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1 Einleitung 

1.1 Knochenaufbau 

Röhrenknochen von Säugetieren folgen üblicherweise einem charakteristischen 

Aufbau. Um eine innenliegende poröse Schicht, Spongiosa genannt, liegt eine 

kompakte Schicht, die Kortikalis oder Kompakta. Die Spongiosa besteht aus ei-

nem Geflecht aus Knochenbälkchen, welche Kanäle und Poren mit einer Porosi-

tät von 50-90 % bilden. Im Innern befindet sich das Knochenmark. Die äußere, 

rindenartige und mit einer Porosität von 10 % deutlich kompaktere Kortikalis be-

steht aus den ringförmig angeordneten Untereinheiten der Osteone. Diese ver-

laufen in axialer Richtung des Knochens und stehen über die orthogonal zur Kno-

chenachse verlaufenden Volkmann-Kanälen untereinander in Kontakt. Im Zent-

rum eines Osteons befindet sich der Havers-Kanal, der jeweils ein zentrales Ge-

fäßbündel aus Vene und Arterie beinhaltet. Eine bindegewebige Haut zur Nähr-

stoff- und Sauerstoffversorgung bildet das Periost, das dem Knochen von außen 

anliegt. Es dient außerdem als Bindeglied zwischen dem umliegenden Muskel-

gewebe und der Knochenmatrix.1 Im Innern ist der Knochen mit einer dünnen 

Schicht, dem Endost, ausgekleidet. 

Knochen sind gut vaskularisierte Organe. So fallen 10-20 % des Herzzeitvolu-

mens auf die Durchblutung des Knochens, die in den verschiedenen Regionen 

unterschiedlich gewährleistet wird2: Die Diaphysen langer Röhrenknochen besit-

zen ein zweifach organisiertes Gefäßsystem. Die Versorgung geschieht in den 

inneren zwei Drittel vor allem durch zentrale medulläre Gefäße. Das äußere Drit-

tel hingegen wird durch eine oder wenige periphere periostale Aa. nutriciae, die 

durch Canales nutricii in den Knochen eintreten, durchblutet1. Die größeren Ge-

fäße verzweigen sich im Innern zu einem dichten Gefäß- und Kapillarnetz. Beide 

Systeme verfügen über eine gute Anastomosierung. Berggren et al. stellten 1982 

ein Konzept vor, das das dynamische Zusammenspiel beider Systeme be-

schreibt. So kann es durch Blockade oder Widerstandserhöhung in einem der 

Systeme zur Flussumkehr kommen. Geschieht dies, wird es dann durch das je-

weilig andere System mitversorgt und die Durchblutung kann aufrechterhalten 

werden.3 Die Epiphysen und die spongiöse Metaphyse werden von wenigen star-

ken Gefäßen versorgt. Zusätzlich sorgen zahlreiche feine Arterien für die weitere 

Versorgung der restlichen Metaphyse. Auch diese Systeme sind durch eine hohe 
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Anastomisierung gekennzeichnet und im Falle des ausgewachsenen Knochens 

nur schwer voneinander zu trennen.4 

Zeitlebens unterliegt der Knochen stetigen Umbauprozessen. Der Knochenauf-

bau wird vor allem von den Osteoblasten, der Abbau vorrangig von den Osteo-

klasten getragen. Die Osteoblasten bilden zunächst eine unmineralisierte Kno-

chensubstanz aus Kollagen. Dieses wird im Anschluss langsam durch Einbau 

und Mineralisation mit Hydroxyapatit in eine feste Matrix umgewandelt.5 Liegen 

die Osteoblasten dann zentral eingebettet in einer ringförmigen Struktur, dem 

Osteon, so werden sie Osteozyten genannt. Diese Osteozyten kommunizieren 

untereinander über gap junctions an ihren Fortsätzen.6 Alternativ befinden sich 

die Osteoblasten ruhend an der Oberfläche und können von hier reaktiviert wer-

den. Das Verhältnis zwischen Auf- und Abbau, die sogenannte Knochenbilanz, 

verschiebt sich im Laufe des Lebens. Im Kindesalter überwiegen die Aufbaupro-

zesse, die sich im Erwachsenenalter mit dem Abbau equilibrieren. Im Senium 

hingegen überwiegt der Abbau.7  

 

1.2 Frakturheilung 

Das Wort Fraktur hat seinen Ursprung im lateinischen Verb frangere und bedeu-

tet brechen. Eine Fraktur beschreibt den Zustand der Kontinuitätsunterbrechung 

eines Knochens unter Bildung von zwei oder mehr Fragmenten durch direkte 

oder indirekte Krafteinwirkung.  

 

1.2.1 Primäre Frakturheilung 

Stehen die Frakturenden unter Kompression in direktem Kontakt zueinander, be-

steht eine ausreichende Durchblutung sämtlicher Fragmente und sind diese ru-

higgestellt, kommt es zur primären bzw. direkten Knochenheilung. Durch appo-

sitionelles Fortwachsen der Osteone in das gegenüberliegende Fragment wer-

den die Knochenenden durch ein verknöcherndes Geflecht ähnlich dem Verzin-

ken einer Schublade miteinander verzahnt. Dieser Vorgang läuft ohne Bildung 

eines Narbengewebes ab, das im Falle des Knochens Kallus genannt wird.1,8 Der 
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Endpunkt der primären Knochenheilung ist die vollständige und funktionale Hei-

lung, Restitutio ad integrum genannt.  

 

1.2.2 Sekundäre Frakturheilung 

Häufig sind die erwähnten Voraussetzungen (Kompression, Durchblutung, Ru-

higstellung) jedoch nicht erfüllt und es kommt zur sekundären bzw. indirekten 

Frakturheilung. Knochen ist Scharf et al. (2009) zufolge als einziges Organ dazu 

in der Lage, über den Schritt der Kallusbildung nach vollständiger Unterbrechung 

der Kontinuität „organotypisch zu regenerieren“.8 Die indirekte Heilung kann in 

verschiedene Phasen unterteilt werden: 

In der Verletzungsphase entsteht aufgrund durchtrennter periostaler und 

medullärer Gefäße durch die einwirkende Kraft zunächst ein Hämatom. Das Hä-

matom durchdringt den Frakturspalt und die nahe Umgebung. Auf diesem Weg 

werden Wachstumsfaktoren freigesetzt sowie multipotente Zellen verteilt und ak-

tiviert.9 

Die darauffolgende inflammatorische Phase ist durch die Infiltration von Zellen 

wie Makrophagen, Granulozyten und Lymphozyten geprägt.10 Diese halten die 

durch Detritus und Endothelschäden initiierte Entzündungsreaktion mittels ver-

schiedener Zytokine und Histamin aufrecht. Die ebenfalls im Frakturhämatom be-

findlichen mesenchymalen multipotenten Progenitorzellen entwickeln sich zu den 

späteren Aktoren wie Osteoblasten, Fibroblasten und Chondroblasten. Sie sind 

unter anderem an der Bildung eines bindegewebigen Kallus beteiligt, welcher 

durch minimale Bewegungen der Frakturenden gegeneinander gefördert wird. 

Im nächsten Schritt, der Granulationsphase, wird das Hämatom und dessen Ge-

flecht aus Fibrin und Kollagen durch Fibroblasten in ein Netz aus Granulations-

gewebe umgewandelt. Vor allem in den zentralen Bereichen des Frakturhäma-

toms herrschen weiterhin hypoxische Bedingungen. Es kommt zur chondrogenen 

Ausdifferenzierung eines Teiles der Progenitorzellen. Diese Chondroblasten bil-

den dann im Rahmen der enchondralen Ossifikation zunächst einen Faserknor-

pel.11 Es entsteht ein weicher bzw. fibrokartilaginärer Kallus, der von beiden En-

den des Frakturspaltes nach außen sowie aufeinander zuwächst. Die Osteoklas-

ten beginnen mit dem Abbau avitalen Knochens, die Osteoblasten mit dem vom 
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Periost ausgehenden Aufbau des neuen Knochens.12 Dieser Vorgang nennt sich 

primäre Kallusreaktion.8 

Um den mechanischen Anforderungen wieder gerecht zu werden, muss dieser 

weiche Kallus in der Phase der Kallushärtung verfestigt werden. Dies geschieht 

durch den Einbau von Knochenmineralen wie Hydoxylapatit in die Kollagenfasern 

von den angelagerten Osteoblasten. Hierdurch entsteht zunächst der unreife Ge-

flechtknochen.8,11,13 Dessen innere Ausrichtung folgt noch nicht den natürlichen 

Krafttrajektorien, sondern orientiert sich entlang der zuvor gebildeten Kapillaren. 

Demnach ist dieser Knochen noch nicht optimal darauf ausgelegt, den ursprüng-

lichen Belastungen entgegenzuwirken. 

In der letzten Phase, dem Remodelling, wird dieser Geflechtknochen in einem 

Zusammenspiel aus Osteoblasten und -klasten allmählich in reifen Lamellenkno-

chen umgewandelt.14 Dessen Ausrichtung orientiert sich entlang der ursprüngli-

chen Druck- und Zugtrajektorien. Die ehemaligen Frakturbereiche nähern sich 

der vorherigen physiologischen Struktur an. Es kommt weiterhin zur Ausbildung 

von Havers- und Volkmannkanälen und des endgültigen Vaskularisierungssys-

tems.8,11,14 Der Kallus wird langsam resorbiert.14 Auch bei der sekundären Frak-

turheilung ist der Endpunkt demnach die Wiederherstellung der ursprünglichen 

Kontinuität und Funktion.  

 

1.2.3 Pseudarthrose 

Definiert werden kann der Zustand ausbleibender Kontinuitätswiederherstellung 

anhand von zeitlichen Aspekten. Unterschieden wird zwischen verzögerter Frak-

turheilung nach 4-6 Monaten und der Pseudarthrose, dem falschen Gelenk, nach 

6-8 Monaten ausbleibender Heilung.15 Ohne Therapie kann es zu der Maximal-

form eines falschen Gelenkes mit Knorpelüberzug und einer Kapsel kommen.  

Im Folgenden sind Einflussfaktoren für die Ausbildung einer Pseudarthrose dar-

gestellt:  

Die Wahrscheinlichkeit für das Auftreten einer Pseudarthrose steigt unter ande-

rem mit der zu überbrückenden Defektdistanz. Eine große Defektdistanz resul-

tiert zum Beispiel aus ausgedehnten Traumata oder Tumorresektionen. Über 
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eine exakte Definition der Länge, ab dem ein Knochendefekt als kritisch angese-

hen wird, gibt es keinen Konsensus. Überschreitet die Defektlänge den 2- bis 2,5-

fachen Durchmesser des Knochens, muss jedoch mit einer ausbleibenden Hei-

lung gerechnet werden.16,17 Weiterhin besteht eine Korrelation zwischen einer 

großen Defektdistanz und der Dauer des Heilungsprozesses.18 

Die Länge ist nicht die einzige Variable, die eine negative Wirkung auf die Kno-

chenheilung haben kann. So spielen zum Beispiel das Alter des Patienten, die 

Lokalisation und Durchblutungssituation, Infektion oder umliegende Weichteil-

schäden eine wichtige Rolle.11,18 Dies wird bei der ursächlichen sowie morpholo-

gischen Unterteilung der Pseudarthrose-Formen deutlich:  

Die Form der hypertrophen, reaktiven oder auch vitalen Pseudarthrose zeichnet 

sich durch eine überschießende Regeneration aus. Es finden sich aufgetriebene 

Frakturenden, die radiologisch elefantenfußartig imponieren. Ursache können die 

ungenügende Ruhigstellung des Frakturspalts, eine zu große Defektdistanz oder 

im Frakturspalt einliegendes Fremdgewebe wie beispielsweise Muskel sein.15 

Ungenügende Ruhigstellung führt im Randbereich der Frakturenden zu stärkerer 

Kallusbildung, kann im Frakturspalt jedoch eine vermehrte Bindegewebsbildung 

bedingen.18  Dennoch muss auch beachtet werden, dass minimale interfragmen-

täre Verschiebungen durch Kompression die Knochenheilung positiv beeinflus-

sen können.18,19 Die Knochenenden dieser Pseudarthrose-Form sind vital und 

hypervaskularisiert. Therapeutisch steht das Ausräumen des Fremdgewebes 

und die mechanische Fixierung der Knochenenden im Vordergrund.15  

Dem gegenüberzustellen ist die atrophische oder avitale Pseudarthrose. Es 

kommt zu einem Ausbleiben der physiologischen Heilung aufgrund mangelnder 

Blut- und damit Nährstoffversorgung. Dies kann zum Beispiel bei sehr schweren 

Knochen- und Weichteilschäden der Fall sein. Ziel der Therapie sind Resektion 

avitalen Gewebes und Wiederherstellung aktiver - und damit reaktionsfähiger -

Knochenenden. Bei zu großer Defektdistanz muss erneut mit dem Ausbleiben 

einer Heilung gerechnet werden und es kann ein Auffüllen, zum Beispiel mit kör-

pereigener Spongiosa, wie im folgenden Kapitel beschrieben, nötig sein.15  
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1.3 Therapie langstreckiger Knochendefekte 

1.3.1 Goldstandard 

Eine Pseudarthrose kann Ursache und Folge eines langstreckigen kritischen 

Knochendefekts (CSD, engl. critical size defect) sein. Ihre Therapie stellt eine 

große Herausforderung im Bereich der rekonstruktiven Chirurgie dar.20 

Das therapeutische Ziel besteht darin, den entstandenen Knochendefekt aufzu-

füllen. Der aktuelle Goldstandard hierfür ist die autologe Spongiosaplastik: Es 

wird im Bereich des Beckenkamms Spongiosa entnommen, welche dann in den 

Knochendefekt implantiert wird. Zur Spongiosagewinnung ist jedoch ein weiterer 

Eingriff notwendig. Typische Risiken der autologen Beckenkammtransplantation 

sind neben Schmerzen die begrenzte Verfügbarkeit und eventuelle Komorbiditä-

ten im Bereich der Entnahmestelle. Direkte Verletzungen während des Eingriffs 

oder indirekte Verletzungen durch Kompression aufgrund eines Hämatoms kön-

nen weiterhin Nerven oder Gefäße schädigen.8  

Eine vielversprechende Alternative ist das Reamer-Irrigator-Aspirator-Verfahren 

(RIA-Verfahren) mit intramedullärer Gewinnung von Spongiosa durch Aufbohren 

des Markraums eines Röhrenknochens.21-23 Die so entnommene Suspension 

aus Blut, Zellbestandteilen und Spongiosa-Granulat wird im Anschluss in den 

Knochendefekt implantiert.24 Neben der lokalen Wundinfektion sind beim RIA-

Verfahren weitere Komplikationen zu nennen. Hierzu zählen peri- sowie posto-

perative Frakturen im Bereich der Entnahmestelle, die kortikale Perforation24-27 

oder der Verbleib der Spülreibahle im Markraum des Patienten bei Material-

bruch.28 Außerdem wird der Verbleib durch die pastöse Grundkonsistenz des 

Spendermaterials im Knochendefekt nur durch die umliegende Muskelfaszie ge-

sichert.  
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1.3.2 Knochenersatzmaterialien 

Beschäftigt man sich mit dem Thema Knochenersatz, gilt es zunächst einige bi-

ologische Grundbegriffe zu erläutern: 

a) Osteokonduktivität 

Osteokonduktivität beschreibt die Eigenschaft, dem natürlichen Knochenwachs-

tum ein Leitgerüst zu bieten sowie durch Poren und Kanälen eine Wachstums-

richtung vorzugeben. Diese Poren gewährleisten auch das Zellüberleben, das 

maßgeblich durch die ausreichende Sauerstoff- und Nährstoffversorgung über 

Diffusion bestimmt wird. Sie dienen auch als erste Eintrittspunkte für Gefäße im 

Rahmen der späteren Neovaskularisation.29 Geometrische Basisparameter für 

Porendurchmesser sind in Abschnitt 1.4 erläutert. Das Zellwachstum wird eben-

falls durch den Faktor Biokompatibilität bestimmt. Auch wenn Normen und Stan-

dardisierungen wie die EN ISO 10993-1 „Biologische Beurteilung von Medizin-

produkten“ Biokompatibilität thematisieren30, besteht Wiliams (2008) zufolge, 

keine exakte Definition des Begriffs.31 Statt der oft verwendeten „list of negati-

ves“31 (Non-Toxizität, Non-Immunogenität und geringe Fremdkörperreaktion31-

33), schlägt er eine funktionsbezogene Definition vor: Das Biomaterial soll keine 

unerwünschten „local or systemic effects in the host“, also lokale oder systemi-

sche Entzündungensreaktionen, hervorrufen, gleichzeitig aber für eine dem Ein-

satzgebiet angepassten Zell- und Gewebeantwort sorgen.31  

 

b) Osteoinduktivität 

Ein Scaffold wirkt osteoinduktiv, wenn es das Einwandern von multipotenten 

Stammzellen und deren Differenzierung zu osteogenen Zelllinien wie Osteoblas-

ten fördert.29,34 Diese bilden anschließend im Schritt der Osteogenese neuen 

Knochen, dessen Wachstum nicht zwingend von den Frakturenden ausgeht, son-

dern durch Einwandern der Zellen auch de novo auf dem Knochenersatzmaterial 

stattfinden kann. 

  



 

8 
 

c) Osteogenese 

Bietet das Knochenersatzmaterial den Zellen ideale osteokonduktive sowie oste-

oinduktive Bedingungen, kommt es nach Einwanderung knochenbildender Zellen 

entlang des vorgegebenen Gerüstes zu einer Ossifikation des Knochenersatzes 

und der Defektzone.34  

 

In Abschnitt 1.3.1 wurden bereits zwei biologisch autogene Knochenersatz-Ver-

fahren beschrieben. Eine graphische Übersicht unterschiedlicher Knochener-

satzmaterialien zeigt Abbildung 1. 

 

1.3.2.1  Biologische Knochenersatzmaterialien 

Eine Differenzierung erfolgt in autogene, allogene und xenogene Knochenersatz-

materialien.35 Autolog biologische Ersatzverfahren sind zum Beispiel die bereits 

in Abschnitt  1.3.1 erläuterte Spongiosaplastik oder das RIA-Verfahren.  

Zum allogenen Ersatz gehören das prozessierte humane Spongiosa Allograft 

und die demineralisierte Knochenmatrix (DBM). Hier werden während der 

Abbildung 1: Knochenersatzmaterialien im Überblick 
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Prozessierung und Sterilisation sämtliche Zellen entfernt und, im Falle der DBM, 

der Knochen demineralisiert. Die Verträglichkeit wird gesteigert und im Gegen-

satz zu anderen Allografts bleiben osteoinduktive Eigenschaften, wenn auch in 

geringerem Maße als bei autogenem Ersatz, erhalten.36,37 Eine mechanisch ri-

gide Verankerung ist jedoch nicht möglich.38,39 Allografts zeichnen sich sowohl 

durch ihre gute Verfügbarkeit in unterschiedlicher Form und Größe, als auch ihre 

einfache Anwendung aus. Ein Nachteil der Allografts besteht jedoch in dem mi-

nimalen Restrisiko einer Infektionsübertragung.34,40  Sohn et al. (2019) zufolge, 

sind zwei Fälle der HIV-Übertragung beschrieben.34,41,42 Weiter gibt es zu Allo-

grafts einzelne Case-Reports der Übertragung mit HBV, HCV und Clostridium 

difficile.34,43-45  

Die Resorptionskinetik stellt einen weiteren Nachteil der Allografts dar, denn Teile 

des avitalen Knochengerüstes können noch über Jahre im Knochen verbleiben. 

Dadurch verhindern diese Reste eine dortige Heilung mit mechanischer Restitu-

tio ad integrum.46,47 Es kann zu Mikro- aber auch zu Makrofrakturen kommen, die 

wiederum die Stabilität des Knochens beeinflussen können. 

