeben [Goulet 1994]. 
 

 
 
 
 

 
 
 
 

 
 
 

 
 

Degree Of Anisotropy (DA): 
Der nicht volumenabhängige, rein dreidimensionale Parameter Anisotropie be-

schreibt die vorherrschende räumliche Ausrichtung der Trabekel innerhalb des Kno-

chens dimensionslos. Der Grad der Anisotropie ist umso höher, je stärker die Aus-

richtung der Trabekel in eine bestimmte Richtung ist. 1=isotrop, d.h., es liegt keine 

Vorzugsrichtung vor. Je höher der Wert, desto mehr liegt eine Orientierung in eine 

bestimmte Richtung vor. Quantifiziert wird dieser Parameter mit Hilfe der Mean Inter-

cept Length für trabekulären Knochen (MIL-Methode) nach Whitehouse [Whitehouse 

1974] und Odgaard [Odgaard 1997]. 

 
Bone Surface to Volume Ratio of Bone (BS/BV): 
Der Parameter BS/BV gibt das Verhältnis der Oberfläche des Knochens (BS) zum 

Volumen des Knochens (BV) mit der Einheit mm-1 wieder [Goulet 1994]. Als Bone 

surface (BS) in mm2 stellt er die unabhängige/nicht volumenabhängige Knochenober-

fläche dar. 

 
Abb. 4-19 Bestimmung der lokalen Trabe-

keldicke 
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Structure Model Index (SMI): 

Der SMI ist dimensionslos, nicht volumenabhängig und wurde von Hildebrand und 

Rüegsegger 1997 vorgestellt. Er besagt, ob in einer Probe die stabförmigen oder die 

plattenförmigen Trabekel überwiegen. Dieser Parameter liegt bei 0 für eine ideale 

Plattenstruktur, für eine ideale Stabstruktur beträgt der Wert 3 und bei einem realen 

Trabekelnetzwerk mit Übergangsformen befindet er sich inmitten beider Werte. Bei 

Proben gleicher Knochendichte kann demnach trotzdem eine unterschiedliche Tra-

bekelstruktur vorherrschen, was durch den SMI dargestellt werden kann. Er ist unab-

hängig von der Dicke der Trabekel [Hildebrand 1997], wobei eine plättchenförmige 

Struktur stabiler als die stäbchenförmige gilt [Bevill 2006], so dass man hier auch auf 

die Belastungssituation rückschließen kann. Er kann auch negative Werte bis -1 an-

nehmen, was für eine extrem dichte, konkave plattenförmige Struktur spricht. Zudem 

korreliert er mit BV/TV (Platte=hohes BV/TV, Stab=niedriges BV/TV). 

Diese 3D stereologischen Indizes entsprechen den Definitionen der Standardhisto-

morphometrie, wobei die Validität und die Vergleichbarkeit der Ergebnisse zu ande-

ren histomorphometrischen Methoden zur Bewertung der Knochenarchitektur in ver-

schiedenen Arbeiten belegt wurde [Kuhn 1990, Uchiyama 1997, Engelke 1999, Ito 

1998, Muller 1998, Barbier 1999, David 2003, Thomsen 2005]. In der anschließen-

den optischen Wiedergabe der Messungen wurde zur Differenzierung des Kallus 

vom ortsständigen Knochen eine farbkodierte Dichtedarstellung gewählt, welche auf 

der Helligkeitsverteilung der Voxel basiert. Dabei stellt sich ortsständiger, höher mi-

neralisierter Knochen hell/weiß dar, während sich neu gebildeter, wenig mineralisier-

ter Kallus mit erhöhter Transluzenz blau darstellt (Abb. 4-20). 

 

 

 

 
Abb. 4-20 µCT, 3D, farbcodierte 

Dichtedarstellung 
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Abschließend wurden die digitalen VOI-Daten auf Harddisk/Magnetband gespeichert 

und können mit den Messdaten erneut geladen werden. 

In der hier vorgestellten Anwendung in der präklinischen Forschung dient der µCT-

Einsatz der post mortem Kontrolle, der Überprüfung anderer zur Anwendung ge-

kommener Analysemethoden wie der Histomorphometrie, konventionellen Radiologie 

und Mikroradiographie und der dreidimensionalen Quantifizierung der in diesem 

Tiermodell stattfindenden Umbauprozesse. 
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4.2.5 Histologie/Histometrie 
Zum Anfertigen der histologischen Schnitte wurde das Einbettverfahren mit Methyl-

methacrylat (MMA) verwendet, wobei wir ein standardisiertes Protokoll der Anatomi-

schen Anstalt der LMU München (PD Dr. Milz) nutzten (Tab. 4-3). 

 

 

Alle aus den Tierversuchen entnommenen Proben wurden nach Reduktion des um-

gebenden Weichteilmantels in 100% Methanol bei 4 Grad fixiert, mit Hilfe einer auf-

steigenden Alkoholreihe entwässert und in Münchener Einbettgemisch eingebettet. 

Nach Aushärtung wurden die MMA-Blöcke aus dem Glas genommen und nachfol-

gend mit einer Standstichsäge auf Zylinder (Abb. 4-21) zugeschnitten, wobei durch 

selbst aufgezeichnete Linien darauf geachtet wurde, parallel zum Schaft zu schnei-

den. Darauf wurden die Zylinder mit Cyanolit-Kleber auf die für die Leica® SP 1600 

Innenlochsäge (Abb. 4-22) bestimmten Messingblöcke geklebt. 

 

  Abb. 4-21 Einbettgläschen, zugeschnittene 
 Zylinder, aufgeklebte Probe und  
 Halterung der Innenlochsäge 

Abb. 4-22 Innenlochsäge Leica® SP1600 

 

Tag  Medien 
1-2.  100% Methanol.  
3.  70% ETOH, abends 80%ETOH  
4.  90% ETOH  
5+6.  100% ETOH  
7/-8.  Aceton (reinst)  
9-12.  Einlegen in MMA (Vakuum)  
12-15.  Wechsel des MMA (Vakuum)  
15-22.  Einbettgemisch (Vakuum):100 ml MMA, 25 ml Plastoid, 3,5 g Benzoylperoxid  

22.  Erneuerung des Einbettgemisches (Vakuum) Wasserbad  
ab 23/24 .  Polymerisation im Wärmeschrank  
25.  Aushärten im Brutschrank (37 Grad)  
ab 27.  Anfertigung der Schliffpräparate  
Tab. 4-3 MMA-Einbettverfahren der Antomischen Anstalt München 
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Mit Hilfe eines speziellen Mikrotoms wurden nach Aushärtung der Einbettmasse 

100±10µm dicke coronare Schnitte der unentkalkten Knochen gemäß der Säge-

Schlifftechnik nach Donath and Breuner [Donath 1982] angefertigt, so dass der 5 mm 

durchmessende Kieferwinkeldefekt durch 13 – 14 Schnitte vollständig durchge-

schichtet wurde (Abb. 4-23). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Zur Orientierung wurden diese Schnitte mit einer histologischen Standardfärbung 

(Hämatoxylin & Eosin Färbung) gefärbt, zur besseren Differenzierung des neu gebil-

deten Kallus vom ortsständigen Knochen zusätzlich mit der Färbung nach Levai-

Lazcko, welche es erlaubt, verschiedene Mineralisationsgrade des Knochens von-

einander zu trennen. Einige ausgewählte Schnitte wurden abschließend mit Hilfe ei-

ner Präzisionsmikroschleifmaschine (Fa. Exakt, Norderstedt, Germany) auf ca. 50-

70µm geschliffen und anschließend glatt poliert. 

Die gewonnenen Proben wurden mit den folgenden Substanzen zur Darstellung ver-

schiedener Aspekte innerhalb der Knochenneubildung, aber auch der Darstellung 

der Weichgewebe, angefärbt.  

Zur Anwendung kamen in dieser Arbeit die Färbungen nach  

1. Laczko Levai (alle Schnitte)  

2. Hämatoxylin Eosin-Färbung  

3. Trichrom Masson Goldner  

4. Von Kossa – mit Gegenfärbung: Giemsa-/ Säurefuchsin-/ Hämatoxylin Eosin-

Färbung  

Die Färbung nach Laczko-Levai [Fritsch 1989, Jeno 1975] (Tab. 4-4) wurde für alle 

Schnitte insbesondere zur Differenzierung zwischen ortsständigem (vorbestehen-

 
Abb. 4-23 Schema der histologischen und mikroradiographischen 

Schnittebene 
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dem) und neu gebildetem Knochen zur histometrischen Auswertung der Schnitte 

verwendet. Hämatoxylin Eosin-, Trichrom Masson Goldner- und von Kossa-

Färbungen (mit/ohne Gegenfärbung) wurden für ausgewählte Schnitte, v.a. zur ver-

gleichenden Darstellung des Mineralisationsprozesses gewählt. 

 
1. Schliff abwischen mit Aceton-Alkohol (1:1) 
2. 15 Minuten einlegen in 10% H2O2 
3. Abspülen mit H2O 
4. Lösung "A" (doppelt filtrieren) 3-5 Minuten 
5. Abspülen mit H2O 
6. Pararosanilin 2-5 Minuten 
7. Abspülen mit H2O 
8. Schliff trocknen und differenzieren mit 96%igem Alko-

hol. Kurz abwischen! 
9. Deckglaseindeckung  
Tab. 4-4 Protokoll Laczko - Levai -Färbung 
 

Bei der Hämatoxylin Eosin-Färbung (H.E.-Färbung) handelt es sich um die gebräuch-

lichste Übersichtsfärbung, wobei Hämatoxylin ein positiv geladener Farbstoff ist, der 

negativ geladene ("basophile") Strukturen wie z.B. die DNS des Kernchromatins blau 

färbt, wobei Eosin als negativ geladener Farbstoff zur Gegenfärbung aller restlichen 

Strukturen in verschiedene Rot-Töne ("Azidophilie") dient. 

Die 1937 von Goldners etablierte Trichrom Methode gilt heute als Standardknochen-

färbung für nicht entkalkte Knochenschnitte [Gruber 1992], wobei der mineralisierte 

Knochen sich hierbei leuchtend grün färbt, das Osteoid in kräftigem Rot erscheint 

und das Zytoplasma und Bindegewebe einen orangefarbenen Ton hat. Es ergibt sich 

hierbei eine klare Differenzierung von Kollagen und Weichteilen wie Muskeln und 

Gefäßen, aber auch mineralisierte und nicht-mineralisierte Knochenmatrix wird farb-

lich klar unterschieden.  

Die von Kossa-Farbreaktion dient dem Nachweis von Kalziumsalzen und bewirkt ei-

ne eindrucksvolle Schwärzung aller mineralisierten Gewebeanteile, hierbei wurde zur 

Darstellung der zellulären und nicht mineralisierten Anteile mit Giemsa gegengefärbt 

[Piattelli 1994]. 

Im Folgenden wird auf die Methodik der histomorphometrischen Auswertung und In-

terpretation eingegangen, wobei diese Schwerpunkt einer anderen Promotion dar-

stellt. Diese Daten sollten mit denen des µCt korreliert werden. Zur histomorphome-

trischen Auswertung der Präparate kam das computerunterstützte Bildanalysesystem 

KS 400 (Firma Carl Zeiss, Jena, Deutschland) zur Anwendung.  



Material und Methode 

- 40 - 

Dabei wurden die Präparate zur Übersicht mit einem Wild® Makroskop M 420 bzw. 

zur Detailbeurteilung mit einem Stereomikroskop Zeiss Axiophot (Fa. Carl Zeiss
®
, 

Jena, Deutschland) und einer CCD-Videokamera XC-007P (Fa. Sony
©
, Japan) auf-

genommen und in die Computereinheit mit dem Bildanalyseprogramm übertragen. 

Knochenneubildung wurde im Defektbereich (Abb. 4-24a), außerhalb des Defektbe-

reiches, z.B. im Massetermuskel (ektope Knochenneubildung) (Abb. 4-24b), gemes-

sen, zudem der vor der Trepanation in diesem Defektareal bestehende ortsständige 

Knochen (Abb. 4-24a), sowie ein eventuell noch vorhandener Restdefekt (Abb. 

4-24a). Vom Programm erfolgten die Berechnungen sämtlicher Flächen in mm
2
. 

 

a) b) 

  
Fläche des neu gebildeten 
Knochens innerhalb des Defektes  
(schraffiert)                              keine  
           Knochenbildung mittig im 
         Defekt 

 
 Gesamtfläche des neu gebildeten  
 Knochens mit ektopen Bereichen 

Abb. 4-24 Schemazeichnung zur Erläuterung der histometrischen Auswertung  
  a) ursprünglicher Knochen vor Defektsetzung (dunkelgrau unschraffiert) und 
  neu gebildeter Knochen innerhalb des ursprünglichen Knochens (hellgrau 
  schraffiert) 
  b) gesamter neu gebildeter Knochen einschließlich ektoper Bereich  
  (dunkelgrau) 
 

Neben der Beurteilung des auf einzelne Untersuchungsgruppen bezogenen Kno-

chenzuwachses pro Schnitt zu einem bestimmten Opferungszeitpunkt wurden bei der 

statistischen Auswertung zusätzlich unterschiedliche Knochenneubildungen inner-

halb eines Defektes analog der µCT beurteilt. Dabei wurden Randschnitte mit zentra-

len Schnitten verglichen, um festzustellen, ob die unterschiedliche Verteilung der 

Zielzellen einen Einfluss auf das Volumen der gentherapeutisch induzierten Kno-

chenneubildung hat. 
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4.2.6 Mikroradiographie 
Zur vergleichenden Darstellung mit dem µCT, sowie zur Objektivierung der histome-

trischen Daten wurden Mikroradiographien angefertigt. Dafür wurden je 36 Schnitte 

auf einer 10 x 10 cm großen Mikroradiographieplatte befestigt und mit einem Faxitron 

X-Ray Systems 43855A (Hewlett Packard, McMinnville Division, Oregon 97128) bei 

2,5mA und 30 kV für 2 x 50 min belichtet. Entsprechend den Histologien wurden 

Übersichts- und Detailaufnahmen erstellt und mit der Software AxioVision Rel. 4.6 

digitalisiert. Mit niedriger Röntgenintensität und verlängerter Belichtungszeit konnten 

feinste knöcherne Strukturen dargestellt werden und durch den direkten Kontakt des 

Schnittes mit dem Film (Kodak X-OMAT MA) erfolgte eine dimensionstreue Abbil-

dung. 

4.2.7 Polychrome Sequenzmarkierung 
Es wurden den Tieren zu verschiedenen Zeitpunkten insgesamt sechs unterschiedli-

che Farbstoffe subkutan steril injiziert, um die Knochenneubildung im Bereich des 

critical-size-Defektes an den ungefärbten MMA-Schnitten mittels Fluorochromen zu 

detektieren und im Fluoreszenzmikroskop farblich zu visualisieren. Dazu wählten wir 

Calzein blau, Xylenolorange, Calzein grün, Alizarin, Rolitetracyclin und BAPTA, die 

als 3%ige Lösungen in 2%iger NaHCl3 den Tieren unter Zugabe eines Lokalanästhe-

tikums gefiltert appliziert wurden. Für die Evaluation stand das LSM 510 Meta NLO 

Fluoreszenzmikroskop in Verbindung mit der digitalen Mikroskopkamera AxioCam 

(Fa. Carl Zeiss MicroImaging GmbH) zur Verfügung. Das spezielle konfokale Lasers-

can Mikroskop mit Metadetektor und Biphotonenlaser erfasst das von einer einzigen 

Ebene der Probe reflektierte Licht, verrechnet es und setzt es zu einem Bild zusam-

men. Dieses Gesamtbild setzt sich aus der Anzahl von Einzelbildern zusammen, 

welche den Fluorochromen im zu untersuchenden Defektbereich entsprechen. Diese 

Einzelbilder wurden dann vermessen und die neu gebildete Knochenfläche anhand 

der verschiedenen Fluorochrome den jeweiligen Zeitpunkten zugeordnet. Diese Me-

thodik ist Schwerpunkt einer anderen Promotion. 

4.2.8 Statistische Auswertung 
Es wurde sowohl zwischen den einzelnen Therapie- und Kontrollgruppen, als auch 

zwischen den einzelnen Messzeitpunkten einer jeweiligen Auswertungsgruppe ein T-

Test für unverbundene Stichproben durchgeführt, um differenzierte quantitative Aus-

sagen über die radiologischen und histomorphometrischen Daten dieser orientieren-

den Vergleichsstudie mit mehrdimensionalen Messparametern machen zu können. 
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Weiterhin wurde zur radiologischen Auswertung der ventralen Gruppe mit Kontakt 

zum Parodontalspalt gegenüber der dorsalen Gruppe ohne Kontakt zum Parodon-

talspalt ein T-Test für verbundene Stichproben durchgeführt. Bei den radiologisch 

erhobenen Werten der Einzelfeldanalyse mit den prozentualen Anteilen des neu ge-

bildeten Knochens abhängig von der Lokalisation wurde der Fisher Exact Test an-

gewendet. Der Korrelationsvergleich der Proben des µCT`s gegen das MSCT bzw. 

die histomorphometrische Auswertung wurde mit Hilfe der Spearman Correlation be-

stimmt. Statistisch signifikante Unterschiede wurden bei einem Konfidenzintervall von 

95% angenommen, wobei jegliche Werte als Mittelwerte (MW) ± Standardabwei-

chung (SD) angegeben wurden. Für die statistische Auswertung stand einerseits das 

Programm SPSS (Version 14.0, SPSS Inc. Chicago, Illinois, USA) und andererseits 

das Programm Origin (Version 5.0, OriginLab Cooperation, Northampton, USA) – 

insbesondere für die graphischen Darstellungen – zur Verfügung. 
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5 Ergebnisse 

5.1 Makroskopische Darstellung 
Klinisch fällt in der rhBMP-2 Gruppe die überschießende (heterotope) Knochenneu-

bildung im Bereich der Masseter- und Digastricusmuskelschlinge und die Abnahme 

des ektop gebildeten Knochens vom 14.-112. Tag auf (Abb. 5-1 rechte Spalte). In der 

2,5µg Plasmid Gruppe erfolgt die Regeneration vom anterioren Defektrand nahe der 

Schneidezahnwurzel aus (Abb. 5-1 linke Spalte). 