Xenogene Ersatzmaterialen sind speziesfremden Ursprungs. Hierzu gehören 

zum Beispiel das prozessierte bovine Hydroxyapatit. Aufgrund der artfremden 

Verwendung ist die Verträglichkeit jedoch reduziert und es besteht ebenfalls ein 

Infektionsrisiko.48 

 

1.3.2.2  Synthetische Knochenersatzmaterialien 

Es ist eine Fülle synthetischer Knochenersatzstoffe vorhanden. Generell bieten 

diese Ersatzmaterialien den Vorteil der unbegrenzten Verfügbarkeit sowie des 

fehlenden Infektionsrisikos.49 

Metalle wie Titan oder nichtrostender Stahl (NiRo) sind aus dem klinischen Alltag 

zur Überbrückung und Fixierung von Frakturen oder als Gelenkersatz nicht mehr 

wegzudenken. Sie weisen eine geringe Fremdkörperreaktion auf. Es kann jedoch 

zu allergischen Reaktionen auf Abriebsbestandteile kommen. Sie sind also nicht 

vollständig biologisch inert.50,51 Ein chemisch stabiles Einwachsen findet nicht 

statt. Hierzu ist eine Beschichtung der Metalloberfläche, z.B. mit Hydroxyapatit 

notwendig. Auch eine Texturierung der Oberfläche führt zu einer langfristig stabi-

leren Verankerung im Knochen. Da die Metalle nicht resorbiert werden, können 
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sie nicht durch Knochen ersetzt werden. Daher müssen sie lokalisationsabhängig 

wieder entfernt werden. Gerade bei Metall-auf-Metall-Verbindungen, wie es bei 

manchen Gelenkprothesentypen der Fall ist, können durch Abrieb Ionen wie Ko-

balt und Chrom in den systemischen Kreislauf gelangen oder dort abgelagert 

werden. Diese können in höheren Dosen toxisch wirken.50,52,53 

Knochenähnliche Calcium-Minerale und Keramiken wie Phosphatverbindungen, 

Silikate oder Bioglas bilden eine große Gruppe unterschiedlicher Substanzen. 

Viele Keramiken sind hoch inert und eignen sich daher für Anwendungen, bei 

denen keine Reaktion des Körpers gewünscht ist. Biogläser hingegen zeichnen 

sich durch ihre gute Biokompatibilität54 und Bioaktivität55,56 aus. Es resultiert eine 

positive Wirkung auf die Verankerung im Knochendefekt. Biogläser bestehen aus 

einer Mischung aus Siliziumdioxid, Calciumoxid, Natriumoxid und Diphosphor-

pentoxid, wobei die Mengenverhältnisse je nach Formulierung variieren. Calci-

umphosphate wie Tricalciumphosphat (TCP) oder Hydroxyapatit (HA) kommen 

der Zusammensetzung natürlichen Knochens sehr nahe. Diese Substanzen un-

terliegen einer zügigen Resorption und bieten nur geringe mechanische Stabili-

tät.56 Durch Mischungen der oben genannten Substanzen mit Proteinen wie bone 

morphogenetic proteins (BMP), vascular endothelial growth factors (VEGF) oder 

rekombinanten Wachstumsfaktoren verbessern sich Osteoinduktivität und Angi-

ogenese.34,38,57-59 

Es gibt eine Vielzahl weiterer synthetischer Substanzklassen wie Zemente oder 

Hydrogele. Eine für das Vorhaben des 3D-Druckens interessante Klasse sind die 

thermoplastischen Polymere. Hierzu gehören beispielsweise Polylaktat (PLA), 

Polyglykol (PEG), Polycaprolacton (PCL) oder Polyetheretherketon (PEEK). Zwei 

weitere wichtige Vertreter dieser Polymere sind das polymere Methyl-Methacrylat 

(PMMA), bekannt als Knochenzement 60, oder Ultra-high-molecular-weight-po-

lyethylene (UHMWPE), das in Form von Gelenk-Inlays zum Einsatz kommt.61 Ein 

wichtiger Vorteil dieser Polymere ist deren Eigenschaft bei einer bestimmten 

Temperatur plastisch formbar zu sein.62-64 Dies macht sie mittels additiver Ferti-

gungstechnik einfach zu verarbeiten.  

Da viele der teilweise bereits kommerziell erhältlichen Knochenersatzmaterialien 

in Granulat- oder Faserform vorliegen, ist das dauerhafte Einbringen durch deren 
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fehlende mechanische Integrität problematisch.65 Eine feste Verankerung in den 

Knochenenden sowie zwischen den einzelnen Granulatstücken ist durch Kom-

pression kaum möglich. Die thermoplastischen Polymere hingegen sind an den 

Knochendefekt anpassbar und mechanisch stabil, was bereits in vitro66, im Klein-

tier-54,67 sowie im Großtiermodell68 gezeigt werden konnte. Speziell die Polylak-

tide werden in Form von Schrauben und Miniplatten schon im klinischen Alltag, 

z.B. in der Mund-Kiefer-Gesichtschirurgie verwendet.69 Auf Basis dieses formba-

ren alloplastischen Knochenersatzmaterials besteht das Interesse ein Design zu 

entwickeln, dass funktionelle Untereinheiten mit einer der Knochenheilung för-

derlichen Mikrostruktur in einer mechanisch stabilen Makrostruktur vereint.70 

 

1.4 Das ideale Scaffold 

In der Entwicklung des idealen Scaffolds setzt das Knochen-Tissue-Engineering 

als vielversprechende Alternative zum bisherigen Goldstandard an.71,72 Es kom-

biniert körpereigene, knochenregenerative Zellen mit einem dreidimensionalen 

Gerüststoff. Zu diesen Zellen gehören z.B. endotheliale Progenitorzellen (EPC) 

und mesenchymale Stromazellen (MSC). EPC und deren Subgruppen entstehen 

aus CD133+ hämatopoetischen Zellen des Knochenmarks sowie monozytären 

Vorläuferzellen. Sie zirkulieren im Blut und differenzieren zu Endothelzellen aus. 

Damit spielen sie eine wichtige Rolle in der Vaskulogenese.73-76 MSC hingegen 

differenzieren zu verschiedenen Zelltypen des Gewebes, darunter Osteoblasten, 

Chondrozyten oder Adipozyten. Sie ermöglichen die Regeneration der betreffen-

den Gewebe.75,77 Insbesondere in Kombination dieser beiden Zelltypen konnten 

Seebach et al. (2010) eine gesteigerte Neovaskulogenese in der Defektzone zei-

gen.75 Das mit Zellen besiedelte Scaffold wird anschließend in den Knochende-

fekt implantiert.  

Folgende Anforderungen werden an ein ideales Allograft, bzw. Scaffold ge-

stellt:37,78,79 Zunächst darf die Substanz und deren Abbauprodukte keine Toxizität 

oder Kanzerogenität aufweisen.78 Diese würde nicht nur die lokale Wundheilung 

und die Ausbreitung der regenerativen Zellen auf dem Scaffold behindern, son-

dern im schlimmsten Fall dem gesamten Organismus schaden. Um eine mecha-

nisch stabile Verankerung mit vollständiger Durchbauung und ein festes 
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Einwachsen des Scaffolds in die Frakturenden zu erreichen, spielen die Faktoren 

Osteokonduktivität und -induktivität eine wichtige Rolle.34,56,80,81  

Da das Scaffold auch als Leitschiene für den zunächst noch sehr fragilen, neu 

gebildeten Knochen dient, muss es eine gewisse mechanische Stabilität bieten 

und diese kurzfristig auch aufrechterhalten. Die Stabilität hängt maßgeblich von 

der Resorptions- und Degradationskinetik des verwendeten Materials ab und ist 

zusätzlich durch die Geometrie variierbar.35,56,82 Bei optimaler Resorptionskinetik 

wird der Knochendefekt bis zur Ausbildung einer mechanischen Integrität durch 

den neu gebildeten Knochen stabilisiert und die Ausbildung eines minderwertigen 

fibrösen Ersatzgewebes verhindert.34 Ohne zurückbleibende Residuen sollte der 

Knochenersatz im Anschluss bei hoher Biokompatibilität vollständig resorbiert 

und durch körpereigenen Knochen ersetzt werden. So wird eine Restitutio ad in-

tegrum erreicht und der Knochen kann seinen ursprünglichen Anforderungen 

wieder gerecht werden. Die während dieses Umbauprozesses anfallenden Ab-

bauprodukte sollen dem Organismus nicht schaden und sich nicht in anderen 

Geweben ablagern.  

Bezüglich der Geometrie spielen neben der Anpassbarkeit an Größe, Durchmes-

ser und Länge des Knochendefekts auch die biogeometrischen Basisparameter 

des Knochens eine wichtige Rolle. Die Spongiosa des Knochens besteht aus ei-

nem feinen Trabekelgeflecht mit hoher Porosität. Es ist Aufgabe des Tissue-En-

gineerings, diese Trabekelstruktur mit ihrer Porosität zu imitieren. Während Po-

rendurchmesser von 300-400 μm die Osteokonduktivität verbessern, fördern 

Durchmesser von 140 μm die Angiogenese.83-85 Ebenfalls wichtig ist eine hohe 

Interkonnektivität zwischen den einzelnen Poren.85,86 

Das Knochenersatzmaterial muss natürlichen Knochen nicht nur imitieren, son-

dern auch optimale Bedingungen für sämtliche Phasen der Knochenheilung bie-

ten.11 Insbesondere die Frakturhämatombildung mit Zelleinwanderung und die 

spätere Neoangiogenese spielen eine entscheidende Rolle im Rahmen des Zell-

überlebens. Bezüglich des Frakturhämatoms ist eine offenporige Grundstruktur 

des Scaffolds besonders wichtig. Diese verhindert das sofortige Verschließen der 

Zugänge zu den inneren Bereichen des Scaffolds, sodass die Zellmigration hier-

hin nicht behindert wird. Auch die Nährstoffversorgung kann bei einer offenen 
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Grundstruktur mit kurzen Diffusionswegen aufrechterhalten werden.11,87 Wäh-

rend bei kleinen Modellen diese Diffusionsstrecken noch kurz sind und die in vitro 

oder Kleintierversuche mit diesen Modellen ein positives Ergebnis zeigen, kön-

nen durch das direkte Vergrößern der Scaffolds die Diffusionsstrecken so groß 

werden, dass die Nährstoffversorgung in die inneren Bereiche des Scaffolds nicht 

mehr gewährleistet wird.88-90 Stattdessen darf nicht nur die X-, Y- und Z- Dimen-

sion geändert werden, sondern es muss bei gleichbleibender Mikrostruktur auch 

die Anzahl der funktionellen Untereinheiten und Poren ansteigen.  

Letztendlich scheint das ideale Scaffold im Knochen-Tissue-Engineering bei 

CSD noch nicht gefunden.29,68,91 Der 3D-Druck bietet einen Ansatz, mit dessen 

Hilfe vielerlei unterschiedliche Entwürfe kostengünstig hergestellt und getestet 

werden können. Auch wenn das Thema 3D-Druck in den letzten Jahren zuneh-

mend an Aufmerksamkeit gewinnt, ist diese Technologie keinesfalls neu. 

  

1.5 Technologie 3D-Druck 

Die Technologie des 3D-Drucks umfasst ein weites Gebiet unterschiedlicher Ver-

fahren, deren gemeinsamer Ursprung in den 1980er Jahren liegt. Bereits 1986 

meldete der Amerikaner Charles Hull ein Patent für das Verfahren der Sterelitho-

graphie (SLA) an.92 Vier Jahre später wurde ein weiteres Verfahren, das Selek-

tive Lasersintern, vorgestellt.93 Im Jahr 1988 meldete die Firma Stratasys unter 

Scott Crump das sogenannte Fused Deposition Modeling (FDM) als Patent an.94 

Mit der Einführung dieser additiven Fertigungsverfahren, entwickelte sich auch 

die Technik des Computer-Aided Designs (CAD), mit dem 3D-Modelle am Com-

puter entworfen werden konnten. Vor allem der FDM-Druck erfreute sich inner-

halb des Replicating-Rapid-Prototyper-Projektes (RepRap) großer Beliebtheit. 

Die hier entwickelten Drucker boten einen kostengünstigen Aufbau sowie ein 

ausreichend großes Bauvolumen, sodass sie in der Lage waren durch Autorepli-

kation die Bauteile für weitere Drucker des gleichen Modells zu fertigen.95 Dies 

führte letztendlich zur breiteren Verfügbarkeit derartiger Drucker. Statt mit dem 

von Stratasys geschützten Begriff FDM wird das Verfahren als Fused Filament 

Fabrication (FFF) bezeichnet.  
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Beim FFF wird die Eigenschaft thermoplastischer Polymere genutzt, bei Über-

schreiten der Glasübergangstemperatur einen Aggregatszustand zwischen fest 

und flüssig anzunehmen und damit modellierbar zu sein.96 Ein Druckkopf erhitzt 

Kunststoffe auf die je nach Ausgangssubstanz spezifische zum Schmelzen be-

nötigte Temperatur und presst diese dann durch eine feine Düse, wodurch die 

erste der Schichten (Layer) des späteren 3D-Modells entsteht. Während des Er-

kaltens verfestigt sich der Kunststoff wieder und die nächste Schicht wird aufge-

tragen. Hierdurch können komplexe Modelle und Geometrien in dem für dieses 

Verfahren typischen Layer-Aufbau gebildet werden. Als Ausgangsmaterialien 

dienen vor allem die Milchsäure Polylaktat (PLA), Acrylnitril-Butadien-Styrol 

(ABS), mit Glykol modifiziertes Polyethylenterephthalat (PETG) oder Polycapro-

lacton (PCL). 

Eine Schemazeichnung eines Druckkopfes, Extruder genannt, ist in Abbildung 2 

gezeigt. Das Filament wird zur Friktionsminimierung durch einen passgenauen 

Polytetrafluorethylen-Schlauch (PTFE) in den Extruder gezogen. Der hierfür ver-

wendete Motor kann entweder direkt am Extruder-Schlitten hängen, was dann 

als Direct-Drive-Extruder bezeichnet wird. Alternativ ist auch eine Befestigung am 

Rahmen zur Gewichtsreduktion des Extruder-Schlittens möglich. Hier wird das 

das Filament über einen Bowden-Schlauch vorgeschoben. Diese Form wird Bow-

den-Extruder genannt. Der PTFE-Schlauch leitet das Filament bis zum Heat-

break, in dem die thermische Trennung in eine kalte Zuführung und eine heiße 

Extrusionsseite erfolgt. Gekühlt wird die Zuführung passiv mittels Kühlrippen so-

wie aktiv durch einen aufsitzenden Lüfter. Das Heatbreak endet im Heizblock, 

der meist aus Aluminium besteht und die Wärme auf das Filament überträgt. Zum 

Aufheizen wird eine Heizpatrone genutzt, deren Temperaturwerte über einen da-

nebenliegenden Thermistor kontrolliert und gesteuert werden. Das nun erhitzte 

und plastisch verformbare Filament wird dann durch eine Druckdüse, engl. 

nozzle, mit einem genau definierten Durchmesser gepresst. Dieser Durchmesser 

beeinflusst maßgeblich die späteren Basisparameter Layer-Breite (line width) 

und Layer-Höhe. Der erhitzte Kunststoff wird auf dem Druckbett abgelegt. Die 

Haftung wird je nach Schichthöhe vor allem durch den genau definierten Abstand 

zwischen Düsenspitze und Druckbett definiert. Die während des gesamten 

Druckprozesses erhaltene Druckbetthaftung des ersten Layers wird durch die 
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Beschaffenheit der Oberfläche und ein darunterliegendes Heizbett weiter verbes-

sert. 

 

Durch Extrusion des Filaments an exakt definierten Punkten entsteht das Bauteil 

Schicht für Schicht. Die Ansteuerung dieser Koordinaten geschieht auf unter-

schiedliche mechanische Weisen. In dieser Arbeit wurde ein Portaldrucker (Ab-

bildung 3) verwendet, weshalb auf die Erklärung des alternativen Delta-Aufbaus 

verzichtet wird. In einer der häufig verwendeten Bauweisen solcher Portaldrucker 

führt der Extruder-Schlitten die Achsenbewegungen in X-Richtung und das Heiz-

bett jene in Y-Achsen-Richtung aus. Bewegungen in Z-Achsen-Richtung werden 

Abbildung 2: Aufbau eines Extruders 
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im Falle des hier verwendeten ANET A6 durch Anheben der gesamten Extruder-

Achse erreicht. Andere Systeme senken hierzu die Heizbettachse ab.  

Den Koordinaten, die die einzelnen Punkte des zu druckenden Modells definie-

ren, wird ein fortlaufender Extrusionswert zugeordnet. Hierdurch wird eine genau 

definierte Menge Kunststoff während der Bewegung von Koordinate zu Koordi-

nate extrudiert. Ein gängiges Format dieser Koordinatendarstellung ist der 

Abbildung 3: Portaldrucker mit Freiheitsgraden im Raum 
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sogenannte G-Code.97 Ein kurzer Überblick über einige der Variablen des G-

Codes zeigt Abbildung 4. 

 

 

 

Immer weitere Entwicklungen und Fortschritte halten Einzug in viele Forschungs-

gebiete, wie zum Beispiel der Weltraumforschung.98 Doch auch im medizinischen 

Sektor findet der 3D-Druck ein wachsendes Anwendungsgebiet. Wurden im Jahr 

2013 auf PubMed noch lediglich 100 Artikel mit dem Suchbegriff „3D print“ veröf-

fentlicht, stieg diese Zahl fünf Jahre später schon auf 1815 Publikationen. Die 

klinische Anwendung erfolgt dabei bereits in vielen Bereichen wie der Zahnheil-

kunde99, der Mund-Kiefer-Gesichts- bzw. Plastischen Chirurgie100, aber auch der 

Unfallchirurgie.101 

 

1.6 Ziele dieser Arbeit 

Das Ziel dieser Arbeit stellte die Entwicklung eines mittels Fused Filament Fabri-

cation (FFF) 3D-gedruckten Knochenersatzdesigns mit Integration kleiner funkti-

oneller Einheiten in einer kompressionsfesten Makrostruktur dar, welche opti-

male Zellüberlebensbedingungen in allen Phasen der Knochenheilung bietet und 

zudem an die Größe des Knochendefekts anpassbar ist.  

Zunächst wird mittels G1-Befehles vorgegeben, dass es sich um eine lineare 
Bewegung handelt. Es folgen die anzusteuernden X-, Y- und Z- Koordination. 
Der letzte Wert bewegt den Extruder-Motor und entspricht der Menge des 
extrudierten Kunststoffs.  

Abbildung 4: G-Code Erläuterung 
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Hierzu wurde zunächst in Hinblick auf die geforderten idealen Scaffoldbedingun-

gen und -parameter eine Designhierarchie entwickelt, aus der im Anschluss drei 

Designstudien ausgewählt wurden. Zudem wurde ein optionales Baukastensys-

tem entworfen. Dieses soll das Hinzufügen weiterer Funktionen oder die Verwen-

dung unterschiedlicher Designstudien in Kombination ermöglichen. Nach Errei-

chen einer optimalen Druckbarkeit erfolgte die Realisierung mittels des FFF-3D-

Druck-Verfahrens. Dann wurden diese Scaffolds, bzw. deren funktionellen Un-

tereinheiten, in vitro sowie mechanisch charakterisiert.  

Die in dieser Arbeit entstandenen Designstudien sind als Konzeptvorstellung ge-

dacht.  
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2 Material und Methoden 

2.1 Materialien: Entwicklung und 3D-Druck 

2.1.1 Drucker 

(modifizierter) ANET A6 Shenzhen Anet Technology Co., 

Shenzhen, China 

 

2.1.2 Filamente 

Polylaktat Filament 1,75mm “natur” 3dk.berlin, Berlin, Deutschland 

Polylaktat Filament 1,75mm “ver-

kehrsblau” 

Proto-Pasta Composite PLA Magnetic 

Iron  

Proto Pasta, Vancouver, Kanada 

 

2.1.3 Druckeraufrüstung 

Raspberry Pi 3b+ Raspberry Pi Foundation, Cam-

bridge, England 

MKS GEN L V 1.0 Druckermainboard Guangzhou Makerbase Industry Co. 