Korrespondierende konventionell radiologische Aufnahmen (Zahnfilm) bestätigen 

dieses (Abb. 5-2). 

 



Ergebnisse 

- 44 - 

  
14 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 14 Tage rhBMP-2 Protein 

  
28 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 28 Tage rhBMP-2 Protein 

  
56 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 56 Tage rhBMP-2 Protein 

  
112 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 112 Tage rhBMP-2 Protein 
Abb. 5-1 Makroskopische Darstellung der Knochenregeneration 
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5.2 Konventionell radiologische Darstellung 
 

  
14 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 14 Tage rhBMP-2 Protein 

  
28 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 28 Tage rhBMP-2 Protein 

  
56 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 56 Tage rhBMP-2 Protein 

  
112 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 112 Tage rhBMP-2 Protein 
Abb. 5-2 Konventionell radiologische Darstellung der Knochenregeneration 
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5.3 µCT und MSCT 
5.3.1 Volumen 
Die Bestimmung von Objekt- (OV) bzw. Knochenvolumen (BV) stellt die initiale Ba-

sisuntersuchung jeder µCT-Untersuchung dar. BV ist der objektivste Parameter zur 

Bestimmung des tatsächlichen, d.h. absoluten Knochenzuwachses abzüglich umlie-

gender Luft und Weichgewebe und ermöglicht damit den objektiven Vergleich zwi-

schen den einzelnen Therapie- und Kontrollgruppen.  

Da für den Nukleinsäuetransfer in vivo keine Dosis-, Wirkungsbeziehungen bekannt 

waren, wurden unterschiedliche Dosen für die Beschichtung des Titanplättchens ein-

gesetzt. Diese reichten von 2,5µg bis 100µg DNS. In der 3D-µCT-Darstellung (Abb. 

5-3) des innerhalb des Defektes neu gebildeten Knochens nach 56 bzw. 112 Tagen 

sieht man in den Gruppen mit der Konzentration von 50 bzw. 100 µg Plasmid eine 

nahezu ausgebliebene Knochenregeneration (nur randständig), während man bei 

abnehmender Konzentration ein zunehmendes Volumen beobachtet, welches bei 

einer Konzentration von 2,5µg zu einer vollständigen Konsolidierung führt (Abb. 5-3, 

Tab. 5-3 und Tab. 5-4).  
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56 Tage BMP-2 Plasmid 100µg 112 Tage BMP-2 Plasmid 100µg 

  
56 Tage BMP-2 Plasmid 50µg 112 Tage BMP-2 Plasmid 50µg 

  56 Tage BMP-2 Plasmid 25µg 112 Tage BMP-2 Plasmid 25µg 

   
56 Tage BMP-2 Plasmid 12,5µg 112 Tage BMP-2 Plasmid 12,5µg 

   
56 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 112 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 
Abb. 5-3 µCT, 3D-Rekonstruktion der ortsständigen Knochenbildung im VOI 
 bei verschiedenen Plasmidkonzentrationen nach 56 (links) bzw. 112d (rechts) 
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Tab. 5-1 µCt, Volumen der einzelnen Therapien gegeneinander 
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Tab. 5-2 MSCT, Volumen der einzelnen Therapien gegeneinander 
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Mittels T-Test für unverbundene Stichproben zeigten sich signifikante Unterschiede 

des BV (entsprechend den in den Tab. 5-1 und Tab. 5-2 gekennzeichneten, unter-

schiedlichen Signifikanzniveaus) zwischen den Gruppen 2,5/25µg vs. 50/100µg 

BMP-2 Plasmid sowie teilweise zwischen diesen Gruppen und dem rhBMP-2-

Vergleichkollektiv. Beim Vergleich dieser Werte fiel weiterhin auf, dass der durch 

rhBMP-2 initial und im Verlauf deutlich erhöhte Knochenmatrixzuwachs am 112. Un-

tersuchungstag keinen signifikanten Unterschied mehr zu den Vergleichsgruppen 

(mit Ausnahme von 50 + 100µg Plasmid) ergab (Tab. 5-1 und Tab. 5-2). ≤ 25µg 

Plasmiddosis lag eine direkte Dosiswirkungsbeziehung vor, höhere Plasmidwerte 

führten zu einer inversen Dosiswirkungsbeziehung. Die Beurteilung des BV im zeitli-

chen Verlauf innerhalb jeweils einer Gruppe ergab, dass bei nahezu allen Gruppen 

eine teils signifikante kontinuierliche Zunahme des Knochenvolumens ohne einen 

Peak stattfand (Tab. 5-3, Tab. 5-4 und Abb. 5-4). Auffällig war darüber hinaus, dass 

das BV des durch PDLLA induzierten Knochens zwischen dem 56. und 112. zurück-

ging. 

 

 
Tab. 5-3 µCT, Volumen der einzelnen Therapien im zeitlichen Verlauf 
 

 
Tab. 5-4 MSCT, Volumen der einzelnen Therapien im zeitlichen Verlauf 
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Abb. 5-4 Therapien im zeitlichen Verlauf 
 

Dabei zeigte sich die 2,5µg BMP-2 Plasmidgruppe (Abb. 5-5) am erfolgreichsten, da 

sie visuell (Abb. 5-3) und im Vergleich zu den anderen Therapien (Abb. 5-4) dem Na-

tivknochen am nächsten kommt. 

 

Abb. 5-5 BMP-2 Plasmid 2,5 µg im zeitlichen Verlauf 
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In der rhBMP-2- Gruppe wurde zwischen dem innerhalb des Defektes gebildeten BV 

(=BMP Defekt) und dem ektopen, d.h. im Muskel gebildeten BV (=BMP ektop) unter-

schieden (Abb. 5-6, Abb. 4-5 und Abb. 4-17).  

 

  
Abb. 5-6 links: MSCT, rechts: µCT: rh-BMP in coronarer Ansicht 
 (Mitte: Plättchen, „oben“=lateral=ektoper Knochen, „unten“=medial=Defektknochen) 

 

Mittels MSCT wurde der gesamte ektope Bereich gemessen (wie in Abb. 5-6 oben 

links dargestellt), da dies hier wegen des größeren field of view (FOV) möglich war, 

während wir uns mittels µCT auf das VOI des Defektes von 5 mm beschränkten 

(Abb. 4-17). 

Dabei fiel beim MSCT BV ektop bis zum 112 Tage kontinuierlich (Tab. 5-4 und Abb. 

5-8). 

Bei Inspektion des TV-BMP ektop, welches der ektopen Knochenhöhle (siehe Abb. 

4-17) entspricht, fällt auf, dass es nach initial schneller Bildung am 14. Tag im Verlauf 

bis zum 112. Tag signifikant auf weniger als die Hälfte abfällt (Abb. 5-7 Abb. 5-8). 

Dagegen steigt das ektope BV des Defektes bis zum 112. Tag signifikant auf ein Ni-

veau an, welches keine andere Therapiegruppe – einschließlich der nativen Gruppe 

– erreicht (Abb. 5-7 und Tab. 5-3). 
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14 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 14 Tage rhBMP-2 Protein 

  
28 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 28 Tage rhBMP-2 Protein 

  
56 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 56 Tage rhBMP-2 Protein 

  
112 Tage BMP-2 Plasmid 2,5µg 112 Tage rhBMP-2 Protein 
Abb. 5-7 µCT, 3D-Rekonstruktion der ortsständigen Knochenbildung 
 Darstellung des VOI im zeitlichen Verlauf; linke Seite: 2,5 µg Plasmid in 30° ge-

kippter Ansicht (Übersicht); rechte Seite: rh-BMP in coronarer Ansicht (Mitte: 
Plättchen, „oben“=lateral=ektoper Knochen, „unten“=medial=Defektknochen; auf-
fällig ist, dass die ektope Knochenhöhle (TV) immer mehr „zusammensinkt“, wäh-
rend BV ektop zunimmt 
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5.3.2 Dichte 
Wir bestimmten zusätzlich die Knochendichte (TMD) als ein Kriterium für die Stabili-

tät und somit Qualität des neu gebildeten Knochens. Dieser schwellenwertabhängige 

Parameter berücksichtigt weder umliegende Luft noch Weichgewebe.  

Visualisiert werden kann dies über die farbkodierte Dichtedarstellung, welche auf der 

Helligkeitsverteilung der Voxel basiert. Hierbei stellt sich neu gebildeter, wenig dich-

ter Knochen dunkelblau dar, während sich alter ortsständiger, dichter Knochen hell 

darstellt. Die in Abb. 5-8 im zeitlichen Verlauf heller werdenden Blautöne sind Zei-

chen der Dichtezunahme im zeitlichen Verlauf. Diese ist sowohl für den Defektbe-

reich als auch für den ektopen Knochen mittels µCT (Tab. 5-5) und MSCT (Tab. 5-6) 

meist signifikant. 
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14 Tage rhBMP-2 Protein 

  
28 Tage rhBMP-2 Protein 

  
56 Tage rhBMP-2 Protein 

   
112 Tage rhBMP-2 Protein 
Abb. 5-8 links: µCT, rechts: MSCT: 2D, coronar, farbkodierte Dichtedarstellung 
 neuer, wenig dichter Knochen dunkelblau, dichter Knochen hell; rh-BMP- 
 Gruppe mit ektoper Ossifikation; Zunahme der TMD im zeitlichen Verlauf 
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Tab. 5-5 µCT, Dichte der einzelnen Therapien im zeitlichen Verlauf 
 

 
Tab. 5-6 MSCT, Dichte der einzelnen Therapien im zeitlichen Verlauf 
 

Vergleicht man nun in der Gruppe des rhBMP-2 Proteins den ektopen Knochen mit 

dem ortsständigen gewünschten Knochen im Zielgewebe, kann man feststellen, dass 

der Defektknochen zu allen Zeitpunkten eine teils signifikant höhere Dichte aufweist 

(Abb. 5-9 und Tab. 5-7). 

Die Beurteilung der TMD im zeitlichen Verlauf innerhalb jeweils einer Plasmidgruppe 

ergab, dass die Dichte bei nahezu allen Gruppen kontinuierlich (meist signifikant) 

zunahm (Tab. 5-5 und Tab. 5-6). Dabei zeigte sich die 2,5µg BMP-2 Plasmidgruppe 

am erfolgreichsten (wie beim BV), da sie im Vergleich zu den anderen Therapien 

(Tab. 5-7 und Tab. 5-8) dem Nativknochen am nächsten kommt. 

Diese Plasmidkonzentration führt ab dem 28. Tag ebenfalls zu einem signifikant dich-

teren Knochen als das rekombinante Protein im Defektbereich (Abb. 5-10 und Tab. 

5-7). 
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Abb. 5-9 Dichte (µCT) rhBMP-2 Protein ektoper Knochen (rot) gegen medialen Defektbereich 

(blau) im zeitlichen Verlauf 
 * p<0,05, bezogen auf den jeweiligen Zeitpunkt 
 

 
Abb. 5-10 Dichte (µCT) rhBMP-2 Protein medialer Defektbereich (rot) gegen BMP-2 Plasmid 

2,5µg (blau) im zeitlichen Verlauf 
 * p<0,05, bezogen auf den jeweiligen Zeitpunkt 
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 Tab. 5-7 µCt, Dichte der einzelnen Therapien gegeneinander 
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 Tab. 5-8 MSCT, Dichte der einzelnen Therapien gegeneinander 
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5.3.3 Masse 
Als weiteren Parameter haben wir die Masse (BMC: Bone mineral content) hinzuge-

zogen, welche sich aus Dichte x Volumen zusammensetzt. 

5.4 Korrelation des µCT mit dem MSCT 
Die MSCT zeichnet sich durch fehlende Invasivität und sehr kurze Scannzeiten aus. 

Aus diesem Grund war es für uns von Interesse, die Daten der beiden Verfahren zu 

vergleichen, um die Reproduzierbarkeit des MSCT im Vergleich zur µCT, welche den 

Goldstandard darstellt, zu verifizieren. Für die BMP-2 Plasmidgruppe ergaben sich im 

zeitlichen Verlauf für BV konstant höhere Werte des MSCT verglichen mit der µCT 

(Abb. 5-11) bei einer Korrelation von r2=0,75 (p<0,05). 

 

 
Abb. 5-11 BV von BMP-2 Plasmid µCT vs MSCT im zeitlichen Verlauf 

 

TMD zeigte konstant niedrigere Werte des MSCT bei einer Korrelation von r2=0,56 

(p<0,05) (Abb. 5-12). 
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 Abb. 5-12 TMD von BMP-2 Plasmid µCT vs MSCT im zeitlichen Verlauf 

 

Die höchste Korrelation wies die BMC r2=0,94 (p<0,05) auf (Abb. 5-13), was in Form 

eines Punktdiagrammes mit Regressionsgerade in Abb. 5-14 verdeutlicht wird. 
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 Abb. 5-13 BMC von BMP-2 Plasmid µCt vs MSCT im zeitlichen Verlauf 

 

 
Abb. 5-14 Punktediagramm mit Regressionsgerade von BMC µCT vs MSCT 
 mit einem Korrelationskoeffizienten von 0,94 bei einer Signifikanz von p<0,5 
 

5.5 Korrelation des µCT mit der Histometrie 
Um die Reproduzierbarkeit der Daten der zweidimensionalen Histomorphometrie mit 

der dreidimensionalen µCT vergleichen zu können, korrelierten wir die Messdaten 

beider Verfahren. Dabei stellten wir die Mittelwerte aller Gruppen gegeneinander und 

erreichten einen Korrelationskoeffizienten von r2=0,91 (p<0,05) (Abb. 5-15). 
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Abb. 5-15 Punktediagramm mit Regressionsgerade von BV µCT vs Histometrie 
 mit einem Korrelationskoeffizienten von 0,91 bei einer Signifikanz von p<0,5 
 

In Abb. 5-16 sieht man einen Vergleich der Modalitäten Radiologie und Histologie. 

Hierbei handelt es sich immer um das gleiche Präparat (2,5µg Plasmid) in gleicher 

Schichtung (coronar). Auf der linken Seite sind Histologien unterschiedlicher Färbung 

abgebildet, während in den beiden rechten Spalten radiologische Verfahren zu sehen 

sind. Selbst mit dem MSCT besteht die Möglichkeit, unterschiedliche 

Knochenbildungsphasen aufgrund verschiedener Helligkeitsintensitäten voneinander 

zu unterscheiden. Rechts daneben eine farbcodierte Dichtedarstellung, welche die 

Unterschiede zusätzlich betont. Unterhalb entsprechende Bilder des µ CT’s in 

höherer Auflösung, ganz unten eine µ -Radiographieaufnahme, rechts mit 

Detailvergrößerung, welche ebenfalls ortsständigen von neu gebildetem Knochen 

unterscheidet. 
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Histologie Radiologie 

 
  

Levai-Laczko Mehrschicht-CT 

 
  

von Kossa µCT 

 

  
Trichrom-Masson-Goldner Mikroradiographie 

Abb. 5-16 Vergleich der Modalitäten Radiologie und Histologie 
 

5.6 Einzelfeldanalyse 
Die konventionell radiologischen Aufnahmen wurden wie beschrieben mit einer in 9 

Felder aufgeteilten Schablone versehen und ausgewertet (9-Felderanalyse). Die 

Prozentwerte setzen sich aus n Kieferhälften mal dem jeweiligen Einzelfeld (V1-3, 

M1-3 und D1-3) zusammen. Der Übersichtlichkeit und Praktibilität halber wurde nur 

der ventral gelegene Bereich (V1+V2+V3+M1) mit dem dorsal gelegenen Bereich 

(M2+M3+D1+D2+D3) verglichen, da weder im zeitlichen Verlauf noch im Dosisver-

gleich der einzelnen Gruppen untereinander im Hinblick auf ein singuläres Teilfeld 

eine wesentliche Aussage getätigt werden konnte. 

Der Vergleich des ventralen Defektbereiches gegenüber dem dorsalen Defektbereich 

erbrachte in der Gesamtübersicht nach 56 und 112 Tagen vor allem in den Behand-

lungsgruppen 2,5µg und 12,5µg signifikante Unterschiede (p≤0,01) (Tab. 5-9). Bei 

den restlichen gemessenen Behandlungsgruppen war ein Trend zu Gunsten des 

ventral gebildeten Knochens festzustellen (Tab. 5-9). Anhand unserer Hauptgruppe, 

der 2,5µg Plasmidgruppe, ist der prozentuale Anteil des neu gebildeten Knochens im 
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zeitlichen Verlauf dargestellt, wobei sich der ventrale und der dorsale Anteil an neu 

gebildeter Knochenmatrix bis zum 112. Tag signifikant unterscheiden (Abb. 5-17 

oben). 

Es wurden zusätzlich alle 9 Einzelfelder an Hand ihrer unterschiedlichen prozentua-

len Anteile des neu gebildeten Knochens in Form eines 3D-Säulendiagrammes gra-

phisch dargestellt, wobei die Lokalisation farblich kodiert wurde (Abb. 5-17 unten). 