Ltd, Guangdong, China 

DryLin® igus® Gleitlager igus GmbH, Köln, Deutschland 

Lüfter 5015 MF50151VX-A995015 Sunon, Kaohsiung, Taiwan 

Lüfter 4010 HA40101V4-999 

Lüfter 8020 ME 80201V1-000U-A99 

Glasfaserverstärkter GT2-Riemen Keine Herstellerangabe 

Justierungsfedern Keine Herstellerangabe 

FR4 Platte Keine Herstellerangabe  
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Messing-Düse 200µm  Keine Herstellerangabe 

LED SMD 5050 Strip 30 LED/m IP67 Keine Herstellerangabe 

Motortreiber TMC2208 TRINAMIC Motion Control GmbH & 

CO. KG, Hamburg, Deutschland 

1,75 mm Teflonschlauch Heatpipe Capricorn Premium Bowden Tubing, 

Indianapolis, USA 

 

2.1.3.1  Gedruckte Aufrüstungen 

X-Achsen Riemenspanner    Thingiverse-Thing #2761103 

Filamentabroller   Thingiverse-Thing #3128594 

LED-Leistenhalter     Thingiverse-Thing #2388311 

Filament Führung   Thingiverse-Thing #1980281 

Mainboardlüfterrahmen   Thingiverse-Thing #1925353 

Kabelkette   Thingiverse-Thing #2086896 

Y-Rahmenverstärkung vorne   Thingiverse-Thing #1896013 

 

2.1.4 Druckprozess - Software 

CAD-Software: Fusion 360, Student 

Version 

 Autodesk, San Rafael, USA 

Octoprint Version 1.3.6, AGPL-3.0 Entwicklerin: Gina Häußge 

Slicer Cura, Version 3.1.0 (Ultimaker, 

Geldermalsen, Niederlande 

Arduino IDE  GNU General Public License, Ar-

duino Software 
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2.1.5 Mechanikversuche 

Arduino Uno R3 Adafruit Industries, New York, USA 

Gewindestangen und Eisenwaren Keine Herstellerangabe 

Siebdruckplatte Keine Herstellerangabe 

Plastikbox Keine Herstellerangabe 

a/d-Wandler und Messverstärker 

HX711 

Keine Herstellerangabe 

Wägezelle RBS10267 Robomall, n.n.b 

Tire Tread Depth Gauge IMEWE, China 

 

2.2 Materialien: Laborversuche  

2.2.1 Geräte 

Sterilbank Steril-Antares    Antares, Köln, Deutschland 

Wasserbad Köttermann GmbH, Uetze, Deutsch-

land 

Schüttler Rotamax 120 Heidolph Instruments GmbH, 

Schwabach, Deutschland 

Zentrifuge Megafuge 1.0R  Heraeus, Hanau, Deutschland 

 Biofuge fresco  

Kühlschrank Economic   Bosch AG, Stuttgart, Deutschland 

Gefrierschrank -80 °C  Heraeus, Hanau, Deutschland 

Brutschrank IG150 CO Jouan Gmbh, Unterhaching, Deutsch-

land 

Lichtmikroskop  Carl Zeiss AG, Oberkochen, Deutsch-

land Fluoreszenzmikroskop AxioObserver 

Z1   

NanoVue 4282 V2.0.4 Spectrophoto-

meter   

GE Healthcare, Chicago, USA 
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PCR Thermocycler Tpersonal 

  

Biometra GmbH, Göttingen, Deutsch-

land 

Pipettierhilfe  Pipetus Hirschmann Laborgeräte 

GmbH & Co. KG, Eberstadt Deutsch-

land 

Photometer  Ceres UV900c, Bio-Tek Instruments, 

Windoski, VT, USA 

Working Rack   Stratagene, California, USA 

Sputter Coater  Agar Scientific Ltd., Stansted, Eng-

land 

Elektronenmikroskop S-4500 Hitachi, Düsseldorf, Deutschland 

Bechergläser Fisher Scientific, Schwerte, Deutsch-

land 

Eppendorf-Reference Pipetten (10 µl, 

20 µl, 100 µl, 1000 µl) 

Eppendorf AG, Hamburg, Deutsch-

land 

 

2.2.2 Verbrauchsmaterial 

Untersuchungshandschuhe peha-soft 

nitrile 

PAUL HARTMANN AG, Heidenheim, 

Deutschland 

Riplate® square wells 24 Well  Ritter GmbH, Schwabmünchen, 

Deutschland 

TC-Platte 6-Well Cell+  Sarstedt, Nümbrecht, Deutschland 

TC-Platte 24-Well Cell+  

TC-Platte 48-Well Cell+  

75 cm² Kulturflasche   

175 cm² Kulturflasche   

Transferpipetten 3,5 ml  

Eppendorf Mikroreaktionsgefäße  
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Insulinspritzen  Becton Dickinson GmbH, Madrid, 

Spanien 

Eppendorf-Pipettenspitzen (10-1000 

µl)  

Starlab GmbH, Ahrensburg, Deutsch-

land 

Serologische Pipetten (1-25 ml)   Corning, Inc, New York, USA 

Falcon-Tube (15 ml, 50 ml)  Sigma-Aldrich GmbH, Deisenhofen, 

Deutschland 

PCR 8-Cap und Tube Strips  Biozym Scientific GmbH, Oldendorf, 

Deutschland 

Neubauer Zählkammer DHC-N01 Thermo-Fisher, Schwerte, Deutsch-

land 

Steriliserbare Pinzetten  Keine Herstellerangabe 

 

2.2.3 Zellen 

Saos-2-Zellen Deutsche Sammlung von Mikroorga-

nismen und Zellkulturen, DSZM, 

Braunschweig, Deutschland 

 

2.2.4 Substanzen und Lösungen 

2.2.4.1  Medien und Pufferlösungen 

RPMI medium 1640, 21875-034 Thermo-Fisher, Schwerte, Deutsch-

land 

Dulbecco´s Phosphate Buffered Sa-

line PBS-/- D8537 

Invitrogen, Bleiswijk, Niederlande 

Heat inactivated Fetal Bovine Serum, 

FBS, 16000044 

 

Thermo-Fisher, Schwerte, Deutsch-

land 
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Hepes, 1M ph 7.0-7.6, PHG0001 Sigma-Aldrich GmbH, Deisenhofen, 

Deutschland 

 
Penicillin-Streptomycin P4333  

Accutase solution A6964 

DMSO Einfriermedium  

Diethyl-Pyrocarbonat-Wasser, DEPC Qiagen, Hilden, Deutschland 

 

2.2.4.2  Färbelösungen 

CellTrace CFSE, C34554 Thermo-Fisher, Schwerte, Deutsch-

land 

DAPI, D9542 Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Deisen-

hofen Deutschland 
Alizarin-Rot S, TMS-008 

 

2.2.4.3  Fertigsysteme 

Osteogenes Differenzierungskit, 

05466 und 05467   

STEMCELL Technologies, Köln, 

Deutschland 

MTT Cell Proliferation Kit 1, 

11465007001  

Roche Diagnostics, Mannheim, 

Deutschland 

RNeasy-Kit, Nr. 74106  

- enthält Buffer RLT, RW1, RPE, 

RNase-Free Water 

Qiagen, Hilden, Deutschland 

 

RNase-Free DNase Kit 79254  

-  enthält DNase I, Buffer RDD, 

AffinityScript PCR cDNA Synthesis Kit, 

600559 

- Enthält cDNA Synthesis Master 

Mix, AffinityScript RT, 

Stratagene, Agilent Technologies, 

Waldbronn, Deutschland 
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Oligo(dT) Primer, RNase-Free 

Water 

RT² qPCR SYBR Green/ROX Master 

Mix-24, Nr 330523  

Qiagen, Hilden, Deutschland 

 

RT² qPCR Primer Assay, Nr 330001  

  

2.2.4.4  Primer 

RT² qPCR Primer Kollagen-1 alpha, 

PPH01299F 

Qiagen, Hilden, Deutschland 

 

RT² qPCR Primer Alkalische Phospha-

tase, PPH00643F 

RT² qPCR Primer Osteocalcin, bglap, 

PPH01898A 

RT² qPCR Primer gapdh, PPH00150E 

 

2.2.4.5  Sonstige Chemikalien und Reagenzien 

CellTak, Cell and Tissue Adhesive, 

354240 

BD Biosciences, Franklin Lakes, USA 

1,1,1,3,3,3-Hexamethyldisilazane Merck-Schuchardt, Hohenbrunn, 

Deutschland 

ß-Mercaptoethanol Fluka Chemie, Buchs, Schweiz 

Ethanol 100 % vol Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Deisen-

hofen Deutschland 

  
Aqua dest. 

Formalin 36,5 % vol 
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2.2.5 Software für Auswertungen und Zeichnungen 

Zerene Stacker Build T2018-07-19-

1515  

Zerene, Richland, USA 

Bildverarbeitungssystem Digital 

Image Processing System (DIPS) 

2.6   

Point Electronic, Halle, Deutschland 

Fritzing.org Build 0.9.3b (GNU 

GPLv3;   

Friends-of-Fritzing e.V., Potsdam, 

Deutschland 

Microsoft Office 365  Microsoft Corp., Redmond, USA 

Draw.io JGraph Ltd., Northamptonshire, Eng-

land 

 

 

2.3 Methoden 

2.3.1 Entwicklung der Knochenersatzdesigns 

Die Designstudien wurden in Hinblick auf Integration und spätere Anpassbarkeit 

an den Knochendefekt als Computer-Aided Design in der Studentenversion von 

Fusion 360 entworfen. Die Modellierung in Fusion 360 geschah in einer Mischung 

aus boundary representation (BREP) und constructive solid geometry (CSG). 

BREP, also ein Begrenzungsflächenmodell, ermöglicht durch Definition der Be-

grenzungsflächen die daraus resultierenden Außenkanten und durch Zusam-

mensetzen dieser Flächen einen Volumenkörper. In der CSG oder konstruktiven 

Festkörpergeometrie werden wiederum geometrische Grundkörper wie Zylinder 

oder Quader durch boolesche Operatoren miteinander verknüpft. Durch Addition 

und Subtraktion werden aus diesen Grundkörpern dann komplexe Strukturen er-

zeugt.  

Im Anschluss wurden die 3D-Dateien als STL-Dateien (Standard Triangulation 

Language) exportiert.102  
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2.3.2 Realisierung der Scaffolds 

Die Designs wurden auf einem umfassend modifizierten FFF-3D-Drucker, dem 

ANET A6, gedruckt. Eine Liste der Modifikationen ist in Tabelle 1 dargestellt.  

Tabelle 1: Überblick über die Modifikationen des 3D-Druckers 

Y-Achse und Druckbett 

Modifikation Wirkung 

Riemen-Spanner Bessere X-Achsen-Präzision 

Umbau auf DryLin® igus® Gleitlager Bessere Gleiteigenschaften, gerin-

gere Toleranzen, keine Schmierung 

notwendig 

Polieren der Wellen Bessere Gleiteigenschaften 

Anpassen der Lagerböcke Bessere Achsenlaufeigenschaften 

Einbau eines glasfaserverstärkten 

GT2-Riemens 

Keine Längenänderung beim Span-

nen 

Stärkere Justierungsfedern mit fla-

chen Enden und Federtellern 

Kein Nachschwingen des Druckbetts, 

bessere Auflage 

Angeraute FR4-Platte als Druckober-

fläche 

Bessere Druckbetthaftung, ebene 

Oberfläche 
 

 

 

X-Achse 

Modifikation Wirkung 

DryLin® igus® Gleitlager s.o. 

Polieren der Wellen s.o. 

Einbau eines glasfaserverstärkten 

GT2-Riemens 

s.o. 

 

Z-Achse 

Modifikation Wirkung 

Z-Achsen-Gewindespindel-Befesti-

gung oben 

Verringern von Z-Achsen-Wobble 
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Extruder 

Modifikation Wirkung 

Messing-Düse mit 200 µm Durch-

messer der Düsenspitze 

Verringerte line width, feinere Details 

Radial-Bauteillüfter 5015 Verringern von Vibrationen, bessere 

Bauteilkühlung Geänderter Lüfterkanal 

Vapo-Lager-Extruder-Lüfter 4010 Verringern von Vibrationen im Extru-

der-Schlitten Lüfter-Unterlegblock 

Hochtemperatur-PTFE-Schlauch in 

Heatpipe und Zuführung 

Bessere Toleranzen, keine Verände-

rung bei höherer Temperatur 

Filamentabroller Sanfteres Abrollen 

LED-Leiste Sichtbarkeit während des Drucks 
 

Elektronik 

Modifikation Wirkung 

Einbau MKS Gen L 1.0 Board Anpassbarkeit der Software und Trei-

ber 

Umbau auf TMC2208 Steppermotor-

Treiber 

Ruhigerer Motorlauf, weniger Vibrati-

onen, genauere Ansteuerung 

Mainboard-Lüfter 8020 Kühlung Mainboard und Stepper-Trei-

ber  

Kabelkette X-Achse Kabelführung 
 

Rahmen 

Modifikation Wirkung 

Y-Rahmenverstärkung  Verwindungsstabilität, Befestigung 

auf Untergrund 

Gummiauflage Verringern von Vibrationen 
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Die Steuerungs-Software des 3D-Druckers, Marlin (Version 1.1.4), kann STL-Da-

teien nicht direkt verarbeiten. Aus diesem Grund werden die exportierten STL-

Dateien in das koordinatenbasierte Dateiformat G-Code (siehe Abschnitt 1.5) 

konvertiert. Dies geschah mit der Software Cura in der Version 3.1.0. Zunächst 

wurde mittels Druckbarkeitsstudien die optimalen Druckeinstellungen ermittelt. 

Im Anschluss wurden die nun optimierten G-Codes durch direkte Integration in 

Cura kabellos auf den Einplatinencomputer Raspberry Pi 3b+ mit dem open-

source Druckserver Octoprint (Version 1.3.6, AGPL-3.0) übertragen. Dieser dient 

gleichzeitig zur Steuerung des 3D-Druckers und der Verarbeitung des G-Codes. 

Die Befehle werden vom Raspberry Pi über ein USB-Kabel an den Drucker ge-

sendet. Es wurde ein absolutes Positionierungsverfahren des Druckkopfs (G-

Code Befehl: G90) verwendet. Dies bedeutet, dass die Koordinaten im G-Code 

absolute Positionen innerhalb des Bauraums bezeichnen.  

Der Aufbau eines Extruders wurde bereits in Abschnitt 1.5 erläutert. Im Falle des 

ANET A6 handelt es sich um einen Direct-Drive-Extruder: Der Feed-Motor sitzt 

direkt auf dem Extruder-Schlitten. Wie beschrieben erreicht der Druckkopf im 

Druckbereich sämtliche Positionen in X- und Z-Achsen-Richtung, während Be-

wegungen in Y-Achsen-Richtung vom Druckbett ausgeführt werden (siehe Abbil-

dung 3). Das Druckbett wurde mit einer angerauten FR4-Glasfaser-Platte (Flame 

Retardant Klasse 4) ausgestattet, die während des Druckprozesses konstant auf 

50 °C erhitzt wird. Als Grundsubstanz wurde ein Filament aus Polylaktat (PLA) 

verarbeitet. Zur Vermeidung unbekannter chemischer Zusätze, wie ggf. toxischer 

Farbstoffe, wurde für die Zellversuche das PLA-Filament in der Farbe „natur“ ver-

wendet. Im Anhang befinden sich die Konformitätserklärung (Anhang 1) und das 

technische Datenblatt (Anhang 2). Das Filament wurde im Druckkopf auf 200 °C 

erhitzt und durch eine 200 µm durchmessende Druckdüse schichtweise prozes-

siert. Es wurde eine Schichtbreite von 200 µm, eine Schichthöhe von 100 µm und 

eine Basisdruckgeschwindigkeit von 40 mm/s gewählt. Eine bessere Druck-

bettadhäsion wurde, im Falle der Untereinheiten der Scaffolds, durch ein soge-

nanntes Raft erreicht. Ein Raft ist eine mehrlagige Basisschicht aus dem gleichen 

Druckfilament zu Beginn des Druckes. Das Scaffold wird anschließend mit gerin-

gem Abstand auf das Raft gedruckt. Bei großen Scaffolds wurde ein Skirt genutzt. 

Ein Skirt dient vor allem dazu den Extruder vorzubereiten und ausreichend 
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Material in die Spitze der Druckdüse zu fördern. Ähnlich einem Raft gibt es noch 

das sogenannte Brim, welches durch eine einlagige Schicht um das Bauteil die 

Kontaktfläche zum Druckbett erhöht. Beispiele der unterschiedlichen Bettadhäsi-

onstypen sind in Abbildung 5 zu sehen.  

 

Nach der Extrusion des Materials erfolgte das zügige Herabkühlen mithilfe eines 

Bauteillüfters zur Vermeidung von Verzug. 

Für die näherungsweise Ermittlung der Basisparameter Oberfläche und Volumen 

wurden Berechnungen in Fusion 360 durchgeführt. Anschließend wurden die 

Bauteile gewogen. 

 

2.3.3 Mediumherstellung 

Zur Zellkultivierung wurden zwei Arten von Nährmedien verwendet. Zum einen, 

im Folgenden als Standard-Medium bezeichnet, wurde RPMI 1640 Medium 10 

% Fetal Bovines Serum (FBS), 2 % Hepes, 100 IU/ml Penicillin und 0.17 mM 

Streptomycin zugesetzt. Das in den Versuchen zur osteogenen Differenzierung 

(Abschnitt 3.5)  verwendete Medium wird im Weiteren als Osteogenes Medium 

bezeichnet.  Zur Herstellung dessen wurden dem RPMI 1640 Medium 2.5 % 

FBS, 2 % Hepes, 100 IU/ml Penicillin, 0,17 mM Streptomycin, 1.14 mM Ascor-

binsäure, 0.1 M β‐Glycerophosphat und 0.1 µM Dexamethason zugefügt. 

Zu sehen sind eine Übersichtsaufnahme oben und Detailaufnahmen von 
Brim (a), Skirt (b) und Raft (c) unten. 

Abbildung 5: Bettadhäsionstypen 
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2.3.4 Kultivierung der Saos-2-Zellen 

Es erfolgte eine in vitro Evaluation von auf den Designstudien ausgesäten Zellen 

in den folgenden Kernaspekten: Zelladhäsion, metabolische Aktivität und osteo-

gene Differenzierung. Hierfür kamen Saos-2-Zellen (Ansatz vom 21.03.2011) der 

Deutschen Sammlung von Mikroorganismen und Zellkulturen zum Einsatz.  

Die in Cryotubes bei -195 °C in flüssigem Stickstoff gelagerten Zellen wurden bei 

37 °C unter leichtem Schwenken im Wasserbad aufgetaut. Nach sofortigem Ver-

dünnen des Einfriermediums (30 % DMSO, 70 % FBS) mit 10 ml Standard-Me-

dium und Zentrifugation bei 400 G für 7 min, erfolgte ein weiterer Waschschritt 

mit 1 ml PBS-/- bei identischen Zentrifugationsbedingungen. Das Zell-Pellet 

wurde nach Verwerfen des Eluats mithilfe einer Transferpipette in 12 ml Stan-

dard-Nährmedium resuspendiert. Anschließend wurden je 3 ml zusammen mit 

weiteren 9 ml frischem Standard-Nährmedium in eine 75 cm² Kulturflasche über-

tragen. Inkubiert wurden die Zellkulturflaschen bei 37 °C und 5 % CO2 im Inku-

bator.  

Der erste Mediumwechsel erfolgte am Tag darauf. Die weiteren Mediumwechsel 

wurden zweimal pro Woche durchgeführt. Hierzu wurde die Flasche für kurze 

Zeit aufrecht gestellt und anschließend das alte Medium entfernt. Dann wurde 

12 ml frisches, auf 37 °C vorgewärmtes Standard-Medium zugegeben.  