 
Tage  2,5µg 12,5µg 25µg 50µg 100µg rhBMP PDLLA 

14 V 
D 

62,5 
25 

    95,83 
93,33 

 

28 V 
D 

75 
40 

    100 
100 

 

56 V 
D 

84,37 
60 

75 
25 

62,5 
45 

39,29 
22,86 

32,14 
11,43 

100 
100 

83,33 
63,33 

112 V 
D 

100 
72,5 

81,25 
35 

87,5 
70 

31,25 
20 

25 
35 

100 
100 

62,5 
56,67 

Tab. 5-9 Übersicht der Prozentwerte der radiologischen Auswertung in Bezug auf den ven-
tralen und dorsalen Defektbereich 

 V: ventral (V1+V2+V3+M1); D: dorsal (M2+M3+D1+D2+D3) 
 

 

Abb. 5-17 Einzelfeldanalyse mit 3d-Säulendiagramm 
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5.7 Abhängigkeit der Knochenregeneration von der Lage 
des critical-size-Defektes 

Beim Vergleich der Defekte mit Kontakt zum Parodontalspalt (ventrale Gruppe) und 

mit Abstand zu diesem (dorsale Gruppe) zeigte sich ein ähnliches Bild.  

Im Säulendiagramm (Abb. 5-18) sieht man die 2,5µg Plasmidgruppe mit der Darstel-

lung des Knochenvolumens im zeitlichen Verlauf, blau dargestellt die Defekte mit 

Kontakt zum Parodontalspalt, rot die Defekte ohne Kontakt zu diesem. Hierbei haben 

wir alle ventralen Lokalisationen zusammengenommen und diese mit allen dorsalen 

verglichen. Der Grund hierfür ist die für eine differenzierte Aussagekraft sonst zu ge-

ringe Anzahl n. Dabei zeigen die Plasmidtiere mit Kontakt zum Parodontalspalt einen 

signifikant höheren Knochenzuwachs als jene ohne Kontakt. 

Darunter abgebildet sieht man repräsentative 3D-µCT-Bilder mit der ortsständigen 

Knochenbildung im ehemaligen Defekt zu den jeweiligen Opferungszeitpunkten. Die 

Zugehörigkeit zu der jeweiligen Gruppe ist analog zu der im Säulendiagramm farbko-

diert. 

 

 
Abb. 5-18 Abhängigkeit der Knochenregeneration von der Lage des critical-size-Defektes 
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Bei der gleichen Untersuchung bezüglich der Dichte zeigte sich kein signifikanter Un-

terschied zwischen beiden Lokalisationen. Man kann zwischen 7 und 56 Tagen ledig-

lich einen Trend feststellen (Abb. 5-19). Unterhalb des Säulendiagrammes sieht man 

eine sagittale 2D-µCT-Ansicht in farbkodierter Dichtedarstellung. Man erkennt im 

ventral gebohrten Defekt (rechts) zwar mehr Knochen, allerdings von ähnlichem 

Farbton bzw. Helligkeit wie im dorsal gebohrten Defekt (links), sprechend für eine 

ähnliche Dichte. 

 

 
Abb. 5-19 Abhängigkeit der Dichte von der Lage des critical-size-Defektes (Plasmid) 

 

Anders verhält es sich beim rekombinanten Protein BMP, bei welchem in der Gruppe 

mit Kontakt zum Parodont signifikant dichterer Knochen (TMD) gebildet wurde (Abb. 

5-20). Darunter erkennt man in farbcodierter Dichtedarstellung coronare Schichten 

des µCT im zeitlichen Verlauf. Die heller werdenden Blautöne im ventralen Defektbe-

reich (ventral zu erkennen an der Schneidezahnwurzel bzw. indirekt dem Kanal) sind 

Zeichen dichteren Knochens in der Nähe zum Parodont. 
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Abb. 5-20 Abhängigkeit der Dichte von der Lage des critical-size-Defektes (BMP) 
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6 Diskussion 
Ziel der vorliegenden tierexperimentellen Arbeit war in erster Linie die Untersuchung 

der Knochenregeneration am Unterkiefer der Ratte nach Implantation eines genakti-

vierten Poly(D,L)-Laktid beschichteten Metallträgers als lokale nicht-virale Genthera-

pie. Dabei wurden verschiedene BMP-2 Plasmide in den geschützten Genvektor 

COPROG resuspendiert. Als Beschichtung wird das biodegradierbare Poly(D,L)-

Laktid R 203 verwendet, welches die hohen Anforderungen an einen Arzneistoffträ-

ger wie Biokompatibilität, Osteoinduktivität, Bakteriostase, fehlende Zelltoxizität und 

vollständige Biodegradierbarkei erfüllt [Gollwitzer 2005]. Es ist fähig, WF (BMP-2) 

sowie die hier verwendeten, nicht-viralen Genvektoren COPROGs zu binden und zu 

schützen [Honig 2010, Wildemann 2004b]. Neben seiner Funktion als Beschichtung 

fungiert es zugleich als genaktivierte Oberfläche [Fang 1996], indem es Genvektoren 

in Biomaterialien integriert und somit Träger genetischer Information ist. PDLLA wird 

zudem seit einiger Zeit standardmäßig zur Beschichtung von Hüftkopfendoprothesen 

und Osteosynthesematerialien klinisch eingesetzt [Raschke 2004]. 

Nachdem nun unter Verwendung dieser Beschichtung in Verbindung mit den CO-

PROGs bereits in vitro erfolgreiche Transfektionsnachweise, Daten zur DNA-

Freisetzungskinetik aus PDLLA und zur Optimierung des Konzentrationsverhältnis-

ses COPROG/PDLLA vorlagen, bei denen eine Dosis-Wirkungssystematik bewiesen 

werden konnte, sollten die hierbei gewonnenen Erkenntnisse auf ein in vivo-Modell 

übertragen werden: 

Dafür wählten wir männliche Ratten im Alter von 6 Monaten nach vollständigem 

Wachstumsabschluss, welche gegenüber anderen Spezies erhebliche Vorteile wie 

beispielsweise einfachere Haltungsbedingungen, leichtere Handhabung und geringe-

re Kosten aufweisen. Eine Beurteilung der gewonnenen Erkenntnisse ist objektiver 

und diese aussagekräftiger, da zahlreiche vergleichbare Veröffentlichungen zur Kno-

chenheilung und anderen Regenerationsvorgängen an der Ratte vorliegen [Deppe 

2004c, Deppe 2003, Hsu 2007, Schmidmaier 2002]. Die Knochenregeneration der 

Ratte ist mit der sekundären Knochenheilung des Menschen vergleichbar, wobei die 

gebildete relative Knorpelmenge während der Knochenheilung höher als bei größe-

ren Wirbeltieren ist [Aro 1990, Henricson 1987]. Die Regeneration eines critical-size-

Defektes im Kieferwinkelbereich der Ratte wurde bereits in Vorarbeiten erfolgreich 

eingesetzt [Arosarena 2003, Deppe 2003] und ist ein seit Langem etabliertes Modell 

[Hedner 1995, Schmitz 1986]. Entsprechend der in vitro-Versuchsphase wurden un-
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terschiedliche Genvektorkonzentrationen in Bezug auf ihre Dosis-Wirkungsbeziehung 

ausgetestet, wobei die gentherapeutisch induzierte BMP-2 Bildung am Zielort der 

direkten Applikation des rekombinanten Proteins rhBMP-2 gegenüber gestellt wurde. 

BMP-2 ist als ein besonders effektiver knocheninduzierender Wachstumsfaktor be-

kannt [Chan 2008, Kolambkar 2010, Scheufler 1999], der alle Stadien der Knochen-

regeneration bzw. Implantateinheilung beeinflusst [Bostrom 1995]. Allerdings führt 

dieser WF in sämtlichen Geweben unspezifisch zu einer ektopen Knochenneubil-

dung [Okubo 2000, Wang 1990]. 

Diese unkontrollierte Knochenbildung möchte man vermeiden und fordert daher eine 

gesteuerte und gezielte Freisetzung [Salvay 2010, Schmidmaier 2002]. Deshalb 

konnte sich dieser WF klinisch bislang trotz seiner osteoinduktiven Wirkung nicht 

durchsetzen [Lee 2010, Salata 2002]. Diese Wirkung ist Dosis abhängig [Kandziora 

2003], wobei niedrige Konzentrationen zu einem proportional weniger stark ausge-

prägten osteoinduktiven Effekt führen, während Dosiserhöhungen über ein bestimm-

tes Maß hinaus keine gesteigerte Knochenregeneration bewirken. Tierexperimentell 

konnte bewiesen werden, dass mittels Gentherapie im Gegensatz zu der direkten 

Applikation von rhBMP-2 viel weniger BMP-2 Plasmid benötigt wird, um Knochenma-

trix zu bilden, da die Zellen befähigt werden, das BMP-2 selbst zu bilden [Chen 

2007b]. 

Bekanntermaßen ist Gentherapie nur erfolgreich, wenn die applizierten Plasmide in 

Kontakt mit proteinbildenden Zellen kommen können [Hannallah 2003]. Somit sollte 

im Tiermodell geprüft werden, ob die von den lokalen Zellen im Bereich des Defektes 

der Ratte gebildete Menge an BMP-2 ausreicht, um einen entsprechenden Differen-

zierungsanreiz auf mesenchymale Stammzellen auszuüben [Discher 2009]. 

Bei der 50µg/100µg Plasmidgruppe bildete sich oft nur eine dünne Bindegewebsla-

melle über dem Defektbereich bei nahezu ausgebliebener Knochenregeneration aus, 

die bei Unterkieferexplantation wegen ihrer dünnen Beschaffenheit schwer zu erhal-

ten war. Dieses war für das Zielvolumen BV und TMD bei den radiologischen Unter-

suchungen nicht von Belang, sehr wohl aber bei der Histometrie.  

Die primär angefertigten Zahnfilme waren in ausreichender radiologischer Qualität 

beurteilbar, erwiesen sich aber bei der Auswertung, d.h. beim Festlegen der Lokali-

sation der Rasterschablone auf den Defektbereich, als klein. Darüber hinaus war es 

relativ schwierig, die Grenze zwischen wenig mineralisiertem Knochen und keinem 

Knochen – gerade wenn das Titanplättchen im Strahlengang war – festzulegen. Um 
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diese Probleme zu minimieren, wurden von zwei Untersuchern gemeinsam mit Hilfe 

der anderen Darstellungsformen (makroskopisches Bild, µCT und Histologie) der zu 

bestimmende Defektbereich und die Grenzen der knöchernen Durchbauung festge-

legt. Dies erwies sich als reproduzierbar und brachte enormen Zeitgewinn. 

Die anschließend durchgeführten µCT-Untersuchungen stellen in der Beurteilung des 

Knochens über der zellulären Ebene den Goldstandard dar [Muller 1998, Hedberg 

2005, Marechal 2005, Yeom 2008, Thomsen 2005, Jiang 2000, Thomsen 2005, Link 

2002]. 

Diese Methode ist nicht destruktiv, im Gegensatz zur Histologie entfällt eine aufwen-

dige Probenpräparation, und es können direkt 3D-Daten der Knochenarchitektur er-

hoben werden. Über das Schwellenwertverfahren mit geeigneter Integrationszeit (IT) 

kann unproblematisch eine Trennung von Knochen und Mark vorgenommen werden. 

Wir wählten eine IT von 230, um das Signal-Rausch-Verhältnis in Anwesenheit von 

umgebendem Gewebe zu reduzieren [Bauer 2006a, Bauer 2007, Muller 1998]. Die-

ser Wert stellte einen sehr guten Kompromiss zwischen Bildqualität und Messzeit 

dar. Die TMD wurde mittels eines 5-stufigen Hydroxylapatit-Phantoms kalibriert. Um 

beam hardening-Effekte zu minimieren, wurde ein 1200 mg HA/ccm Phantom an 

Stelle des früher angewandten 200-er Phantoms angewendet [Kazakia 2008]. Dieses 

soll Streifen- bzw. Schlierenbildung (streaking), schwarze Ränder (dark banding), 

geometrische Ungleichmäßigkeit, d.h. Verschiedenheit der Intensität der Voxel in der 

Peripherie und im Zentrum (cupping) und Ringartefakte (ring artifacts) noch besser 

minimieren, so dass bei Geweben mit hohem BV/TV exaktere und damit reprodu-

zierbarere Werte generiert werden können [Fajardo 2009]. Von Nachteil bei den 

µCT-Messungen stellten sich die langen Scannzeiten von anfangs durchschnittlich 

10,59 Stunden mit dem µCT 20 dar, welche wir mit dem µCT 40 auf 0,54 Stunden 

minimieren konnten. Darüber hinaus ist das VOI und damit der Probendurchmesser 

ebenfalls eingeschränkt, die Untersuchungen sind invasiv und kostenintensiv. Wegen 

unseres zylindrischen ROI’s von 5 mm Durchmesser mit durchschnittlich 4,53 mm 

Höhe, konnten wir nicht die volumenabhängigen Parameter BV/TV und BMD 

bestimmen, da es hierzu erforderlich ist, den Knochen mittels der ROI zu umfahren 

und nicht wie von uns praktiziert, ein Standard-ROI von 5mm Durchmesser zu ver-

wenden. Wir entschlossen uns dennoch dafür, da es für uns wichtiger war, den Kno-

chen innerhalb des critical-size-Defektes genau zu bestimmen. Somit konnten wir 

den absoluten Knochen innerhalb des Defektes (BV) und die nicht volumenabhängi-
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ge TMD bestimmen, welche den Nachteil hat, dass sie einen subjektiveren Parame-

ter darstellt als die BMD. Sie ist schwellenwertabhängig und von Partialvolumeneffek-

ten beeinflußt. Letztere werden ausgeglichen, indem zwei Pixel von jeder Seite der 

Oberfläche weggenommen werden (peeling) [Burghardt 2008, Morgan 2009]. Somit 

muss jedes Objekt fünf oder mehr Pixel umfassen, was bei allen unseren Proben 

gegeben war. Der Schwellenwert wurde visuell durch zwei unabhängige Untersucher 

anhand einer großen Anzahl von Proben festgelegt, somit war dieser reproduzierbar.  

Die Strukturparameter, welche automatisch mittels der Software bestimmt werden, 

sind ursprünglich für den trabekulären Knochen definiert worden [Singh 1978]. In un-

serer Regenerationsstudie macht einerseits die Mischung aus kortikalem und trabe-

kulärem Knochen, andererseits die unterschiedlich stark ausgeprägte Kallusbildung 

zwischen den verschiedenen Therapieformen und im zeitlichen Verlauf die Interpre-

tation der Strukturparameter schwierig und deren Aussagekraft wage. So besteht 

gerade bei den unoperierten, nativen Kiefern ein Missverhältnis zum kortikalen Kno-

chen, so dass dieser Vergleich nicht überbewertet werden darf. Bei den Tieren mit 

appliziertem rhBMP-2 beobachtet man den geringsten Anteil an kortikalem Knochen, 

wobei der Anteil bis zum 112. Tag im Sinne einer trabekulären Adaption an Bela-

stung über Modelling und Remodelling zunimmt. Somit beschränkten wir uns auf die 

restlichen Parameter, welche per definitionem ohne Einschränkung anwendbar wa-

ren und eindeutig interpretierbare Ergebnisse generierten. 

Trotz Weiterentwicklung der µCT-Technologie mit Pixelgrößen von bis zu einem hal-

ben µm, stellt die Histologie auf zellulärer Ebene den Goldstandard dar, zudem bietet 

sie die Möglichkeit, verschiedene Gewebe darzustellen und zu differenzieren. Aller-

dings kann man nur eine restriktive Anzahl an Schnitten analysieren, da beim 

Schneidevorgang eine große Materialmenge auf Grund der Dicke des Sägeblattes 

verloren geht. Ebenfalls sind zeitlicher und personeller Aufwand trotz automatisierter 

Techniken hoch. Darüber hinaus fallen nicht unerhebliche Kosten an, und man hat 

das weiterhin ungelöste Problem, dass man 2D-Bilder von dreidimensionalen Struk-

turen erhält. Somit muss man indirekt über die Annahme von Strukturmodellen auf 

Strukturparameter schließen. Die Ergebnisse sind abhängig von Schnittrichtung und -

winkel und schwierig zu quantifizieren [Hedberg 2005]. Will man den zeitlichen Ver-

lauf der Knochenregeneration darstellen, eignet sich die polychrome Sequenzmarkie-

rung [Pautke 2005] als sehr objektiven Parameter, da durch die sukzessive Applikati-
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on unterschiedlich fluoreszierender Farbstoffe das Anfluten im neu gebildeten Kno-

chen zeitlich abgebildet werden kann. 

Es war es ein weiteres Ziel der Untersuchung, zu prüfen, ob die geringere Auflösung 

des MSCT’s ausreicht, das Knochenwachstum am Rattenunterkiefer während einer 

Knochenregenerationsstudie quantitativ und qualitativ zu evaluieren, da die µCT ein 

invasives Verfahren darstellt, somit eine Messung nur post mortem möglich ist und 

dadurch Opferungszeitpunkte erfordert. 

Die vorliegende Studie ergab vier wesentliche Erkentnisse: 

1. Der non-virale Gentransfer des BMP-2 Plasmids bewirkt eine Dosis abhängige, 

kontinuierliche, aber langsame Zunahme des BV im Defektbereich, wobei eine 

konzentrationsabhängige Zellinaktivierungsgrenze nachgewiesen werden konnte. 

2. Im anterioren Defektbereich ist eine gesteigerte Regeneration im Vergleich zum 

dorsalen Defektbereich zu verzeichnen. 