Nach Erreichen einer mikroskopisch kontrollierten Ausbreitung des Zellrasens 

über 75 % des Kulturflaschenbodens konnten die Zellen nach folgendem 

Schema entnommen und für die Versuche verwendet werden: Nach Equilibrieren 

der Temperatur von Nährmedien und Chemikalien auf 37 °C wurde das alte Me-

dium der Zellkulturflasche entnommen und nicht-adhärente Zellen sowie Zell-

detritus durch einen Waschschritt mit 3 ml PBS-/- entfernt. Dann wurden 3 ml Ac-

cutase hinzugegeben und 10 min bei 37 °C inkubiert. Anschließend konnten die 

Zellen unter leichtem Spülen mit weiteren 3 ml Standard-Nährmedium gelöst wer-

den. Nach Zentrifugation (7 min bei 400 G) und Entfernen des Mediums wurde 

die Zelldichte mithilfe einer Neubauer-Zählkammer bestimmt. Die restlichen Zel-

len wurden zusammen mit 12 ml frischem Nährmedium erneut auf die Zellkultur-

flaschen aufgeteilt und dienten als Vorrat für weitere Versuche.  
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Zur Bestimmung der Zellzahl wurde das Zellpellet in 1 ml frischem Nährmedium 

gelöst. 10 µl der Zellsuspension wurden mit 90 µl PBS-/- in ein Mikroreaktionsge-

fäß überführt. Hiervon wurden weitere 10 µl auf die beiden Seiten der Zählkam-

mer gegeben. Quadrantenweises Auszählen unter dem Mikroskop erbrachte un-

ter Zuhilfenahme der Formel  

𝑍𝑒𝑙𝑙𝑧𝑎ℎ𝑙

𝑚𝑙
= 𝑍𝑒𝑙𝑙𝑧𝑎ℎ𝑙 ∗ 10 (𝑉𝑒𝑟𝑑𝑢𝑒𝑛𝑛𝑢𝑛𝑔𝑠𝑓𝑎𝑘𝑡𝑜𝑟) ∗ 10000  

die Zellzahl in 1 ml Suspension. Mittels eines Dreisatzes wurde durch Zugabe 

von Standard-Medium zur Ausgangssuspension die Zelldichte eingestellt. 

 

2.3.5 Desinfektionstest 

Bevor die Scaffolds besiedelt werden konnten, wurde die optimale Desinfektions-

dauer ermittelt. Dazu wurde 100 % vol Ethanol im Verhältnis 7:3 mit vollentsalz-

tem Wasser gemischt. Jeweils eine kurze und eine lange Einzelsäule wurden in 

einem Well einer 6-Well Platte für je 5 min, 10 min und 20 min vollständig mit 

dem hergestellten 70 % vol Ethanol bedeckt. Nach der jeweiligen Zeitspanne 

wurden die Einzelsäulen für 10 min in einem neuen sterilen Well getrocknet. An-

schließen wurden sie in eine weitere Well-Platte überführt und RPMI-Medium 

ohne weitere Zusätze zugegeben. Zwei Testsäulen in RPMI-Medium ohne vor-

herige Ethanol-Desinfektion dienten als Positivkontrolle. Die mikroskopisch kon-

trollierten Auswertungen auf bakterielle bzw. pilzliche Kontamination erfolgten an 

Tag 1-7. 

 

2.3.6 Erstellen eines Beschichtungsprotokolls 

2.3.6.1  Desinfektion 

Die Scaffolds wurden 10 min in 70 % vol Ethanol in einer 12-Well Platte desinfi-

ziert. Anschließend wurden die Scaffolds für 12 Stunden im Well einer weiteren 

12-Well Platte getrocknet. 
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2.3.6.2  Beschichtung der Scaffolds mit CellTak 

Die PLA-Oberfläche wurde jeweils vor den Versuchen mit CellTak beschichtet. 

Diese Beschichtungssubstanz und deren Herkunft ist unter 4.3 genauer beschrie-

ben. CellTak wurde mit PBS-/- 1:100 auf eine Konzentration von 15.9 µg/ml ver-

dünnt und die Scaffolds mit dieser Lösung in einer 24-Well Platte vollständig be-

deckt. Nach einer 30-minütigen Inkubation bei Raumtemperatur und Überführen 

in ein neues Well trockneten die Scaffolds für eine Stunde.  

 

2.3.7 Aussaat und Zelladhäsion von Saos-2-Zellen auf Scaffolds 

Die Scaffolds wurden nach zuvor beschriebenem Vorgehen desinfiziert und mit 

CellTak beschichtet (Abschnitt 2.3.6.1-2.3.6.2).  

 

2.3.7.1  Zellaussaat und CFSE-DAPI-Färbung 

Der Fluoreszenzfarbstoff CFSE (Carboxyfluoresceinsuccinimidylester) bindet 

nach Penetration der Zellmembran an intrazelluläre Moleküle. Zunächst erfolgte 

die Herstellung einer 5 mM CFSE-Arbeitslösung. Hierzu wurde 1 Vial CFSE Com-

ponent A in 18 µl DSMO (Component B) gelöst. Dann wurden 5 µl dieser Lösung 

zu 2500 µl PBS-/- zugegeben und im Anschluss auf 37 °C vorgewärmt. Die Saos-

2-Zellen wurden wie zuvor beschrieben geerntet und das nach Zentrifugation ent-

standene Zellpellet nach Entfernen des Überstandes in der CFSE-Arbeitslösung 

resuspendiert. Die Inkubation erfolgte für 15 min bei 37 °C im Wasserbad. Nach 

erneuter Zentrifugation (7 min bei 400 G) und Entfernen des Überstandes wurde 

das Zellpellet in 4 ml vorgewärmtem Standard-Medium resuspendiert und erneut 

für 30 min bei 37 °C inkubiert. Anschließend erfolgte ein weiterer Zentrifugations-

schritt und Mediumwechsel. 

Nun wurde die Zelldichte nach der zuvor beschriebenen Methode mittels Neu-

bauer-Zählkammer bestimmt. Die für die Aussaat verwendeten Zellzahlen sind in 

Tabelle 2 dargestellt. Anschließend wurde die Zelllösung tropfenweise auf die 

Scaffolds aufgebracht. Nicht adhärente, sondern weiterhin im Medium befindliche 

Zellen wurden mit einer Pipette drei weitere Male aufgenommen und erneut trop-

fenweise über die Scaffolds gegeben. Es folgte die Inkubation für 10 min bei 37 
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°C im Inkubator. Anschließend wurde die Zellsuspension erneut aufgeträufelt. 

Dieser Schritt wurde insgesamt dreimal wiederholt, bevor die Scaffolds für 24 h 

bei 37 °C inkubiert wurden. 

Tabelle 2: Bauteilhöhe und Zellzahlen auf unterschiedlichen Scaffoldtypen 

Bauteil Versuch Zellzahl 
Alle Modelle 20 mm Höhe MTT, Mechanische Tests 106 

Raster + Zwiebel Scheibe 5 
mm Höhe, Tempel Einzel-
säule 

Desinfektionstests,  
CFSE-DAPI-Färbung, Rasterelekt-
ronenmikroskopie, Alizarin-Färbung, 
Genexpressionanalyse 

5x106 

 

DAPI (4′,6-diamidino-2-phenylindole) ist ein weiterer Fluoreszenzfarbstoff, der 

sich im Nukleus in AT-reichen Regionen anreichert. Er diente als Gegenfärbung 

zum CFSE. Nach der 24-stündigen Inkubation wurden die Scaffolds zweimal mit 

PBS-/- gewaschen und anschließend in 1 % vol Formalin in PBS-/- für 10 min fi-

xiert. Einer 5-minütigen Inkubation in 1 % DAPI in PBS-/- folgten drei weitere 

Waschschritte mit PBS-/-.  

Mittels Fluoreszenzmikroskopie wurden die adhärenten Zellen in zufällig gewähl-

ten Hauptgesichtsfeldern bei 488 nm und Emissionsfilter für Fluoreszin bei 100-

facher Vergrößerung evaluiert.  

 

2.3.7.2  Rasterelektronenmikroskopie 

Zur Evaluation der unbesiedelten sowie besiedelten Oberfläche wurden Bilder 

mittels Rasterelektronenmikroskopie (REM) angefertigt. Hierzu wurden die für 

21 Tage besiedelten Scaffolds zunächst in 2 % Glutardialdehyd in PBS-/- für 

10 min fixiert. Dann durchliefen die Scaffolds eine aufsteigende Ethanolreihe 

(50 % vol, 75 % vol, 96 % vol, 100 % vol) für je 5 min. Es folgte eine kurze Pas-

sage in 1,1,1,3,3,3-Hexamethyldisilazan und Trocknung für 24 h. 

Nun wurden sowohl die besiedelten als auch die unbesiedelten Scaffolds mittels 

Kathodenzerstäubung für 5 x 60 s mit einer feinen Goldschicht beschichtet. Die 

Visualisierung und Auswertung erfolgte dann mit dem 
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Rasterelektronenmikroskop und digitaler Bildverarbeitungssoftware DIPS 2.6 (Di-

gital Image Processing System). 

 

2.3.8 Zellaktivität 

Um die Zellaktivität der Saos-2-Zellen auf den Scaffolds zu evaluieren, wurde 

eine MTT-Zell-Proliferationstestreihe durchgeführt. In dieser wird das gelbe Tet-

razolium-Salz Methylthiazolyltetrazolium (MTT) zu violettem Formazan reduziert.  

Zunächst wurden die Scaffolds nach dem bereits beschriebenen Desinfektions-, 

Beschichtungs- und Aussaatprotokoll mit Saos-2-Zellen besiedelt und bei 37 °C 

inkubiert. Alle 24 h erfolgte ein Mediumwechsel. Nach 1, 7, 14 und 21 Tagen 

wurden dann je Designstudie 3 MTT-Tests durchgeführt. Um die nicht dem Scaf-

fold, sondern dem Well adhärenten Zellen auszuschließen, wurden die Scaffolds 

zunächst vorsichtig in ein neues Well umgesetzt. Anschließend wurde das MTT-

Labelling Reagenz 1:10 mit PBS-/- verdünnt. Diese Arbeitslösung wurde dann er-

neut mit Standard-Medium auf 1:10 verdünnt und zu den Scaffolds gegeben. Ein 

Well ohne Zellen diente als Nullreferenz. Nach 4-stündiger Inkubationszeit im In-

kubator wurde ein gleicher Volumenanteil der Solubilisierungs-Lösung zugege-

ben und die Scaffolds für 12 h inkubiert. Der Überstand wurde nun dreimal durch 

die Scaffolds gespült, um einen großen Anteil des umgesetzten Formazans aus 

den Scaffolds zu lösen. Mit einem Photometer wurde im Anschluss die Absorp-

tion bei 570 nm bestimmt und anhand der zuvor erstellten Kalibrierungskurve (mit 

5 x 106, 10 x 106 und 15 x 106 Zellen in Medium auf leeren Wells) normalisiert.103  

 

2.3.9 Osteogene Differenzierung 

2.3.9.1  Kultivierung 

Die Desinfektion und Aussaat der Saos-2-Zellen, welche eine osteogene Diffe-

renzierung durchlaufen sollen, erfolgte analog zu den vorherigen Versuchen. Für 

7 Tage wurden die Zellen auf den Scaffolds in Standard-Medium kultiviert. Nach 

Tag 7 erfolgte dann der Wechsel auf das Osteogene Medium, wie unter Abschnitt 

2.3.3 beschrieben. Die Kultivierungsdauer der einzelnen Versuche ist in Tabelle 

3 gezeigt. 
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Tabelle 3: Kultivierungsdauer der Versuche 

Versuch Kultivierungsdauer (d) 

Desinfektionstests 7 

CFSE-DAPI-Färbung 1 

Rasterelektronenmikroskopie 21 

Zellaktivität (MTT) 1, 7, 14, 21 

Alizarin-Färbung 21 

Genexpressionsanalyse 21 
 

2.3.9.2  Alizarin-Rot-Färbung  

Die Alizarin-Rot-Färbung weist Calcium-Ionen nach. Diese werden, an Phosphat 

gebunden, in die von osteogen differenzierten Zellen produzierte extrazelluläre 

Matrix aus Proteinen wie Kollagen oder Osteocalcin eingelagert.  

Zunächst wurde die Alizarin-Grundlösung hergestellt. Hierfür wurden 0.5 g Aliza-

rin-Rot mit 45 ml Aqua dest. vermischt. Durch Zugabe einer 0,28 % vol Ammo-

niak-Lösung wurde der pH-Wert auf 6,36-6,4 eingestellt.  

Nach 21 Tagen Besiedelung der Scaffolds wurden diese zu Beginn 10 min in 

1 % vol Formalin fixiert. Nach Absaugen der Fixierlösung und dreimaligem vor-

sichtigem Spülen mit Aqua dest. wurde die Alizarin-Grundlösung zugegeben. Es 

folgte die Inkubation der lichtundurchlässig abgedeckten Scaffolds für 10 min bei 

Raumtemperatur, bevor die Färbelösung abgesaugt wurde und die Scaffolds er-

neut in drei Durchgängen mit Aqua dest. gewaschen wurden. Die Auswertung 

erfolgte mittels Hellfeldmikroskopie in zufällig gewählten Hauptgesichtsfeldern.  

 

2.3.9.3  Genexpressionsanalyse 

Es wurden die Gene für collagen-1 alpha (col1), Alkalische Phosphatase (alp) 

und Osteocalcin (engl. bone γ-carboxylglutamic acid-containing protein, kurz 

bglap) sowie das sogenannte Housekeeping-Gen Glycerinaldehyd-3-phosphat-

Dehydrogenase (gapdh) untersucht. Zunächst wurden sämtliche Scaffolds (n=2) 

nach oben beschriebenen Methoden für 7 Tage unter Standard-Medium besie-

delt. Es folgten für die Vergleichsgruppe weitere 14 Tage in Standard-Medium 

und für die Versuchsgruppe 14 Tage in Osteogenem Medium, bevor an Tag 21 
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die Auswertung stattfand. Für jedes Scaffold und Gen wurden zwei Wiederholun-

gen durchgeführt. 

 

2.3.9.4  RNA-Isolierung und DNA-Verdau 

Zunächst fand die RNA-Lysierung der auf den Scaffolds wachsenden Zellen statt. 

Hierzu wurde ein RLT-Lysis-Puffer aus RLT-Puffer und β-Mercaptoethanol mit 

einem Mischungsverhältnis von 1:100 hergestellt. Es folgte die Zugabe zu den 

Scaffolds und 5-minütiges Rütteln. Anschließend wurde der Überstand in ein 

Mikroreaktionsgefäß überführt und fünfmalig mit einer Insulinspritze geschert. 

Um sämtliche PCR-Messungen zur gleichen Zeit durchzuführen, wurden die 

RNA-Lysate bis zum Zeitpunkt der kompletten Probengewinnung bei -80 °C ein-

gefroren und gelagert. 

Zur RNA-Isolierung wurde das RNeasy-Kit der Firma Qiagen verwendet. Nach 

Auftauen aller Proben wurden jeweils 350 µl des Lysats mit 350 µl 70 % vol Etha-

nol gemischt und anschließend auf die RNeasy-Säule gegeben. Es folgte eine 

Zentrifugation für 15 s bei 10.000 U/min. Das entstandene Eluat wurde verworfen 

und 350 µl Puffer RW1 zugegeben. Nach Zentrifugation bei gleichen Zentrifuga-

tionsbedingungen wurde das Eluat erneut verworfen. Mithilfe des RNeasy mini 

spin konnten etwaige Rest-DNA-Bestandteile entfernt werden. Hierzu wurde die 

DNase-Verdau-Stock-Lösung (bestehend aus DNA-Lysophilisat und RNase-

freiem Wasser) aufgetaut und je Probe 10 µl mit 70 µl RDD-Puffer versetzt sowie 

auf die RNeasy Silica-Gel Membran gegeben. Nach einer Inkubation für 15 min 

bei Raumtemperatur fand ein erneutes Waschen durch Zugabe von 350 µl Puffer 

RW1 sowie Zentrifugation für 15 s bei 10.000 U/min statt. Das RNeasy mini spin 

Gefäß wurde in ein neues Sammelgefäß gestellt, 500 µl RPE Puffer zugegeben 

und erneut für 15 s bei 10.000 U/min zentrifugiert. Es folgte das erneute Verwer-

fen des Eluats, die Zugabe von 500 µl Puffer RPE und ein weiterer Zentrifugati-

onsschritt für 2 min bei 13.000 U/min. Die Säule wurde in ein neues Sammelge-

fäß gesetzt und 50 µl Diethyl-Pyrocarbonat-Wasser (DEPC-Wasser) als RNase-

Inhibitor zugegeben. Nach 2-minütiger Inkubation bei Raumtemperatur wurde 

abermals für eine Minute bei 10.000 U/min zentrifugiert und die Proben in ein 

Eppendorf-Gefäß überführt.  
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Die RNA-Konzentration konnte anhand der optischen Dichte im Spektralphoto-

meter NanoVue 4282 V2.0.4 abgeschätzt werden. Durch Absorption bei unter-

schiedlichen Wellenlängen können Rückschlüsse auf die Quantität bestimmter 

Inhalte gezogen werden: Die Absorptionsmaximum von Phenol liegt bei 230 nm, 

von Nukleinsäuren bei 260 nm, von Proteinbestandteilen bei 280 nm. Zur Hinter-

grundkorrektur wird eine Wellenlänge von 320 nm genutzt. Der Quotient aus der 

Absorption bei 260 nm und bei 280 nm ermöglichte Rückschlüsse auf Protein-

freiheit der Präparation.  

 

2.3.9.5  cDNA-Synthese  

Verwendet wurde das AffinityScript PCR cDNA Synthesis Kit (Stratagene) zur 

reversen Transkription der RNA in cDNA. Je Probe wurden zunächst 10 µl Mas-

termix, 3 µl Oligo DT Primer und 1 µl Affinity Script RT (Reverse Transkriptase) 

zusammengegeben. Die im vorherigen Abschnitt (2.3.9.4) isolierte RNA wurde 

mit RNase-freiem Wasser auf ein Gesamtvolumen von 6 µl eingestellt und an-

schließend zu dem zuvor hergestellten Mix zugegeben. Hierdurch wurde die RNA 

mittels der Reverse Transkriptase-Aktivität und der Oligo DT Primer in einen c-

DNA-Strang umgeschrieben. Dies geschah über folgendes Thermocycler-Proto-

koll: 5 min bei 25 °C, 15 min bei 42 °C und 5 min bei 95 °C, dann sofortiges 

Herunterkühlen der Proben auf Eis. Nun wurden die Proben bis zum nächsten 

Tag bei -80 °C gelagert. 

 

2.3.9.6  RT qPCR  

Unter Einsatz des RT² qPCR SYBR Green/ROX Master Mix-24 und des RT² 

qPCR Primer Assay wurde die RT-qPCR durchgeführt. Es wurden je 2 µl des c-

DNA Ansatzes mit 3 µl Aqua dest. versetzt und diese 5 µl in 8-strip Cups in vor-

gekühlte Metall-Well-Platten pipettiert. Zusätzlich wurden 20 µl Primer Mix hinzu-

gegeben. Dieser beinhaltete je Probe 12,5 µl SYBR Green, 6,5 µl Aqua dest. und 

je 1 µl des jeweiligen Primerpaars (col1, alp, bglap, gapdh). Das Thermoprofil für 

die nun mit 25 µl befüllten Cups beinhaltete folgende Schritte: Zunächst 10 min 

bei 95 °C, 40 Wiederholungen einer 15 s andauernden Phase mit 95 °C im Wech-

sel mit einer Minute bei 60 °C.103  
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So wurden Schwellenwertzyklen oder engl. Cycle Thresholds bis zum Erreichen 

des eingestellten Detektionsschwellenwerts der Fluoreszenzintensität für jedes 

Gen ausgegeben.  

 

2.3.9.7  Auswertung der RT qPCR-CT Werte 

Die Auswertung der CT-Werte erfolgte mittels Livak-Methode als Verhältnis zum 

Housekeeping-Gen gapdh:104 

2 ∆∆ = 2        

Als Sample A wurden die CT-Werte der Scaffolds unter osteogener Differenzie-

rung, als Sample B diejenigen in Standard-Medium benannt.  

 

2.3.10 Mechanische Evaluation 

Für die mechanische Evaluation der Designstudien wurde ein Versuchsstand ge-

baut, welcher die Kraftwirkung in axialer Richtung auf das Design misst und der 

Kompressionsstrecke des Scaffolds gegenüberstellt.  

Der Teststand besteht aus einem Rahmen aus M10 Gewindestangen, einer 

Grundplatte aus 20 mm Siebdruckplatten und 3D-gedruckten Verbindungsteilen 

(Abbildung 6). Der zunächst aus einem umgebauten Mutternsprenger beste-

hende Druckstempel wurde wieder verworfen und stattdessen eine eigens ent-

worfene Linearführung mittels Gewindemuffen verwendet. Als Stempel wurde 

eine M12 Schraube verwendet. Diese drehte sich durch den Aufbau nicht mit, 

sondern führte nur eine lineare Bewegung aus. Gleichzeitig wurde über die 

Schraube der Bereich eingestellt, in dem sich der Stempel bewegt. Nach oben 

wurde die Linearführung über ein gekapseltes Rillenkugellager (6003RS) veran-

kert. Zwei halbe Unterlegplatten mit gefastem innerem Radius schützten zusätz-

lich gegen eine Rotation der Linearverankerung.  
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d 

Abbildung 6: Mechanischer Teststand 
 
Übersichtsaufnahme des Teststands mit Verbindung zum seriellen Monitor 
am Laptop (a). Aufnahme des Profiltiefenmessers und dessen Verankerung 
mit linearer Führung im Teststand (b, e). Druckstempel mit linearer Führung 
(Pfeil), im oberen Bereich des Bildes sind die gefasten Verankerungsplatten 
(*) gegen Rotation zu sehen (c, e). Blick auf die Wägezellen in deren lockerer 
Verankerung unterhalb der Druckplatte (d).  

 

a 

b c 

d e 

* 
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Ein umgebauter Reifentiefenprofilmesser (Auflösung 10 µm) maß die Auslenkung 

des Druckstempels in Z-Richtung. Die Achse, auf der sich die elektronische Mes-

seinheit des Messgeräts bewegt, wurde am Rahmen verankert.  Im oberen Be-

reich wurde hierzu eine Klemmverbindung mit Keil, im unteren Bereich eine Nut 

entworfen. Die Messeinheit wurde durch Schraubverbindung am Druckstempel 

bewegt und führt die Bewegungen dessen mit aus. Hierdurch konnte die aktuelle 

absolute Position des Druckstempels überwacht werden. Da der Profiltiefenmes-

ser zunächst nur ein Display besaß, die Daten jedoch auch digital aufgenommen 

wurden, wurde ein Adapter entworfen, der mit Drahtenden versehen in die 

Schnittstelle des Profiltiefenmessers eingesteckt werden konnte. Über eine elekt-

ronische Schaltung (Abbildung 7) wurden die Informationen an einen Arduino 

Uno gesendet, der die Daten im seriellen Monitor der Arduino IDE am PC in Echt-

zeit ausgab.  

 

 

Abbildung 7: Schaltplan / Fritzing-Darstellung des Messstandes 
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Der Druckstempel übertrug die ausgeübte Kraft in axialer Richtung über die De-

signstudie in eine aus einer Siebdruckplatte bestehende Bodenplatte. Diese 

wurde gegen Verrutschen durch eine lockere Verankerung in einem Rahmen ge-

schützt. Unter der Bodenplatte lagen vier 500 N Halbbrücken-Wägezellen 

(RBS10267). Die Gewichtskraft der Bodenplatte und des Scaffolds wurde vor 

dem Messvorgang durch automatisches Tarieren herausgerechnet. Die vier Wä-

gezellen waren als Wheatstone-Brücke verschaltet. Nach Herausführen der Ka-

bel über Kabelführungen im Verankerungsrahmen wurden diese auf einen 24-bit 

analog-digital Wandler und Verstärker (HX711) geschaltet. Das über die Arduino 

IDE geschriebene Programm verarbeitete sowohl die Ausgabe des Profiltiefen-

messers als auch der Wägezellen und gab diese im seriellen Monitor aus. Die 

graphische Wiedergabe der Daten erfolgte in Microsoft Excel für jeweils drei Mo-

delle jeder Designstudie. 

Die Auswertung erfolgte in einem zweistufigen Verfahren. Im ersten Schritt wurde 

der Bereich des Versagens eingegrenzt und die hierfür notwendige Stauchungs-

strecke abgeschätzt. Jedes einzelne Scaffold wurde dreimal hintereinander auf 

1,5 mm Tiefe zusammengepresst und dabei die auf die Scaffolds wirkende Kraft 

verglichen. Dieser Vorgang wurde anschließend diskret mit 2 mm und 2,5 mm 

wiederholt.  

Im nächsten Schritt wurden je drei Scaffolds dann stetig zusammengepresst und 

die Kraftspitzen abgeleitet.  

 

2.3.11 Statistik 

Die meisten Daten und Bilder wurden aufgrund der geringen Probenanzahl de-

skriptiv bzw. qualitativ beschrieben. Im Falle des Tests zur Zellaktivität wurde der 

Kruskal-Wallis-Test mit post-hoc Analyse nach Dunn verwendet. Für Auswer-

tung, Tabellen und Abbildung der Daten wurde Microsoft Excel verwendet.   

 

2.3.12 Erstellung von Grafiken und Abbildungen 

Zur Erstellung von Tabellen und tabellarischen Abbildungen wurden die Software 

Microsoft Excel und draw.io genutzt. Mikroskopische Abbildungen wurden mittels 
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der Software Zerene Stacker als Z-Stack erstellt. Für sämtliche gerenderten Ab-

bildungen wurde Fusion 360 verwendet. Die elektronische Schaltung wurde mit 

der Software Fritzing 0.9.3b erstellt. 
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3 Ergebnisse 

3.1 Entwicklung der Scaffolds 

3.1.1 Designhierarchie 

Der Designprozess erstreckte sich von der ersten Idee über die weitere Entwick-

lung in unterschiedliche Richtungen (Abbildung 8 und Abbildung 9). Die Namens-

gebung entstand anhand herausstechender optischer und funktioneller Merk-

male. Die drei Design-Studien, die für die Versuche (in Abbildung 8 türkisfarben 

hinterlegt) ausgewählt wurden, entstammten dieser Designhierarchie. Grob de-

skriptiv stand am Anfang die Idee eines scheibenförmigen Rasters, das über den 

Schritt einer Einzelsäule zu einer Kombination eines gelöcherten Rasters weiter-

entwickelt wurde. Weitere Entwürfe waren zum Beispiel eine schraubenartige 

Struktur oder eine Art des Rasters mit außenliegenden Flügeln, die ähnlich einem 

Dübel beim Eindrehen in die Spongiosa abknicken und somit das Scaffold im 

Defekt verankern sollen. Aufgrund der komplexen und damit zu dichten Bauweise 

dieser Designs wurden sie für die Betrachtung in dieser Arbeit wieder verworfen. 

Die Zwiebel genannte Designstudie ist eine Weiterentwicklung des Rasters. Sie 

weist eine höhere Oberfläche auf, woraus jedoch auch eine Minderung der Po-

rosität resultiert.  

Ein weiterer, sich stärker von seiner Ursprungsidee des Rasters unterscheiden-

der Ansatz ist der Tempel. Das Raster als Grundstruktur besteht hier in einer 

stark vereinfachten Version nur noch in den einzelnen Säulen des Tempels. Eine 

detailliertere Beschreibung der Designstudien findet sich in den dazugehörigen 

Abschnitten 3.1.4 - 3.1.6.  
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Überblick über den Weg von der ersten Idee bis hin zu den für die Zellversuche 
verwendeten Scaffolds (türkis hinterlegt). 

Abbildung 8: Designhierarchie 
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3.1.2 Basisparameter der Designstudien 

Auch wenn die variablen Parameter wie Durchmesser, Porenanzahl und Höhe 

später an den Defekt anpassbar sind, fiel die Entscheidung in Hinblick auf die 

Vergleichbarkeit innerhalb der drei Designstudien zunächst auf einen Durchmes-

ser von 15 mm und eine Höhe von 20 mm. In Abbildung 10 sind die Relationen 

der verwendeten Modelle erkennbar.  

Abbildung 9: Weitere (verworfene) Designideen 

Schraube (a), Flügelraster (b), Abknickwinkelraster (c), Schichtmodell (d), 
minimalisiertes Raster (e) 

a 

d 

b c 

e 
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Der axial verlaufende Mittelkanal aller Modelle weist einen Durchmesser von 

6 mm auf. Über diesen können die in Abschnitt 3.1.7 erläuterten Adapter und 

Zusatzmodule eingesteckt werden. Während die Makrostruktur und Porosität vor 

allem durch das Hinzufügen von Poren und Kanälen erreicht wird, entsteht eine 

Mikrostruktur und -porosität hauptsächlich durch die Layer-Schichtung des 

Druckprozesses. Es bilden sich Kavitäten in Längsrichtung. Die größte Tiefen-

ausdehnung dieser Kavitäten liegt im Bereich des Übergangs zweier Layer. Wei-

terhin entstehen zwischen den Layern beim Abkühlen Schrumpfungsartefakte mit 

feiner Rissbildung durch die Volumenverkleinerung des PLA.105,96 Auch das wäh-

rend des Druckprozesses entstehende sogenannte Stringing (genauer beschrie-

ben in Abschnitt 4.1.2) bewirkt eine Veränderung der Mikrostruktur. Diese Ein-

flüsse auf die Mikrostruktur sind in Abbildung 11 zu sehen. 

 

 

 

Abbildung 10: Vollmodelle Größenrelation 
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Abbildung 11: Mikrostruktur durch den Druckprozess 

a b c d 

e f g 

Aufsicht auf eine Pore als Überblick (a) 

Kavitäten in Längsrichtung (b, c). Die 3D-Beschaffenheit der Oberfläche lässt 
sich auch im 2D-Bild durch Schattierung und das Einwachsen von Zellen (d) 
erkennen. Durch Schrumpfung beim Abkühlen entstehen interlaminäre Risse 
(e, f). Z-Stack-Komposit-Aufnahme aus Epifluoreszenz mit FITC und DAPI-Fil-
ter mit angelegter 50-facher Vergrößerung (g): Die Aufsicht auf eine zellbesie-
delte Pore mit Stringing durch Materialnachlaufen während des Drucks (weiße 
Pfeile).  

200 µm 

200 µm 
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Die einzelnen Modelle weisen unterschiedliche Werte bezüglich Oberfläche, Vo-

lumen, Oberflächen-Volumen-Quotient und Masse auf (siehe Tabelle 4). 

Tabelle 4: Basisparameter der verschiedenen Designstudien 
 

Oberfläche Volumen A/V-Verhältnis Masse 
 

[mm2] [mm3] [Oberfläche/Volumen] [g] 

Raster 4454,96 1243,63 3,58 1,249  0,035 
Zwiebel 7054,6 1203,77 5,86 1,001  0,019 
Tempel 4438,89 796,93 5,58 0,760  0,028 

 

Der gesamte Designprozess unterliegt einem weiteren Entwicklungsprozess und 

ist als Proof of Concept einer FFF-3D-druckbaren Makrostruktur mit Integration 

funktioneller Untereinheiten zu sehen. 

 

3.1.3 Druckparameter und Realisierung 

Die Realisierung der Scaffolds erfolgte mit dem bereits zuvor beschriebenen mo-

difizierten 3D-Druckermodell ANET A6. Eine Auswahl einiger wichtiger Druckpa-

rameter ist in Tabelle 5 dargestellt.  

Tabelle 5: Basisdruckparameter 

Parameter Wert 

Drucktemperatur 200 °C 

Heizbetttemperatur 50 °C 

Layer-Breite 200 µm 

Layer-Höhe 100 µm 

Basisgeschwindigkeit 40 mm/s 

Bauteilkühlung ab Höhe 500 µm 

Retraktionsdistanz 3,4 mm 

Retraktionsgeschwindigkeit 45 mm/s 
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3.1.4 Designstudie Raster 

Das Raster entstand als erster Designentwurf. Ziel dieses Entwurfes sollte das 

Einbetten einer offenen Grundstruktur in einen mechanisch stabilen Rahmen 

sein. Die funktionellen Untereinheiten des Rasters sind die außenliegenden axi-

alen Kanäle mit einem Durchmesser von 3 mm. Der Entwurf wird radiär von Po-

ren von 1 mm Durchmesser, die um 360° um das Modell verteilt sind, durchsto-

ßen. Dies ermöglicht neben der Volumenreduktion die Erhöhung der Diffusi-

onsoffenheit. Länge und Durchmesser des Rasters lassen sich anpassen, 

wodurch sowohl die Anzahl der Längskanäle als auch der Poren variiert. Der 

zentrale axiale Mittelkanal mit 6 mm Durchmesser dient dem Hinzufügen weiterer 

Funktionen mittels verschiedener Adapter. Für die Genexpressionsversuche und 

Alizarin-Färbung wurden Scheiben von 5 mm Höhe verwendet. Abbildung 12 

zeigt eine Übersicht, das Schnittmodell und die Bemaßung in einer Konstrukti-

onszeichnung. Abbildung 13 zeigt das realisierte Modell. 

 

 

Abbildung 12:  

Designstudie Raster im Überblick (a), Schnittbild (b) und Konstruktionszeichnung 

(c) mit Bemaßung in mm 
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3.1.5 Designstudie Tempel 

Der Tempel besteht aus verschiedenen Grundstrukturen, die zu einem überge-

ordneten Design zusammengesetzt sind. Die Untereinheiten bilden die Säulen. 

Sie sind über zwei Sockel-Ring-Strukturen an den jeweiligen Enden untereinan-

der verbunden. So wird eine funktionelle sowie mechanisch zusammenhängende 

Einheit gebildet. Der Innendurchmesser der Säulen beträgt 3,9 mm, der Außen-

durchmesser 4,5 mm. Poren mit den Durchmessern 1 mm und 1,5 mm sollen 

durch Vergrößern der Öffnungsfläche die Diffusion auch in die inneren Bereiche 

erleichtern und sind ein wichtiger Faktor der Makrostruktur. Der Durchmesser und 

die Länge des Tempels sind über die Anzahl und - in gewissen Grenzen - auch 

Länge der Einzelsäulen variabel. In der Mitte des Tempels wurde neben einem 

hexagonal vertieften Adapteranschlusses auch eine Reservoir-Einheit integriert. 

Die Länge kann auch durch Aneinanderstecken mehrerer einzelner Tempel vari-

iert werden. 

Abbildung 13:  

Realisiertes Raster als hochskaliertes Modell für Fotos (a), Vollmodell (b) und 
als Rasterscheibe in 5 mm Höhe (c, d)  

 

a 

b c 

d 
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Die funktionellen Untereinheiten, die für die Genexpressionsversuche und Aliza-

rin-Färbung genutzt wurden, bestand aus einer umseits geschlossenen Einzel-

säule mit Poren. In Abbildung 14 ist der Tempel bebildert und in Konstruktions-

zeichnungen dargestellt. Abbildung 15 zeigt das realisierte Modell. 

 

 

  

 

 

Abbildung 14:  

Designstudie Tempel als Aufsicht (a). Schnittbild der oberen Hälfte (b):  Mittig ist 
die angeschnittene Reservoireinheit erkennbar. Rechts im Bild findet sich der Zu-
gang zu dieser, während sich links eine hexagonale Anschlussmöglichkeit bietet. 
Konstruktionszeichnung mit Bemaßung in mm (c, f). Ansicht von vorne auf den 
hexagonalen Anschluss (d) und von hinten auf den Befüllungszugang des Reser-
voirs (e).  
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3.1.6 Designstudie Zwiebel 

Die Designstudie Zwiebel folgt einer ähnlichen Struktur wie das Raster. Das Ziel 

einer weiteren Oberflächenvergrößerung und Querstabilitätsverbesserung wurde 

durch Hinzufügen konzentrischer Ringe, wie in Abbildung 16 sichtbar, erreicht. 

Hierfür wurde auch der Zentralkanal in diese Ringstruktur eingebettet und ist nur 

noch in den oberen und unteren 5 mm vollständig vorhanden, sodass die Adapter 

weiter verwendbar sind. Die Designstudie Zwiebel wird ähnlich wie das Raster 

von 1 mm messenden Poren von zentral nach radial durchstoßen.  

Abbildung 15:  

Realisierter Tempel als Vollmodell (a, b), hochskaliertes Modell für Fotos (c)

und Einzelsäule (d, e) 

a b c 

d e 
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Für die Genexpressionsversuche und die Alizarin-Färbung wurden Scheiben von 

5 mm Höhe verwendet. Abbildung 17 zeigt das realisierte Modell.  

 

        

 

Abbildung 16:  
 Designstudie Zwiebel als Übersicht (a), Schnittbild (b) 

und Konstruktionszeichnungen (c) mit Bemaßung in mm 
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3.1.7 Entwicklung Baukastensystem und Funktionsadapter 

Ein weiterer innovativer Ansatz stellte die Einführung eines Baukastensystems 

dar. Hierzu sollen die Modelle untereinander kombinierbar und um weitere Funk-

tionen ergänzbar sein. Die Aufnahme der Adapter gelingt als Übergangspassung 

über den mittigen Kanal. Das Höchstmaß des Adapters und das Mindestmaß des 

Kanals sind identisch. Detailbilder der Adapteraufnahmen der drei gewählten Mo-

delle sind in Abbildung 18 gezeigt.  

a 

b 

c 

d 

Abbildung 17:  

Realisierte Zwiebel als Übersicht im Vollmodell (a, b), Aufsicht (c) und Seiten-
ansicht (d) auf eine 5 mm starke Zwiebelscheibe 

a 

c 

d 

b 
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Die Adapter wurden bisher nicht umfassend getestet und stellen lediglich erste 

realisierte Entwürfe dar. Eine Auswahl ist im Folgenden und in Abbildung 19 dar-

gestellt. 

Ein Kombinationsadapter ermöglicht die Verbindung zweier - auch unterschiedli-

cher - Designs in Längsrichtung. Die Ausführung sollte bei geringem Volumen 

eine mechanisch ausreichend stabile Verankerung ermöglichen. Aus diesem 

Grund wurden der Passung noch jeweils drei Verankerungszinken hinzugefügt.  

Der Verankerungskopf kann am Ende des Scaffolds eingesetzt werden und läuft 

zur Spitze hin konisch zu. Über die gewindeähnliche Außenseite soll sich das 

Scaffolds so in den Defektrand eindrehen lassen und eine stabilere Verankerung 

ermöglichen. 

Lediglich der Tempel besitzt innerhalb des Designs ein Reservoirsystem. Um ein 

solches auch den anderen Designstudien hinzuzufügen, wurden Reservoirsys-

teme auf steckbarer Basis entwickelt. 

Um die Oberfläche weiter zu vergrößern und falls der zentrale Kanal nicht ge-

wünscht ist, kann ein Oberflächenvergrößerungs-Inlay eingeschoben werden. 

Eine weitere Idee ist der Einsatz sogenannter Komposit-Filamente. Auch wenn 

sich diese Arbeit noch nicht explizit mit diesen beschäftigt, wurde auf Basis des 

Proto-Pasta Composite PLA Magnetic Iron ein Bauteil mit ferromagnetischen Ei-

genschaften gedruckt.  

Abbildung 18:  

Adapterregion im Detail jeweils im Modell Raster (a), Tempel (b) und Zwiebel (c) 

a b c 
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Abbildung 19: Adaptersystem Bauteile 

Von links nach rechts: Oberflächenvergrößerungs-Inlay, Kombinationsadapter, 
Verankerungskopf (a, b).  
Zusatzadapter Reservoir mit Hexagonal-Anschluss vorne (c) und hinten (d). 
Herunterskalierte Adapter mit Verbindung einzelner Bauteile und Bohrkopf (e). 
Verwendung eines Komposit-Materials mit ferromagnetischen Eigenschaften 
(f). 

a b 

c d f e 
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3.2 Desinfektion 

Auf Basis der in Tabelle 6 gezeigten Ergebnisse wurde eine optimale Desinfekti-

onsdauer zur Vermeidung von kontaminierendem Wachstum von 10 min festge-

legt. Eine makro- sowie mikroskopisch sichtbare Veränderung des PLA-Gerüsts 

der Scaffolds durch Ethanol (70 % vol) konnte nicht festgestellt werden.  