3. Im Gegensatz zum BMP-2 Plasmid führte die direkte Applikation des rekombi-

nanten Proteins rhBMP-2 zu einer schnelleren und überschießenden Zunahme 

des BV. 

4. Die nicht invasive MSCT überschätzt durch Partialvolumeneffekte das BV, unter-

schätzt die TMD, kann aber die BMC auch kleiner Volumina exakt wiedergeben. 

Die niedrigen Plasmidkonzentrationen (2,5µg, 12,5µg und 25µg) zeigten keine linea-

re Dosis- Wirkungsbeziehung, mittels µCT konnte signifikant mehr BV (am meisten 

bei 2,5µg) im Defektbereich verglichen mit den höheren Plasmidkonzentrationen 

oder der Kontrollgruppe detektiert werden. Diese Tatsache konnte radiologisch und 

histomorphometrisch dargestellt werden, wobei die Ergebnisse histomorphometrisch 

nur bedingt zu korrelieren waren, da hier bei der PDLLA-Gruppe stellenweise Binde-

gewebe bzw. bindegewebige Vorstufen mitgemessen wurden. Ein weiterer Grund für 

die teils differierenden Ergebnisse ist den verschiedenen Auswertungsarten anzu-

rechnen, da konventionell radiologische und histomorphometrische Berechnungen 

den dreidimensionalen µCT-Werten unterlegen waren. Somit konnten die Prozent-

werte, welche mittels einer einzigen radiologischen Aufnahme generiert wurden, vor 

allem aber die histomorphometrisch berechneten mm2-Werte nur bedingt mit den 

dreidimensionalen mikrocomputertomographischen Werten verglichen werden. Die 

TMD stieg sowohl für den Defektbereich als auch für den ektopen Knochen im zeitli-

chen Ablauf bei allen Gruppen mittels µCt und MSCT meist signifikant an, wobei hier 

erneut die Gruppe mit der Plasmidkonzentration von 2,5µg der Nativgruppe, also 
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dem unversehrtem Kiefer, am nächsten kam. Die im zeitlichen Verlauf heller werden-

den Blautöne der farbkodierten Dichtedarstellung sind Zeichen der Dichtezunahme 

im zeitlichen Verlauf und Anpassung an den ortsständigen Knochen als Ergebnis des 

Remodellingprozesses. 

Bei klar zu erkennender Abnahme der metabolischen Aktivität der 50µg/100µg Plas-

midkonzentrationen zeigte sich in allen Modalitäten nur geringste, auf den anterioren 

Bereich begrenzte Knochenregeneration, was die Annahme zulässt, dass in dieser 

Gruppe initial möglicherweise keine ausreichende Vektormenge zur Verfügung 

stand. Alternativ könnte auch eine erhöhte Toxizität des PEI-Komplexes des Vektors 

als Ursache in Frage kommen [Peng 2010]. Diese mangelnde Knochenneubildung 

war ohne weitere Verfahren klinisch zu erkennen, selbstverständlich wurde sie radio-

logisch und histomorphometrisch verifiziert, wobei nicht viel mehr Knochen gebildet 

wurde als bei einem trepanierten Kiefer ohne Einheilphase. Damit erübrigt sich auch 

die Diskussion über die Dichte innerhalb dieses BV.  

Aus in vitro-Versuchen war bekannt, dass die DNS-Freisetzung aus der PDLLA-

Oberfläche, d.h. aus dem Vektorkonstrukt, mit einem so genannten „initial burst“ 

[Luan 2006, Salvay 2010] in den ersten 24 Stunden vonstattengeht, während sich die 

anschließende Freisetzungskurve schließlich beständig abflacht. Das PDLLA-

Polymer hydrolysiert sehr langsam [Tsuji 2004], so dass eine Genvektorfreisetzung 

beschränkt auf die äußeren Bereiche der Beschichtung postuliert wird. Damit ist eine 

erhöhte Vektormenge auch nur fähig, die erst im späteren Verlauf zur Verfügung ste-

henden Anteile im Inneren der Beschichtung zu steigern. Anders als die äußeren An-

teile vergrößerten sich diese Abschnitte bei höheren Vektorkonzentrationen überpro-

portional, so dass eine dicke Polymerschicht wider Erwarten zu einer relativ geringen 

Expression bzw. Freisetzung führte. Somit stehen erhebliche Plasmidanteile in den 

entscheidenden ersten Tagen zur Transfektion nicht zur Verfügung, weil sie sich im 

Inneren der Beschichtung befinden. Damit lässt sich der geringere bzw. inverse Ef-

fekt steigender Plasmidkonzentrationen auf den Knochendefekt erklären. 

Die fehlende Dosis-Wirkungsbeziehung der niedrigen Plasmidkonzentrationen ist 

darauf zurückzuführen, dass gentherapeutischer Erfolg nicht nur von der Transfekti-

onseffizienz des Vektorkonstruktes, sondern auch vom Vorhandensein einer ausrei-

chenden Anzahl an Zielzellen am Wirkort abhängig ist. Um einen osteoinduktiven 

Effekt zu erreichen, scheint bei geschützten Genvektoren in Verbindung mit einer 

PDLLA-Beschichtung für jedes Tiermodell sowie jeden Regenerationsbereich eine 
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individuell erforderliche Plasmiddosis zu berücksichtigen zu sein. Bei etlichen Thera-

piegruppen dieser Studie besteht insbesondere während der frühen Opferungszeit-

punkte ein signifikanter Unterschied zwischen dem dorsalen und anterioren Volumen 

nahe der Wurzel des Rattenschneidezahnes, was diese These untermauert. Diese 

Besonderheit konnte sowohl radiologisch als auch histomorphometrisch bestätigt 

werden. Gerade im Bereich der Schneidezahnwurzel mit ihrem spongiosa- und damit 

gefäßreichen Knochengewebe sowie den parodontalen Ligamenten, welche zahlrei-

che BMP-2 Rezeptoren aufweisen, sind im Gegensatz zur dorsalen/zentralen Defekt-

region eine höhere Anzahl an Progenitorzellen und damit Zielzellen zu erwarten 

[Dereka 2006]. Erstaunlicherweise entwickelte die PDLLA-Kontrollgruppe eine so 

nicht erwartet hohe Menge an BV, wobei eine exakte Erklärung für diese Polymer 

bedingte Knochenheilung bisher nicht gefunden werden konnte. Mutmaßlich könnten 

Bindungen zwischen WF und Bindungsproteinen durch das beim PDLLA-Abbau ent-

stehende saure Milieu aufgelöst werden, so dass sich die Konzentration an freiem 

WF im Defekt temporär erhöhen würde, und so eine osteoinduktive Wirkung resultie-

ren würde. Für andere Biomaterialien auf Polymerbasis wurden jedoch Fremdkörper-

reaktionen wie vermehrte Makrophagenansammlungen und Bildung von osteolyti-

schen Resorptionssäumen beschrieben, so dass dies eine PDLLA-spezifische Wir-

kung zu sein scheint [Peltoniemi 1999]. Fremdkörperreaktionen konnten bei der 

PDLLA-Kontrollgruppe weder makroskopisch noch histologisch nachgewiesen wer-

den. 

Betrachtet man nun die mit dem rekombinanten Protein rhBMP-2 behandelte Grup-

pe, konnte man eine sowohl in zeitlicher als auch volumenmäßiger Hinsicht grund-

sätzlich verschiedene Knochenregeneration nachweisen. Hierbei entwickelte sich im 

Vergleich zu den Plasmidgruppen aber auch zur Kontrollgruppe PDLLA signifikant 

mehr neu gebildete Knochenmatrix insbesondere zu den frühen Untersuchungszeit-

punkten nach 14 und 28 Tagen, wobei dieser Effekt bereits nach 28 Tagen nicht 

mehr signifikant war. Dieser Effekt war bereits makroskopisch zu erkennen und be-

stätigte sich mittels der anderen Verfahren. Zu den späteren Messzeitpunkten näher-

ten sich die Gruppen bezüglich des BV (ausgenommen die Plasmidkonzentrationen 

von 50 und 100 µ g) an, zwischen den einzelnen Behandlungsgruppen bestanden 

dann keine signifikanten Unterschiede mehr. 