Tabelle 6: Desinfektionstest – Ermittlung der Desinfektionsdauer 

Tag 

(d) 

Unbehandelte  

Teststücke 

5 min 

Desinfektion 

10 min  

Desinfektion 

20 min 

Desinfek-

tion 

1 Leichte Trübung, 

Beginnende Gelbfär-

bung des Mediums 

Keine Verän-

derung 

 

 

 

Keine Verän-

derung 

 

Keine Verän-

derung 

 

2 Eindeutige Trübung und 

Schlierenbildung, 

Weitere Gelbfärbung 

3 Starke Schlierenbildung 

mit Trübung, 

Starke Geruchsbildung 

4 Säulen ab hier aufgrund 

wachsender Kontamina-

tion verworfen 

5  

6 

7 Wachstum ei-

nes Pilzmy-

zels 
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3.3 Zelladhäsion 

Die beschichteten Designstudien wurden mit Saos-2-Zellen besiedelt und mit 

CFSE sowie DAPI gefärbt. Abbildung 20 zeigt Bilder der unterschiedlichen De-

signstudien. Die Zelladhäsion von Saos-2-Zellen wird durch die Beschichtung mit 

CellTak deutlich verbessert.  

Viele Zellen befinden sich in den Vertiefungen der Layer sowie auf dem durch 

Stringing entstandenen Fasergeflecht (siehe Abschnitt 4.1.2) innerhalb der Tra-

vel-Bewegungen des Druckkopfes. 
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Besiedeltes, aber unbeschichtetes Scaffold (a, b). Besiedeltes und mit CellTak 
beschichtetes Raster (c), Tempel (e) und Zwiebel (g) in Aufsicht auf eine Pore, 
und mit Blick auf die Außenwandung (Raster (d), Tempel (f), Zwiebel (h)). 
DAPI-gefärbte Zellkerne (blau) und CFSE-gefärbte Zellen (grün)  

 

Abbildung 20: CFSE-DAPI-Färbung; Efluoreszenz 
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Die REM-Aufnahmen zeigen ein ähnliches Bild (Abbildung 21). Im Vergleich zwi-

schen der unbesiedelten und der besiedelten Oberfläche sieht man ein dichtes 

Zellgeflecht mit Wachstum bis in die Layer-Vertiefungen und eine teilweise Über-

brückung dieser. Unter osteogener Differenzierung ist zusätzlich eine auf der 

PLA-Oberfläche abgeschiedene Substanz zu erkennen. 
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Abbildung 21: Adhäsion auf den Scaffolds unter dem REM 

b 

c d 

e f 

Unbesiedeltes Scaffold (a, b). Besiedeltes Scaffold unter Standard-Me-
dium (c, d) mit Blick auf Pore (c) und Außenwand (d): Deutlich sind die 
bis in die Layer-Vertiefungen wachsenden Zellen erkennbar. Besiedel-
tes Scaffold unter Osteogenem Medium (e, f). Detailaufnahme (f): Er-
kennbar ist in der Umgebung des Zellleibs eine auf der Oberfläche des 
Scaffolds abgeschiedene Substanz.  

a 
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3.4 Zellaktivität 

Die Zellaktivitätslevel sind in Abbildung 22 dargestellt. Zu Beginn des Versuchs, 

am ersten Tag nach der Aussaat, waren beim Raster die höchsten Ausgangs-

werte zu verzeichnen. Auch im Verlauf zeigten sich hier höhere Werte als bei 

Zwiebel und Tempel. Während bei Modell Zwiebel ab Tag 7 ein Plateau erreicht 

wurde, stiegen die Zellaktivitätslevel der Modelle Tempel und Raster bis Tag 21. 

Mit den Aktivitätsleveln unter osteogener Differenzierung der Zellen befasst sich 

der nächste Abschnitt.  

Im makroskopischen Bild sind die durch das violette Formazan vollständig einge-

färbten Scaffolds gut sichtbar (Abbildung 23). 

 

 

Abbildung 22: Zellaktivitätsversuch mittels des MTT-Tests 
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3.5 Osteogene Differenzierung 

3.5.1 Zellaktivität unter Osteogener Differenzierung 

Unter osteogener Differenzierung zeigten sich im direkten Vergleich bei sämtli-

chen Modellen am Tag 21 niedrigere Zellaktivitätswerte als am gleichen Tag nach 

Inkubation in Standard-Medium. Die höchsten Zellaktivitätslevel am Tag 21 fan-

den sich auch unter osteogener Differenzierung bei dem besiedelten Raster (Ab-

bildung 22). 

3.5.2 Alizarin-Rot-Färbung 

Bereits makroskopisch lässt sich, trotz leichter Einfärbung der Scaffolds selbst, 

ein Unterschied zwischen Scaffolds in Standard-, bzw. Osteogenem Medium er-

kennen (Raster in Abbildung 24, Tempel in Abbildung 25, Zwiebel in Abbildung 

26). Die Rotfärbung der Calciumablagerungen durch Alizarin zeigt sich makro-

skopisch sowie unter dem Mikroskop vor allem in den Bereichen der axialen Ka-

näle und radialen Poren und weniger auf den Freiflächen. Dies deckt sich mit 

dem gezeigten Hauptwachstum der Zellen in den Poren und auf dem Stringing 

der Scaffolds unter CFSE-DAPI-Färbung.  

Abbildung 23: Makroskopisches Bild der MTT-Testmodelle 

a 

Durch Formazan eingefärbte Modelle Tempel (a), Zwiebel (b) 
und Raster (c). 

b 

c 
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Abbildung 24: Alizarin-Färbung Raster 

Besiedelung unter Verwendung von Standard-Medium (a, b). Be-
siedelung unter Osteogenem Medium(c, d): Erkennbare starke 
Streuung von rotem Licht im Well. Besiedelung unter Standard-
Medium oben und unter Osteogenem Medium unten (e): Makro-
skopisch sichtbare Unterschiede. 

Durch Alizarin angefärbte Calciumablagerungen unter Osteoge-
nem Medium (a, b, c). Scaffold mit Besiedelung unter Standard-
Medium (d, e, f). Makroskopische Übersicht unter Standard- (g) 
und Osteogenem Medium (h) 

Abbildung 25: Alizarin-Färbung Tempel 

a b 

c d e 

a b 

c 

d e f 

g 

h 

400 µm 

400 µm 200 µm 

400 µm 

400 µm 

 

300 µm 300 µm 

100 µm 100 µm 

400 µm 
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3.5.3 Genexpressionsanalyse 

Die Genexpressionsanalyse erfolgte nach 21 Tagen der Kultivierung. Die Daten 

wurden mithilfe der bereits beschriebenen Livak-Methode ausgewertet und sind 

in Abbildung 27 dargestellt. Es zeigte sich bei der Zwiebel eine deutliche Erhö-

hung der Genexpression von collagen-1 alpha sowie Osteocalcin und auch der 

Alkalischen Phosphatase. Der Tempel zeigt eine Erhöhung der Expression des 

Gens für collagen-1 alpha und der Alkalischen Phosphatase. Beim Modell Raster 

war keine vermehrte Genexpression nachweisbar.  

Abbildung 26: Alizarin-Färbung Zwiebel 

Scaffold mit Besiedelung unter Standard-Medium (a, b). Durch 
Alizarin angefärbte Calciumablagerungen unter Osteogenem 
Medium (c, d): Erkennbare Streuung von rotem Licht im Well. 
Makroskopische Übersicht unter Standard- (e) und Osteogenem 
Medium (f): Vor allem in den inneren Bereichen der Zwiebel 
konnte die Färbelösung nur schlecht herausgewaschen werden. 

f 

b 

e 

a 

d 

c 400 µm 400 µm 100 µm 

100 µm 
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Abbildung 27: PCR-Auswertung nach Livak 

 

3.6 Mechanische Evaluation 

Wie bereits beschrieben, wurde im ersten Schritt der Bereich des Versagens de-

finiert, in dem das Scaffold sich nicht zurück in die Ausgangslage ausdehnt, bzw. 

dem Druckstempel nicht mehr den Ausgangswert in Form einer Kraft entgegen-

setzen kann. Für das Raster und die Zwiebel liegt dieser Bereich zwischen 2 mm 

und 2,5 mm, für den Tempel bei ca. 2 mm. Die zugehörigen Kurven zeigt Abbil-

dung 28. 
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Abbildung 28: Stauchungsstrecke, bei der es zum Versagen kommt 

 

In diesem Bereich der Stauchungsstrecke war nun im nächsten Schritt der Bruch 

zu erwarten. Der Druckstempel wurde in das Scaffold hineingepresst und dabei 

die Stauchungsstrecke gegenüber der aufzuwendenden Kraft abgeleitet. Die 

hierdurch erstellten Kraftkurven zeigen ähnliche Charakteristika. Das Raster 

zeigt mehrere Kraftspitzen und die Zwiebel ein Kraftplateau mit nur leichter Ver-

änderung der Kraft über den Stauchungsverlauf bis zum Versagen. Der Tempel 

hingegen widerstand den entgegengebrachten Kräften nur in geringem Maße. 

Als Maximum wurde bei den einzelnen Scaffolds jene Kraftspitze gewählt, die im 

vorher festgelegten Stauchungsbereich des Versagens lag. 

Die Graphen zeigen die dreimalig auf die Scaffolds wirkende Kraft (gelb) bei 
1,5 mm, 2 mm und 2,5 mm Stauchungsstrecke (grau).  
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Die Scaffolds versagten bei folgenden Maximalkräften: Der Tempel kann mit 

87 N die geringste Druckbelastung aufnehmen. Raster und Zwiebel hingegen 

zeigten mit 514 N und 463 N höhere Werte. Das Aussehen der Scaffolds nach 

axialer Stauchung ist in Abbildung 29 gezeigt.  

 

  

Abbildung 29: Modelle nach Stauchung 
Raster (a), Tempel (b), Zwiebel (c) nach Stauchung: 
Es zeigen sich jeweils in den gleichen Designs ähn-
liche Bruch- und damit Schwachstellen innerhalb 
des Modells.  

a 

b 

c 
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4 Diskussion 

Diese Arbeit beschäftigt sich mit der Entwicklung und Realisierung eines skalier-

baren Modells zum Einsatz als individuell 3D-druckbares Knochenersatzdesign 

auf der Basis von PLA bei CSD. Die Designs sollen den bisherigen Goldstandard 

der Beckenkammtransplantation ergänzen, bzw. einen alternativen Ansatz hierzu 

bieten. 

Das Hauptaugenmerk bei der Entwicklung lag primär auf einer offenporigen 

Grundstruktur und nur sekundär auf der mechanischen Stabilität. Weiterhin 

wurde versucht, die Modelle im späteren Einsatz an den Knochendefekt individu-

ell anpassbar zu halten, um auf ein direktes Hochskalieren zu verzichten. Hierzu 

entstand auch ein optionales Baukastensystem, das unter anderem Funktions-

adapter wie beispielweise Verankerungssysteme enthält. Die in vitro Versuche 

zur Zellbesiedelung und osteogenen Aktivität von Saos-2-Zellen bestätigten ein 

mögliches Wachstum und die Differenzierung auf der 3D-gedruckten PLA-Ober-

fläche.  

 

4.1 Designentwicklung 

Ein ideales Scaffold muss sämtliche aufgeführten Anforderungen erfüllen und da-

mit die einzelnen Phasen der Knochenheilung optimal unterstützen. Dabei darf 

Leijten et al. (2015) zufolge der Entwurf weder zu einfach, noch zu komplex 

sein.11  

Verwendet wurde Fusion 360, um die Designs anpassbar zu halten und einfach 

Veränderungen hinzufügen zu können. So lassen sich einzelne Bestandteile frei-

stellen oder in der Anzahl variieren. Dies gewährleistet die spätere Anpassbar-

keit. Auch lassen sich die Oberflächen- und Volumenberechnungen leicht durch-

führen, um so die Waage zwischen Komplexität und Einfachheit zu halten.  

Wie bereits definiert war das Ziel, neue Designs für die Nutzung als Knochener-

satzmaterial zu entwickeln, welche funktionelle Kleinstrukturen in einer Groß-

struktur kombinieren. Dies bedeutet, die durch den FFF-3D-Druck erzeugte Mik-

rostruktur zu nutzen und in eine funktionelle Untereinheit einzubetten. Die funkti-

onellen Untereinheiten werden wiederum in einem Rahmen verankert. Zu dieser 
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Rahmenstruktur können dann weitere Funktionen wie ein Reservoir hinzugefügt 

werden. Dieser modulare und hierarchische Aufbau soll die spätere Anpassbar-

keit gewährleisten. Übersichtsweise zu sehen ist diese Idee in Abbildung 30. 

 

Abbildung 30: Konzeptaufbau der modularen Hierarchie 

 

Einen ungefähren Überblick über die offene Struktur eines Scaffolds kann dessen 

Oberflächen-Volumen-Verhältnis bieten. Die Basiswerte der drei Scaffolds sind 

in Tabelle 4 dargestellt. Auch wenn nicht direkt mit optimalerem Zellwachstum 

gleichzusetzen, ermöglicht ein hohes Verhältnis von Oberfläche zu Volumen ver-

gleichsweise viel Besiedelungsfläche. Die Werte wurden in Fusion 360 berech-

net, wobei von einer glatten Oberfläche ausgegangen und die Layer-Schichtung 

nicht miteinbezogen wurde. Die tatsächliche Oberfläche weist also einen größe-

ren Wert auf. 

 

4.1.1 Makrostruktur 

Die erste Frakturheilungsphase ist nach dem Defekt vor allem durch die Ausbil-

dung eines Hämatoms geprägt. Hier spielt die Versorgung mit Sauerstoff und 

Modulare Hierarchie: Von der Mikrostruktur (a) über die funktionelle Untereinheit 
(b) mit Einbettung in eine rigide Rahmenstruktur (c) hin zum kompletten Modell 
mit weiteren Funktionen (d). 

a b c d 
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Nährstoffen eine wichtige Rolle.89,106,107 Dieses Hämatom dient zum einen als 

Leitschiene für den notwendigen Einstrom von Makrophagen und Stammzellen 

zur Initiierung der Knochenheilung. Zum anderen limitiert das Hämatom aber 

auch die Nährstoff- und Sauerstoffversorgung, da eine Vaskularisierung erst im 

Verlauf stattfindet.89,106,107 Unter Kontakt mit dem Fremdkörpermaterial des Scaf-

folds wird die Gerinnungskaskade initiiert und die Nährstoffversorgung weiter ver-

schlechtert.108 Um die Zellen in den weniger versorgten zentralen Bereichen des 

Scaffolds zu versorgen, müssen entweder kurze Diffusionsstrecken oder hohe 

Diffusionsgradienten vorliegen. Letztere sind in vitro nur begrenzt zu verändern. 

Deshalb ist es Aufgabe des Scaffold-Designs, die spätere Diffusionsstrecke mög-

lichst kurz zu halten, um so ein Absterben der immigrierten Zellen zu verhin-

dern.89,107,109 Unter diesem Hintergrund ist es nicht verwunderlich, dass ein grö-

ßerer Porendurchmesser und eine große Interkonnektivität der Makrostruktur das 

Knochenwachstum entscheidend verbessern.29,110 Verschlechtert wird dieses 

Versorgungsproblem noch beim einfachen Hochskalieren solcher Scaffolds, da 

sich zwar ebenfalls der Porendurchmesser vergrößert, aber die Diffusionsstrecke 

zum weiter limitierenden Faktor wird. 

Die Entwürfe bieten einen Ansatz, der innerhalb der Makrostruktur eine ausrei-

chende Porengröße vereint und dennoch nicht gänzlich auf mechanische Stabi-

lität verzichtet, wie es teilweise in anderen Arbeiten befürchtet wird.56 Außerdem 

sollten die Designstudien nicht durch einfaches Hochskalieren in der Größe, son-

dern durch das Hinzufügen funktioneller Subeinheiten mit eigener Porenstruktur 

in Durchmesser und Länge verändert werden. Gleichzeitig sollte die Maßgabe 

die Entwicklung einer einfachen und nicht zu komplexen Grundstruktur sein. Aus 

diesem Grund wurden die Entwürfe der Schraube und des mit Abknickwinkeln 

versehenen Rasters wieder verworfen.  

 

4.1.2 Mikrostruktur 

Im Gegensatz zur eben beschriebenen Makrostruktur dient die Mikrostruktur vor 

allem der initial besseren Zellanhaftung und -verbreitung. Diese entsteht haupt-

sächlich durch den Druckprozess selbst. So zeigte sich in den Versuchen, dass 

die Anhaftung auf der reinen PLA-Oberfläche durch Saos-2-Zellen jedoch nur 
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schwach ausgeprägt ist (siehe Abschnitt 3.3). Nach Beschichtung mit CellTak 

zeigten die Zellen Bereiche vermehrter Ansiedelung: In den Layer-Vertiefungen, 

den Poren, und auf den durch das sog. Stringing entstandenen Fäden. Stringing 

ist ein beim 3D-Druck eher unerwünschtes Phänomen. Es werden feine Materi-

alfäden durch ein Nachlaufen von Filament und Filament-Überschuss an der Dü-

senspitze gezogen. Wie die Ergebnisse zeigen konnten, bieten diese Fäden für 

die Zellanhaftung gute Bedingungen. Die gezielte Implementierung als weitere 

Hierarchieebene sollte Gegenstand weiterer Forschung sein. Auch die Kavitäten 

bieten gute Zellanhaftungs- und -überlebensbedingungen.111 Sie entstehen wäh-

rend des Druckprozesses in Längsrichtung der Layer und sind in den rasterelekt-

ronenmikroskopischen Bildern (Abbildung 11) gut zu erkennen. 

Viele thermoplastische Polymere besitzen die Eigenschaft beim Abkühlen zu 

schrumpfen.96,105 Im Falle von PLA geschieht dieser Schrumpfungsprozess vor 

allem vom Übergang der Glasübergangstemperatur von etwa 60 °C zu Raum-

temperatur.96 Diesen Prozess durchlaufen auch die einzelnen unterschiedlich 

heißen Kunststoffschichten des FFF-3D-Druckprozesses, die zudem ungleich-

mäßig abkühlen. Das Elastizitätsmodul (kurz E-Modul, oder Young-Modul) be-

schreibt den Zusammenhang von Spannung und Dehnung bei der Verformung 

eines festen Körpers aus einem bestimmten Material. Ein höheres E-Modul be-

schreibt ein steiferes Material. Im Bereich des aufgeschmolzenen Kunststoffes 

sinkt die Viskosität und das PLA ist weniger steif. Die Viskosität im bereits erkal-

teten Randbereich und den vorherigen Layern, sowie das E-Modul nähert sich 

jedoch wieder den Ausgangswerten an. Hierdurch entstanden am Übergang 

kleine interlaminäre Schrumpfungsrisse (Abbildung 11). Diese konnten zwar zum 

einen zu einer Delamination führen, erleichterten gleichzeitig aber auch die Dif-

fusion in die inneren Bereiche der Scaffolds. In Verbindungen boten die Kavitäten 

und Schrumpfungsartefakte auch in der Tiefe der Layer-Schichtung Bedingun-

gen, in denen sich vorrangig Zellansammlungen auf den Scaffolds finden (Abbil-

dung 21). Ein größeres Oberflächen-Volumen-Verhältnis entstand unter anderem 

durch die Layer-Schichtung. Die Oberfläche war also einer - jedoch nicht der ein-

zige  - Einflussfaktor, durch den eine Besiedlung mit einer höheren Zellzahl er-

reicht werden konnte.112 
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Mikro- und Makrostruktur zu vereinen stellte eine Herausforderung dar. So wurde 

die Zellanhaftung und Oberfläche zwar durch die eben beschriebenen Mechanis-

men verbessert, gleichzeitig kam es aber auch zu einer Reduktion des Porenvo-

lumens und damit zu einer behinderten Hämatomausbreitung und Nährstoffver-

sorgung.  Es galt also die Waage zwischen optimalen initialen Besiedelungsbe-

dingungen, mechanischer Stabilität und der notwendigen Aufrechterhaltung der 

Nährstoffversorgung zu finden.  

Die Designstudien wurden bisher nur in vitro getestet. Um den Verlauf durch 

sämtliche Phasen der Knochenheilung zu untersuchen, müssen neben weiteren 

Versuchen in vitro mit Simulation sämtlicher Knochenheilungsphasen, letztend-

lich auch Versuche in vivo stattfinden. Im Folgeprojekt soll zunächst das Aus-

gangsmaterial verändert und ein Bioglas-Polylaktat-Komposit entwickelt werden. 

Dieses dient dann als Ausgangssubstanz für die Realisierung der in dieser Arbeit 

entwickelten Designstudie des Tempels, an dem anschließend umfassende Ver-

suche in vivo durchgeführt werden sollen. 

 

4.1.3 Designstudie Raster 

Das Raster stellte eine der frühen Ausgansformen für weitere Entwicklungen dar 

und wurde aufgrund seiner Einfachheit in die Testreihe übernommen. Ähnliche 

Rasterentwürfe wurden bereits vorgestellt, so zum Beispiel das von Holzapfel et 

al. (2013), ein bereits in vivo getestetes Designs auf PCL-Basis.64 Die inter-

konnektierenden Poren befanden sich bei diesem vielversprechenden Ansatz je-

doch nur in longitudinaler Richtung. Um eine derartige Grundstruktur mit einer 

hohen Interkonnektivität weiter zu öffnen und zusätzlich auch mit Poren von ra-

dial zu versehen, bedurfte es einiger Designänderungen. Dennoch können das 

Eindringen des Frakturhämatoms11, die Neovaskularisation83-86 sowie die Nähr-

stoffversorgung11 in den inneren Bereichen des Scaffolds durch derartige Struk-

turänderungen weiter verbessert werden: 

Um den 6 mm breiten Zentralkanal liegen die 3 mm breiten weiteren axialen Ka-

nälen in variabler Anzahl. Die Poren führen mit lediglich 1 mm Durchmessern von 

zentral in die äußeren Bereiche. Es wurde ein Durchmesser von 1 mm gewählt, 

um eine größere Anzahl an Poren unterzubringen, ohne das Modell zu sehr in 
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seiner Stabilität zu schwächen. Die Problematik liegt hierbei vor allem in den in-

neren Bereichen. Da die Poren sich nicht verjüngen sollen, müssen sich auch 

zentral zwischen den Poren noch ausreichend große Freiflächen befinden. Dies 

führt dann, unter Beibehalten des Zentralkanaldurchmessers, zu einer maximal 

möglichen Anzahl von 17 Poren pro 360° je 1 mm Rasterhöhe. Im Vergleich zum 

Tempel verringert sich die Interkonnektivität und die Diffusionsstrecken vergrö-

ßern sich etwas.  

Das Raster weist von allen Designstudien das geringste Oberflächen-Volumen-

Verhältnis auf.  

 

4.1.4 Designstudie Tempel 

Der Tempel besteht aus den Untereinheiten der Einzelsäulen, zwei Verbindungs-

ringen und dem in der Mitte befindlichen Reservoir. Mit dieser offenen Grund-

struktur werden eine spätere Hämatompenetration sowie Nährstoffversorgung 

erleichtert: Durch Poren von 1 mm und 1,5 mm Durchmesser konnte eine größere 

Anzahl dieser untergebracht werden. Die Freiflächen zur Zellbesiedelung befin-

den sich in direkter Nachbarschaft zu den interkonnektierenden Porenabschnit-

ten, wodurch geringe Diffusionsstrecken zu den Zellen gewährleistet werden. Die 

Zwischensäulenabstände variieren je nach gewünschtem Durchmesser durch 

die sich ändernde Säulenanzahl. Sie sind jedoch möglichst weit gehalten. Dies 

trägt zur offenen Grundstruktur mit all ihren Vorteilen bei.11,83-86 

Um dennoch eine mechanische Integrität der Einzelsäulen zu gewährleisten bil-

den die Ringstrukturen an den Enden und in geringem Maß auch das Reservoir-

system in der Mitte ein stabiles zusammenhängendes Gefüge. Dennoch ist der 

Tempel als mechanisch schwächster Entwurf noch weniger dazu in der Lage, die 

Kräfte, die z.B. auf das Femur wirken können, aufzunehmen (siehe Abschnitt 

3.6).113 Da die einzelnen Säulen nur begrenzt Kräfte aushalten können, kann die 

Länge dieser nicht unbegrenzt gesteigert werden. Querkräften kann insbeson-

dere durch den Druckprozess der Layerschichtung nur schlecht widerstanden 

werden. Ab einer gewissen Länge ist statt einer Säulenverlängerung auch eine 

Verlängerung durch Ineinanderstecken zweier einzelner Scaffolds über das 

Adaptersystem möglich. 
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Es sollte Erwähnung finden, dass die Hauptlast nicht von den Scaffolds getragen 

werden muss, sondern zusätzliche Plattenosteosynthesen als Kraftüberträger 

nötig sind. 

 

Die Reservoireinheit kann unterschiedliche Funktionen erfüllen. Neben der ur-

sprünglichen Idee der Zellbeladungshilfe kann es auch als Medikamenten- oder 

Antibiotika-Freisetzungssystem genutzt werden. Denkbar wären hier zum Bei-

spiel Wachstumsfaktoren, wie zum Beispiel VEGF, deren Freisetzungsgeschwin-

digkeit anhand der Trägersubstanz (z.B. PVA)114-116 und der Öffnungsfläche des 

Reservoirs zur Umgebung gesteuert werden können. Da zunächst die grundle-

genden Eigenschaften in vitro evaluiert werden sollten, wurde das Reservoirsys-

tem des Tempels noch nicht weiter getestet. Solche Additionen biochemischer 

Eigenschaften zu funktionellen Scaffolds können deren Wirksamkeit im Hinblick 

auf Osteoinduktivität und Angiogenese verbessern.57,58,117,118 Auch der hexago-

nale Anschluss an einem Ende des Reservoirs war ursprünglich für die Zellver-

suche gedacht. Er könnte jedoch ebenfalls zur Verankerung oder zur Entwicklung 

und zum Anschließen weiterer Adapter dienen. Während das Oberflächen-Volu-

men-Verhältnis des Tempels nur geringfügig niedriger ist als das der Zwiebel, so 

ist die absolute Masse - und damit das einzubringende Fremdmaterial119 - deut-

lich geringer. Setzt man hingegen die Oberfläche als positiven Faktor in ein Ver-

hältnis zur Masse des eingebrachten Fremdmaterials119, besitzt der Tempel mit 

5839 mm²/g einen niedrigeren Wert als die Zwiebel (7047,552 mm²/g). Dieser 

geometrische Vergleich berücksichtigt jedoch nicht weitere ausschlaggebende 

Faktoren wie Anzahl der Poren und Offenheit der inneren Bereiche. Erste Versu-

che zur Durchtränkung der Modelle mit einer Trägerlösung, die der Viskosität von 

Blut entspricht, die Gegenstand aktueller weiterer Forschung sind, zeigten beim 

Tempel die homogenste Verteilung. Betrachtet man auch diese Punkte stellt der 

Tempel ebenfalls einen vielversprechenden Entwurf dar. 

 

4.1.5 Designstudie Zwiebel 

Die Zwiebel besteht, ähnlich dem Raster, aus einer variablen Anzahl an radial 

angeordneten axialen Kanälen von 3 mm Durchmesser als Untereinheiten. Das 
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Design besitzt aber im Gegensatz zu den anderen beiden Entwürfen keinen 

durchgehenden Zentralkanal. Dieser wurde zum Zwecke der Oberflächen- und 

Querstabilitätsvergrößerung durch weitere Ringe mit durchstoßenden Poren er-

setzt. Hierdurch vergrößerten sich zwar die Oberflächen, aber auch die Diffusi-

onsabstände im Vergleich zum Tempel.  

Durch die Ringstruktur wurden größere Hohlräume geschaffen, die durch die Po-

ren miteinander kommunizieren können. Da die Ringstruktur auch in den inneren 

Bereichen für einen Integrität des Entwurfs sorgt, konnte die Porenanazahl pro 1 

mm Höhe auf 18 Poren pro 360 ° angehoben werden. Dies führte in den innersten 

Bereichen zu einer Art Langloch. Um auch bei der Zwiebel vom Adaptersystem 

profitieren zu können, wurde der Zentralkanal in den äußeren 5 mm auf beiden 

Seiten angedeutet. Dies erschwert den Druckprozess geringfügig, da während-

dessen kleinere sog. Bridging-Distanzen zu überwinden sind. Der Druckkopf 

überbrückt beim Bridging kurze Distanzen ohne darunterliegende unterstützende 

Strukturen und druckt daher in der Luft. Dies wird neben einer nur geringen zu 

überbrückenden Distanz auch durch eine ausreichende Druckgeschwindigkeit 

sowie Bauteilkühlung ermöglicht. Der Einsatz einer sogenannten Support-Struk-

tur, also dem Hinzufügen einer Art Brückenpfeiler, auf den das extrudierte Fila-

ment abgelegt werden kann, war nicht notwendig. Dadurch, dass die Adapteröff-

nung lediglich an den Enden des Scaffolds angebracht ist, können nur jene Adap-

ter verwendet werden, die kein vollständiges Einschieben in das Scaffold erfor-

dern.  

Bei den Modellen Zwiebel und Raster muss deren dichtere Struktur zeigen, ob 

das Frakturhämatom in der Lage ist, von allen Seiten bis in die Mitte zu gelangen 

und ob auch unter Koagulation die Sauerstoff- und Nährstoffversorgung aufrecht-

erhalten werden kann. Das Oberfläche-Masse-Verhältnis liegt mit 7047,552 

mm²/g über dem des Tempels.  

 

4.1.6 Baukastensystem und Funktionsadapter 

Die Funktionen der Scaffolds zu erweitern und den Anforderungen anzupassen 

stellt einen weiteren Ansatz dar, der mit den Designstudien verfolgt wurde. Ein 

an beiden Enden der Scaffolds befindlicher standardisierter Abschnitt (Abbildung 
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18) dient als Aufnahme für Adapter. Verankert werden diese als Übergangspas-

sung. So kann, bei gleichzeitig einfacher Anwendung, auf aufwendige Veranke-

rungsmechanismen wie Bajonettverschlüsse verzichtet werden.  

Ein Vorteil der Standardisierung ist außerdem die Möglichkeit kosteneffektiv auch 

andere Fertigungstechniken und Materialien für die Herstellung der Adapter ver-

wenden zu können. So ist es denkbar, für den Bohrkopf das PLA als feste Ge-

rüststruktur82 zu nutzen, gleichzeitig z.B. durch einen hohen Bioglasanteil aber 

eine schnelle Resorption zu gewährleisten, um die Enden des Scaffolds schnell 

wieder freizugeben.54  

Die Kombinationsadapter wurden neben der Übergangspassung mit einem Ver-

ankerungszinken ausgestattet. Dieser verstärkt die Verbindung beim Ineinander-

schieben der Scaffolds. Durch Verbinden der Scaffolds können auch größere De-

fekte überbrückt werden, bei denen sonst ein alleiniges Verlängern der funktio-

nellen Untereinheiten eine mechanisch stabile Einzellänge überschreiten würde. 

Medikamente, z.B. Antibiotika, können mithilfe des Reservoirs bedingt durch des-

sen Geometrie, durch unterschiedliche Wandungen verschiedener Kammern und 

den Einsatz wasserlöslicher Materialien wie PVA in ihrer Freigabegeschwindig-

keit und ihren Wirkspiegeln moduliert werden (siehe hierzu auch Abschnitt 4.1.4). 

Die Kombination mehrerer Adapter in Längsrichtung kann dann von Interesse 

sein, wenn einzelne Untereinheiten bei großen Defekten zu lang werden und da-

mit in ihrer Stabilität geschwächt werden. So würden z.B. die weiteren Ringstruk-

turen des Tempels dessen Einzelsäulen stabilisieren.  

Die Verwendung einer ferromagnetischen PLA-Ausgangsubstanz ermöglicht ei-

nige weitere Funktionen. So könnte durch eine Spule mittels Induktion durch 

Elektromagnetismus z.B. eine Oszillation der Designstudien in niedriger Fre-

quenz erreicht werden. 

Sämtliche dieser Adapter stellen ein Produkt früher Entwicklungsphasen dar. Sie 

wurden realisiert und gedruckt, jedoch nicht in vitro getestet.  
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4.1.7 Ausgangssubstanz Polylaktat 

Polylaktide sind synthetische Polymere aus aneinandergereihten Milchsäuremo-

lekülen. Aufgrund der Materialeigenschaften und den daraus resultierenden Vor-

teilen fiel die Entscheidung auf die Verwendung von PLA als Ausgangssubstanz 

zum Testen der Designs. PLA zeigt eine hohe Biokompatibilität und besitzt das 

FDA-Zertifikat der US Food and Drug Administration.120 Es erfreut sich breiter 

Anwendung als Nahtmaterial, Klappenersatz oder Miniplatte.121 Häufig sind in 

den für den FFF-3D-Druck produzierten PLA-Filamenten jedoch Beimengungen 

wie Farbstoffe enthalten. Aus diesem Grund wurde für die in vitro Versuche das 

Filament „natur“ der Firma 3dk.Berlin verwendet, für das eine Konformitätserklä-

rung verfügbar ist (siehe Anhang 1). Weiterhin gibt es für dieses Filament Daten-

blätter mit den mechanischen und chemischen Eigenschaften (siehe Anhang 2). 

Aufgrund dieser Datenblätter des Herstellers konnte von gleichbleibenden Qua-

litätsmerkmalen des verwendeten Filaments ausgegangen werden. So wurden 

Störfaktoren durch fehlende Druckreproduzierbarkeit vermieden. Dennoch 

musste beachtet werden, dass der Rohstoff PLA mit der Zeit seine physikalischen 

Eigenschaften durch Alterung verändert.122 Der Einflussfaktor Alter kann sich 

nicht nur während des Druckprozesses zeigen, sondern auch bei späteren Ver-

suchen einen störenden Einfluss haben. Aus diesem Grund wurde versucht, die 

Tests in einem engen Zeitrahmen und möglichst zeitgleich durchzuführen, um 

die Störeinflüsse durch Alterung zu minimieren.123 

PLA ist ein ausgezeichnet druckbares Filament und weist hierbei nur geringen 

Verzug auf. Während des Druckprozesses entstehen temperaturabhängig 

Dämpfe. Diese sind im Falle von PLA weniger giftig als es zum Beispiel bei ABS 

der Fall ist, wo die Kanzerogene Styrol und Formaldehyd emittiert werden. Pelley 

(2017) zufolge setzt PLA während des Druckprozesses Methacrylsäurethylester 

frei.124 Dieser Stoff ist ein Bestandteil von Knochenzement und kann z.B. milde 

Hautirritationen auslösen.125  

PLA weist einige weitere nachteilige Eigenschaften auf. Zum einen besitzt es 

keine intrinsischen osteoinduktiven Eigenschaften, sondern ist lediglich gering-

gradig osteokonduktiv.35  
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Der Degradierungsmechanismus im Körper von PLA ist noch nicht vollends ge-

klärt. Angenommen wird ein Hydrolyse-Prozess mit zellulärer Beteiligung.79,121,126  

Weiterhin bestehen auch interindividuelle Unterschiede und so kann die Abbau-

zeit zwischen vielen Monaten und einigen Jahren liegen.82,121,126 Dies impliziert 

einen langen Verbleib im Frakturspalt und verhindert die Osteogenese in diesen 

Bereichen. Es steigt nicht nur das eingangs erwähnte Pseudarthrose-Risikos, 

sondern auch das Refraktur-Risiko in Regionen ungenügender Durchbau-

ung.46,47  

Zum anderen setzt PLA während des Degradationsprozesses saure Bestandteile 

in die Umgebung frei. Der pH-Wert sinkt und kann zu einer Entzündungsreaktion 

bis hin zum Zellsterben führen. Außerdem kann hieraus eine beschleunigte De-

gradierungsrate resultieren.119  

Diesem Nachteil kann jedoch entgegengewirkt werden: Durch die Mischung von 

PLA als Composit-Material z.B. mit Bioglas, dessen Degradierungszeit gering ist, 

kann eine optimale Resorptionskinetik entworfen werden.56 Diese kann maschi-

nell berechnet und an Lokalisation, Belastung und Alter des Patienten angepasst 

werden. Zusätzlich können die basischen Abbauprodukte des Bioglas als Puffer 

gegenüber den sauren Bestandteilen des Polylaktats wirken.119 Genauere Er-

kenntnisse sollen in weiteren Forschungsprojekten gewonnen werden.  

 

4.1.8 Technologie 3D-Druck  

Die additiven Fertigungsverfahren und insbesondere das Rapid Prototyping bie-

ten einen sich mit rasender Geschwindigkeit entwickelnden Innovationszweig 

und ermöglichen die kostengünstige Entwicklung und Herstellung von Kleinse-

rien und an den Patienten angepassten Scaffolds.64 Diese neuen Verfahren ha-

ben auch die Entwicklung einer ganzen Palette von 3D-Software vorangetrieben, 

die den Markt erobern. So stehen allerhand 3D-Bearbeitungssoftware wie Fu-

sion 360 zur Verfügung. 

Doch das FFF-Verfahren weist auch einige Nachteile auf. So ist die Materialaus-

wahl auf (meist thermoplastische) Polymere und Komposite beschränkt. Es lässt 

sich also nicht jedes beliebige Material drucken. Da es jedoch bereits einige 

druckbare und gleichzeitig biokompatible Polymere gibt, stellt, wie unter 4.1.7 
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beschrieben, vor allem die Sterilisation ein limitierender Faktor dar. Die Nutzung 

anderer Verfahren wie dem Selective Laser Melting (SLM) oder des SLA ermög-

lichen die Verwendung anderer Materialien, wie Metallen oder medizinischer 

Resins. So muss für jede spezifische Anwendung das passende Verfahren ge-

funden werden. Für den Prozess einer kostengünstigen und biokompatiblen 

Scaffold-Designentwicklung, die gleichzeitig eine mikroskopisch feine Oberflä-

chenstruktur erzeugt, bietet das FFF-3D-Druck-Verfahren eine solide Basis. 

Durch die wiederum hohen Temperaturen während des Verarbeitens des PLA 

und anderen Thermoplasten ist es zumindest mit einem Druckkopf nicht möglich, 

sofort Zellen mit in das Scaffold zu drucken. Für die Anwendung eines solchen 

Bioprinters wäre zum Beispiel ein weiterer Druckkopf notwendig. 

Die Layer-Schichtverfahren wie das FFF bieten außerdem Limitationen bezüglich 

der Auflösung. Auch wenn immer präzisere Maschinen den Markt erobern 

(Raise3D Pro2 Series, minimale Layer-Höhe bei einfachen Geometrien von 10 

µm)127, so sind andere Verfahren, wie z.B. die SLA in der Lage, wesentlich fei-

nere Auflösungen zu erreichen. Ob derartige Auflösungen für die Anwendung als 

Scaffold aktuell notwendig sind, soll hier jedoch nicht erörtert werden.  