Die Gruppe der mit rhBMP-2 behandelten Tiere zeigte sogar bereits nach 28 Tagen 

einen der Nativgruppe entsprechenden Zuwachs innerhalb des Defektbereiches, wo-
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bei es im weiteren Verlauf zu einer langsameren Regeneration des Defektknochens 

kam. Trotz der gesteuerten Freisetzung kam es in dieser Behandlungsgruppe wie 

bereits in anderen Studien vorbeschrieben [Bessho 2002, Oda 1997, Yoshida 1998] 

zu einer ausgeprägten unerwünschten ektopen Knochenbildung im Bereich der Mas-

seter-Muskelschlinge. Dies konnte schon am 14. Tag festgestellt werden, wobei die-

ses ektope BV des gesamten Knochens einen deutlichen Volumenrückgang an den 

folgenden Opferungszeitpunkten zeigte. Dies untermauert die Ansicht, dass WF und 

hier v.a. rhBMP-2 lediglich einen initialen, stimulierenden Einfluss auf die Knochen-

matrixmenge haben, welcher im zeitlichen Verlauf entfällt. Vermutlich ist der Orga-

nismus zumindest bei der Ratte nicht fähig, diese unnatürlich große Knochenmenge 

ausreichend zu vaskularisieren, um einen physiologischen Remodellingprozess zu 

ermöglichen. Histologisch ließ sich bis zum letzten Untersuchungszeitpunkt nach 112 

Tagen ein relativ unstrukturierter, eher geflechtknochenartiger Knochen darstellen. 

Dabei wurde eine initiale Stimulation des Knochens mit einer überschießenden Kal-

lusbildung durch die innerhalb der ersten 48h zu 50% aus der Beschichtung freige-

setzten WF nachgewiesen [Schmidmaier 2001b], während die physiologische Frak-

turheilung zu späteren Zeitpunkten nicht beschleunigt bzw. beeinflusst wurde 

[Raschke 2002, Schmidmaier 2001a, Schmidmaier 2002]. In Anlehnung an andere 

Arbeitsgruppen [Schmidmaier 2002] und eigene Untersuchungen [Deppe 2003], 

[Deppe 2004b] wurde die rhBMP-2 Konzentration von 62,5µg pro Implantat festge-

legt, welche für die Entstehung der unerwünschten ektopen Knochenbildung durch-

aus mitverantwortlich sein kann. Es wurde bereits ein Dosis abhängiger Effekt der 

ektopen Ossifikation des Muskelgewebes beschrieben [Oda 1997]. Dadurch wurde 

die lokale Vaskularisation als notwendige Vorbedingung der ektopen Knochenneubil-

dung verstärkt, wodurch es darüber hinaus zu einer lokalen, zum Teil synergistisch 

wirkenden WF-Ausschüttung z.B. von VEGF kam. Betrachtet man nun die Entwick-

lung der TMD, fällt auf, dass die Dichte im zeitlichen Verlauf kontinuierlich ansteigt 

und innerhalb des Zielvolumens immer höher als die des ektopen Knochens ist, je-

doch immer auf einem niedrigeren Niveau als durch das BMP-2 Plasmid induziert. 

Fasst man die eigenen Ergebnisse in der rhBMP-2 Gruppe im Vergleich mit denen 

anderer Publikationen zusammen, so kann gesagt werden, dass WF im Allgemeinen 

und rhBMP-2 im Speziellen zwar in den Initialphasen das BV auch bei verzögerter 

Freisetzung stark erhöhen, dieser Reiz jedoch keinen langfristig positiven Effekt auf 
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die Knochenregeneration hat, ebenso wenig auf die Dichteentwicklung [Kandziora 

2002a, Schmidmaier 2002, Schopper 2008]. 

Korrelieren wir nun das BV mittels MSCT erhoben mit dem des µCT, fällt auf, dass 

dieses mittels MSCT konstant höhere Werte im Vergleich zum µCT aufweist. Zurück-

zuführen ist dies auf den Partialvolumeneffekt bedingt durch die niedrigere Auflösung 

des MSCT. Die MSCT generiert aufgrund der niedrigeren Auflösung mit größeren 

Voxeln ein höheres Volumen als der tatsächliche Knochen, während das µCT auf-

grund hoher Auflösung und sehr kleiner Voxelgröße ein nahezu korrektes Volumen 

generiert (Abb. 6-1). Formelbedingt verhält es sich bei der Dichte (= Masse / Volu-

men) entgegengesetzt, bei höherem Volumen werden mittels MSCT konstant niedri-

gere Dichtewerte gemessen. Demgegenüber zeigt sich bei der Bestimmung der 

Masse eine sehr hohe Korrelation zwischen beiden Verfahren, weil sich hierbei die 

Partialvolumeneffekte herausmitteln, da die Masse das Produkt aus Volumen und 

Dichte darstellt. Das MSCT bietet sich aufgrund der Non-Invasivität und der wesent-

lich kürzeren Aquisitionszeiten für in vivo-Verlaufsmessungen an. Da man keine Op-

ferungszeitpunkte vor dem Endzeitpunkt der Tierstudie bräuchte, würde dies zugleich 

ein Einsparen von Versuchstieren und eine beträchtliche Kostenersparnis bedeuten. 

Allerdings konnten bei unserem Defektmodell wegen der geringeren Auflösung des 

MSCT keine Strukturparameter erfasst werden. 

 

   
MSCT µCT 
Abb. 6-1 Partialvolumeneffekt 
 Diagonal sieht man ein gelbes Rechteck, welches den zu messenden Knochen 

darstellt. Voxel, welche mit mehr als 50% ausgefüllt sind, werden als Knochen ge-
zählt (rot bzw. blau), Voxel, welche mit weniger als 50% ausgefüllt sind, werden 
nicht mitgezählt (weiß). Somit ergibt sich mit dem Mehrschicht-CT aufgrund der 
niedrigeren Auflösung mit größeren Voxeln ein höheres Volumen als der tatsäch-
liche Knochen (rot), während das µCT aufgrund hoher Auflösung und sehr kleiner 
Voxelgröße ein nahezu korrektes Volumen (blau) generiert. 

 



Zusammenfassung 

- 78 - 

7 Zusammenfassung 
 

Der aus zahlreichen in vitro- und in vivo-Studien bekannte positive osteoinduktive 

Effekt des Wachstumsfaktors BMP-2 wurde in dieser Arbeit in einem nicht-viralen 

Genvektormodell angewendet und tierexperimentell untersucht. Dabei konnten die 

positiven Eigenschaften des rh BMP-2 ohne die virusassoziierten Risiken des viralen 

Gentransfers für die Knochenregeneration genutzt werden. Es kamen radiologische 

und histologische Verfahren zum Einsatz.  

In 70 sechs Monate alten Sprague-Dawley-Ratten wurden critical-size-Defekte 

(5mm) beidseits im Bereich des Kieferwinkels gesetzt und zur Knochenheilung mit 

beschichteten bioaktiven Implantaten bedeckt. Es wurden vier Hauptgruppen unter-

einander verglichen, darunter zwei therapeutische (Beschichtung mit BMP-2 Plasmid 

in verschiedenen Konzentrationen, rh-BMP-2 Protein) und zwei Kontrollen (PDLLA, 

PDLLA/COPROGS). Diese wurden dem unbehandelten Knochen ohne Defekt der 

gleichen Spezies gegenüber gestellt. Opferungszeitpunkte lagen am 7., 14., 28., 56. 

und 112. Tag. Mittels µCT und MSCT wurden hochauflösende Schnittbilder der De-

fektregion angefertigt, um Knochenvolumen (BV), -dichte (TMD) und -masse (BMC) 

sowie trabekuläre Strukturparameter zu bestimmen.  

Durch die radiologischen und histomorphometrischen Untersuchungen konnte eine 

gegenüber den Kontrollgruppen gesteigerte, im zeitlichen Verlauf kontinuierlich zu-

nehmende Durchbauung der critical-size-Defekte nachgewiesen werden. Höhere 

Plasmidkonzentrationen führten möglicherweise auf Grund toxischer Nebeneffekte zu 

einer signifikant geringeren Knochenneubildung gegenüber den niedrigen Konzentra-

tionen. Die durch das rekombinante Protein rhBMP-2 geförderte Knochenregenerati-

on erfolgte signifikant stärker als in den Plasmidgruppen, jedoch unkontrolliert und 

mit zusätzlicher ektoper Knochenneubildung. Das Volumen der Gesamtknochen-

menge nahm im zeitlichen Verlauf ab. Zusätzlich konnte im anterioren Defektbereich, 

wo mit entsprechenden Zielzellen nahe der Schneidezahnwurzel zu rechnen ist, eine 

im Vergleich zum dorsalen Anteil gesteigerte Regeneration gezeigt werden. Es wur-

de als zweites Studienziel auch überprüft, ob die geringere Auflösung des nicht inva-

siven MSCT’s ausreicht, das Knochenwachstum am Rattenkiefer qualitativ und quan-

titativ ausreichend zu evaluieren. Durch Partialvolumeneffekte überschätzt die nicht 

invasive MSCT das Knochenvolumen, unterschätzt die Dichte, kann aber die Kno-

chenmasse auch kleiner Volumina exakt wiedergeben. So könnte bei Verlaufsunter-
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suchungen im Tiermodell durch die fehlende Invasivität eine beträchtliche Anzahl an 

Versuchstieren eingespart werden. Es konnte an Hand unterschiedlicher Verfahrens-

techniken erfolgreich die in diesem Tierexperiment verwendete Beschichtungstech-

nologie zur gezielten Implantateinheilung und damit Knochenregeneration dargestellt 

werden.
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