 

4.2 Desinfektion 

Die klinische Anwendung eines Medizinproduktes erfordert einige Rahmenbedin-

gungen. Hierzu gehört unter anderem eine suffiziente Sterilisation. Die unter-

schiedlichen Verfahren lassen sich in die Untergruppen thermische, physikali-

sche und chemische Sterilisation unterteilen. Die nachträgliche thermische Ste-

rilisation, zum Beispiel im Autoklav, zeigt sich bei thermoplastischen Polymeren 

wegen der Verformung der Scaffolds erschwer. Eine mögliche - jedoch kostenin-

tensive - Alternative ist das physikalische Verfahren der Bestrahlung mit UV- oder 

Gammastrahlen. Grémare et al (2017) konnten zeigen, dass die Oberfläche 3D-

gedruckter Scaffolds nach Sterilisation mit Gammastrahlung keinen negativen 

Effekt auf humane mesenchymale Stromazellen zeigt.128 Die Strahlenexposition 

verändert jedoch dosisabhängig die Materialeigenschaften des PLA: Bei steigen-

den Dosen kam es von Veränderungen der mechanischen Stabilität und des 

Elastizitätsmodules bis hin zur Degradation bei Dosen über 60 kGy.129 Aufgrund 
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dessen und der einfacheren Durchführung fiel  die Entscheidung für die in vitro 

Versuche lediglich auf die Desinfektion mit 70 % vol Ethanol. Damit wurden die 

Regularien für Medizinprodukte zwar nicht erfüllt, eine für die Laborversuche aus-

reichende Keimelimination jedoch erreicht (siehe Abschnitt 3.2).  

Im späteren klinischen Einsatz lässt sich eine Sterilität nicht nur durch UV- oder 

Gammastrahlung gewährleisten. Ein alternativer Ansatz ist die Verwendung des 

FFF-Druckers selbst zur thermischen Sterilisation der zu druckenden Scaffolds. 

Der Druckraum eines Druckers kann eine sterile abgeschlossene Umgebung dar-

stellen. Zusätzlich werden während des Extrusionsprozesses mit Temperaturen 

von 200 °C weitaus höhere Temperaturen erreicht als z.B. während des Autokla-

vierens. Lediglich die Expositionsdauer ist stark von der Druckgeschwindigkeit 

abhängig. Sterilität lässt sich nur indirekt durch die Abwesenheit einer Kontami-

nation nachweisen. Versuche von Russell Y. Neches et al. (2016) zeigen aber 

vielversprechende Ergebnisse, sodass die Autoren von einer „Intrinsischen Ste-

rilität“ des FFF-3D-Druckers sprechen.130  

 

4.3 Zelladhäsion und Zellaktivität 

Als Zellart wurden Saos-2-Zellen gewählt, da diese für die initialen Versuche ein-

fach und kostengünstig zu handhaben waren und dennoch ähnliche Kolonialisie-

rungsbedingungen wie MSC boten. Sie werden häufig für ähnlich gelagerte Fra-

gestellungen wie in der vorliegenden Dissertation vewendet.131,132 Sie sind oste-

ogen differenzierbar und in der Lage, Calcium-Ablagerungen zu bilden. Es zeigte 

sich bei direkter Besiedelung der PLA-Oberfläche eine gering ausgeprägte Zel-

ladhäsion. Andere Studien zeigten auch für andere Zellarten wie MSC nur ge-

ringe initiale Adhäsionszahlen auf einer reinen PLA-Oberfläche.133 Dies kann auf 

die hydrophobe Oberfläche des Polylaktats zurückzuführen sein, die von Zellen 

schlechter angenommen wird. Durch Beschichtung der Oberfläche ließ sich die 

Anzahl der adhärenten Zellen jedoch steigern. Die Entscheidung fiel auf eine Be-

schichtung der Oberfläche mit CellTak. Dies konnte die Besiedelungseffektivität 

steigern (siehe Abschnitt 3.3). Bei CellTak handelt es sich um eine Gruppe extra-

hierte Proteine, insbesondere Mefp-1, aus der Muschelart Mytilus edulis (Ge-

meine Miesmuschel).134 Auch unter Beschichtung zeigten sich bevorzugte 
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Besiedelungsbereiche der Saos-2-Zellen in Vertiefungen, wie Layer-Zwischen-

räumen, Stringing-Fäden und interlaminären Schrumpfungsrissen. Dies bestätigt 

auch die Rasterelektronenmikroskopie. Der Zellrasen breitete sich vor allem ent-

lang der Layer-Zwischenräume aus. Eine Matrix aus Zellfortsätzen überspannte 

auch die 100 µm hohen Layer, wodurch sich ein sehr dichtes Zellbesiedelungs-

bild wie in Abbildung 21 ergab.  

Die Scaffolds wurden in aufrechter Position besiedelt. Betrachtet man Tag 1 der 

Zellaktivitätslevel im MTT-Test (Abschnitt 3.4) und geht davon aus, dass eine 

größere Anzahl anhaftender Zellen mit einer höheren Aktivität einhergeht, lassen 

sich die höheren Werte beim Raster, bzw. die bessere Post-Besiedelungsaktivität 

erklären. Auch wenn hier das niedrigere Volumen-Oberfläche-Verhältnis vorlag, 

so konnte die höhere Anzahl an horizontalen Flächen und dichteren Strukturen 

im Innern die Zelladhäsion initial und damit im Verlauf begünstigt haben. Das 

größere Volumen des Rasters beeinflusste auch die Mikrostruktur. Im Innern kam 

es durch die vielen Reisebewegungen des Extruders zu vermehrtem Stringing.  

Die Besiedelung fand unter Viskositätsbedingungen des Standard-Mediums 

statt. So zeigte sich eine einfachere Penetration der Zell-Mediums-Suspension in 

die inneren Bereiche der Scaffolds. Beim Aufblick auf Poren ließ sich in der Flu-

oreszenzmikroskopie auch in den inneren Bereichen des Scaffolds eine Zellbe-

siedelung nachweisen (Abbildung 20). Ob die Besiedelung bei dem eindringen-

den Frakturhämatom mit steigender Viskosität durch Clotting-Vorgänge auf der 

Fremdoberfläche108 jedoch auch bis ins Innere ermöglicht wird, muss noch in vitro 

gezeigt werden. Dieser Clot hätte, wie eingangs erwähnt, auch bezüglich der 

Sauerstoff- sowie Nährstoffversorgung einen negativen Einfluss auf die Zellen in 

den zentralen Bereichen. Die offene Struktur des Tempels sollte hingegen unter 

den entworfenen Modellen bezüglich der Nährstoffdiffusion den geringsten Wi-

derstand bieten. 

Um während des Zellaktivitätstest nur die Aktivität der auf den Scaffolds befindli-

chen Zellen zu messen, wurden die Scaffolds am Tag der Messung in ein neues 

Well umgesetzt. Dabei konnte nicht ausgeschlossen werden, dass nur gering ad-

härente Zellen vom Scaffold abgefallen sind.  
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Ein weiteres Problem während des MTT-Tests zeigte sich beim Herauslösen des 

zu Formazan umgewandelten MTT. Für die Messung mittels Photometer wurde 

dieses Formazan mit Solubilisierungs-Flüssigkeit herausgelöst. Das Herauslösen 

wurde vor allem in den inneren Bereichen der dichteren Modelle Zwiebel und 

Raster deutlich erschwert, da die Lösung einen zähen und viskosen Verbund mit 

der Scaffold-Oberfläche bildete. Allein schon aufgrund der noch geringfügig dun-

kelviolett eingefärbten PLA-Oberfläche der Scaffolds ist davon auszugehen, dass 

auch nach Spülen mit Solubilisierungs-Flüssigkeit noch Reste des photometrisch 

zu bestimmenden Formazan im Innern der Scaffolds verblieben. Denkbar wäre 

hier für weitere Versuche ein Herauslösen des Formazan durch Druckspülen mit 

Solubilisierungs-Lösung an einem Ende der Scaffolds. 

Bei der Degradation von PLA zu Milchsäure-Oligomeren kann es zu einem Abfall 

des pH-Wertes in der unmittelbaren Umgebung des Scaffolds kommen.119 Der 

pH-Wert wurde während der Versuche nicht genau bestimmt. Bei einer maxima-

len Versuchsdauer von 21 Tagen und der Verwendung von Saos-2-Zellen war 

nicht mit einer massiven Degradation der PLA-Scaffolds zu rechnen. Das Kultur-

medium enthielt einen Farbindikator, der im Falle eines sinkenden pH-Werts von 

rosa zu gelb umschlägt. Dieser wurde jedoch auch durch physiologische Stoff-

wechselprozesse der Zellen in den sauren Bereich verschoben. Es ist davon aus-

zugehen, dass durch die Pufferwirkung des Kulturmediums und die häufigen 

Wechsel desselben die Zellen nicht zu Schaden kamen. 

  

4.4 Osteogene Differenzierung  

Reines PLA besitzt keine intrinsischen osteoinduktiven Eigenschaften. Osteoin-

duktive Eigenschaften des PLA-Scaffolds selbst können durch Erstellung eines 

Komposits, z.B. mit Bioglas, erreicht werden. Die Herstellung und das Drucken 

eines solches Komposits waren in dieser Arbeit nicht vorgesehen, sollen jedoch 

Gegenstand zukünftiger Versuche sein. Um dennoch eine Osteoinduktion und 

damit Osteogenese herbeizuführen, wurde das Standard-Medium nach dem Pro-

zedere in Absatz 2.3.3 mit weiteren Substanzen supplementiert. Die osteogene 

Differenzierung mithilfe dieser chemischen Substanzen wurde von Jaiswal et al. 

(1997) dargestellt.135 Eine solche Differenzierung resultiert, wie Peters et al. 
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(2009) zeigen konnten, in einer histologisch, wie auch biomechanisch signifikant 

besseren Knochenheilung.136 

Die Alizarin-Färbung weist Calcium-Ablagerungen durch rotes Anfärben nach. 

Diese Ablagerungen werden durch die Saos-2-Zellen auf den Scaffolds produ-

ziert und waren auf sämtlichen Scaffolds in osteogenem Medium nachweisbar. 

Es war also davon auszugehen, dass die Zellen eine osteogene Differenzierung 

durchliefen und von dieser nicht geschädigt wurden. Dass auch auf den Scaffolds 

in Standard-Medium geringfügige Ablagerungen sichtbar waren, kann analog zu 

den Zellaktivitätstests unter 3.5.1, am Waschschritt liegen.  

Um überschüssigen Farbstoff zu entfernen, wurden die Scaffolds nach dem Fär-

ben mit Aqua dest. gewaschen. Die Calciumablagerungen hafteten nicht rigide 

an der PLA-Oberfläche, weshalb der Waschschritt auch die Ablagerungen und 

nicht nur die ungebundene Farbe entfernte. Um dennoch ein vergleichbares Er-

gebnis zu erhalten, wurden die Scaffolds in den beiden Medien in gleicher Häu-

figkeit und Intensität gewaschen. So ergab sich das in Abschnitt 3.5.2 gezeigte 

Bild. Die makroskopisch sichtbare vermehrte Anfärbung im Bereich der Poren 

und Kanäle bestätigte erneut die bereits unter 4.3 beobachtete höhere Besiede-

lungsdichte der Zellen in diesen Bereichen. Die mikroskopische Auswertung ge-

staltete sich insbesondere bei den Modellen Zwiebel und Raster kompliziert. Zum 

einen ließen sich die inneren Bereiche durch das Waschen nicht vollständig von 

überschüssiger Farbe entfernen, ohne dabei auch auf der Außenseite gebun-

dene Zellen abzuspülen. Zum anderen wirkten die durchsichtigen rot eingefärb-

ten Modelle wie eine Art Lichtdiffusor und färbten das vom Mikroskop durschei-

nende Licht im gesamten Well rot.  

Die Genexpressionsversuche zeigten bei Tempel und Zwiebel eine Erhöhung der 

Geneexpression von collagen-1 alpha und bei der Zwiebel zusätzlich für die Al-

kalische Phosphatase. Zusätzlich war bei der Zwiebel auch das für Osteocalcin 

kodierende Gen hochreguliert worden. Sämtliche dieser Gene werden von Oste-

oblasten exprimiert. Die Alkalische Phosphatase kommt in ihren Isoformen in vie-

len Organen vor.137,138 Im Knochengewebe wird sie vor allem bei Umbauprozes-

sen oder während der Frakturheilung exprimiert.138 collagen-1 alpha stellt ein fib-

rilläres Strukturprotein dar und ist als häufigster Kollagentyp in verschiedenen 

Geweben wie Haut, Sehnen oder Knochen nachweisbar.139,140 Beide für diese 
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Proteine kodierenden Gene zeigten im Zeitverlauf ein frühes Expressionsmaxi-

mum. Das Gen für Osteocalcin wurde erst später hochreguliert. Osteocalcin ist 

ein Peptidhormon und Bestandteil der extrazellulären nichtkollagenen Matrix. Es 

zeigten sich unterschiedliche Dynamiken der exprimierten Gene, die bereits in 

anderen Arbeiten gezeigt werden konnten.141,142 Im Versuch zur Genexpression 

galt es zunächst nachzuweisen, dass es überhaupt zu einer Regulation der rele-

vanten Gene der Osteogenese kam. Aus diesem Grund wurde lediglich eine 

Querschnittsstudie an Tag 21 durchgeführt. So konnten jedoch weder eine Dy-

namik noch die absoluten Maxima nachgewiesen werden. Dass im Falle des 

Rasters keine Genexpression nachweisbar war, kann am Verfehlen dieses Zeit-

punktes liegen. Wie auch schon bei den Zellaktivitätsversuchen folgt das Raster 

einer anderen Dynamik. Ob dies an der anderen Geometrie und dem niedrigeren 

Oberflächen-Volumen-Verhältnis lag, ist zu diesem Zeitpunkt Spekulation und 

bedarf weiterer Versuche. Es ist auch möglich, dass sich Fehler durch andere 

Störfaktoren auf das Ergebnis ausgewirkt haben. So ist ein noch nicht ausgereif-

tes Handling mit den Scaffolds während der Versuche denkbar.  

 

4.5 Mechanische Evaluation 

Selbst unter normaler Belastung wie zum Beispiel einfachem Gehen muss das 

Femur des Menschen hohen Kräften widerstehen. Diese fallen in den verschie-

denen Richtungen unterschiedlich stark aus. Maximale Werte werden in axialer 

Richtung erreicht. Bergmann et al. (2016) konnte bei auf 100 kg gemittelten Pro-

banden Kräfte von bis zu 2880 N beim Gehen nachweisen. Belastungen wie 

Treppensteigen oder gar Joggen erhöhen diese Kräfte nochmal auf durchschnitt-

lich 4839 N.113 

Sämtliche Designstudien konnten aufgrund des Ausgangsmaterials und der be-

wusst gewählten offenen Geometrie diese Kräfte nicht aufnehmen. So kann der 

Tempel nur 87 N aufnehmen, Raster und Zwiebel widerstanden hingegen 513 N, 

bzw. 463 N. Die Zwiebel konnte, am ehesten bedingt durch die Ringstruktur, 

Querkräfte besser aufnehmen und wich beim Zusammenpressen am wenigsten 

zur Seite aus (Abbildung 29). Dennoch muss beachtet werden, dass keines der 

Modelle in der Lage war, den Belastungen unter physiologischen Bedingungen 
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standzuhalten. Einige andere Knochenersatzmaterialien widerstehen solchen 

Kräften, zeigen gleichzeitig jedoch eine wesentlich niedrigere Porosität.49,143  

Bei einem Verzicht auf eine hohe Porosität zu Gunsten der mechanischen Stabi-

lität stellt die geringere Hämatompenetration, Nährstoffversorgung und Zellüber-

leben einen limitierenden Faktor dar.89,106,107 Die vorgestellten Designentwürfe 

dieser Arbeit müssen nicht zur vollständigen Lastaufnahme in der Lage sein, 

denn sie sollen keine Osteosynthese ersetzen. Stattdessen sollen sie als Basis 

für optimiertes Knochenwachstum dienen. Eine Belastungsstabilität kann später 

durch den Einsatz einer überbrückenden und damit kraftübertragenden Osteo-

synthese, z.B. in Form einer dem Knochen anliegenden Plattenosteosynthese, 

erreicht werden. Die Designstudien stellen vielmehr Platzhalter dar, welche opti-

male Bedingungen für die Osteogenese bieten können. Dennoch erlaubten die 

in dieser Arbeit vorgestellten Designs, im Gegensatz zu den in Granulatform er-

hältlichen Knochenersatzmaterialien, eine gewisse mechanisch-stabile Integri-

tät.65 Hierdurch ist eine Verankerung durch Einpressen im Knochendefekt mög-

lich, was auch die Handhabung erleichtert. Außerdem kann ein Zusammensin-

tern oder eine sofortige Umverteilung des eingebrachten Materials im Gewebe 

verhindert werden.   

Eine mechanische Schwachstelle der FFF-3D-gedruckten Scaffolds war die 

durch den Druckprozess entstehende Layer-Schichtung. Senkrecht zur Schich-

tung entstehende Kräfte können wesentlich besser über das Design verteilt wer-

den, wohingegen Kräfte in Längsrichtung der einzelnen Schichten schon früher 

zur Aufspaltung und damit Delamination dieser führen können.  

Mit steigender Temperatur verlieren thermoplastische Polymere wie PLA an me-

chanischer Stabilität.144 Die Wärmeformbeständigkeitstemperatur (HDT für heat 

distortion temperature) gibt an, ab welcher Temperatur es im Dreipunktbiegever-

such zu einer Dehnung von 0,2 % kommt (vgl. DIN EN ISO 75). Für das Aus-

gangsmaterial PLA liegt die HDT laut Datenblatt bei 55 °C (siehe Anhang 2). 

Selbst hohe Körpertemperaturen des Menschen liegen noch unterhalb dieses 

Temperaturbereichs. Die niedrige HDT von PLA bewirkt jedoch, dass eine ther-

mische Sterilisation zu Form- und Strukturveränderungen der Scaffolds führen 

würde und damit nicht möglich ist. 
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4.6 Ausblick  

Die Arbeit beschäftigt sich mit der Entwicklung neuer Knochenersatzdesigns auf 

Basis von Polylaktat, ohne dabei rein biomimetisch vorzugehen, sondern auch 

Aspekte wie die Frakturhämatomausbreitung in Betracht zu ziehen. Dennoch 

muss es zur Erstellung eines optimalen Knochenersatzstoffs nicht nur Aufgabe 

sein, ein neues Design zu entwickeln, sondern dieses auch mit weiteren, der 

Knochenheilung zuträglichen Eigenschaften auszustatten. Hierzu zählen die Ver-

besserung bzw. das Hinzufügen einer Osteokon-, bzw. Osteoinduktivität. Dies 

soll im nächsten Schritt durch eine Weiterentwicklung der Ausgangssubstanz ge-

schehen. So ist es das Ziel, ein Filament auf Bioglas-Polylaktat-Basis zu entwi-

ckeln, das mittels additiver Fertigung extrudiert und verarbeitet werden kann. 

Hierdurch können dem Scaffold nicht nur die oben genannten Eigenschaften zu-

gefügt werden, sondern auch jene des Bioglases wie optimale Resorptionskine-

tik, bessere Zelladhäsion und antimikrobielle Eigenschaften genutzt werden.  

Auch sollen die hier vorgestellten Knochenersatzdesigns erneut weiterentwickelt 

werden. Zu den zu verfolgenden Zielen zählen unter anderem das Hinzufügen 

einer internen Fachwerkstruktur, Provozieren von Stringing und die Adapterwei-

terentwicklung. Anschließend sollen umfassendere in vitro Versuche durchge-

führt werden. Zeigen diese positive Ergebnisse, kann über in vivo Versuche der 

funktionellen Untereinheiten wie der Einzelsäule im Kleintiermodell zur Verifizie-

rung nachgedacht werden. 

Die Weiterentwicklung der hierbei erstellten Designs geschieht in Zusammenar-

beit mit der TU Darmstadt (Institut für Drucktechnik Darmstadt; IDD) und der Jo-

hannes-Gutenberg-Universität Mainz im Rahmen der Rhein-Main-Universität. 
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5 Zusammenfassung  

Die Therapie langstreckiger Knochendefekte stellt auch weiterhin eine große 

Herausforderung dar. Dies beruht unter anderem darauf, dass der therapeutische 

Goldstandard - die Verwendung von autogener Knochensubstanz aus dem Be-

ckenkamm - neben der begrenzten Verfügbarkeit vor allem Komplikationen im 

Bereich der Entnahmestelle mit sich bringen kann. Es wurde bisher aber noch 

kein durchschlagendes Ergebnis in der Entwicklung neuer Scaffolds zum Einsatz 

bei langstreckigen Knochendefekten erreicht. Dies kann eine Vielzahl an Ursa-

chen haben, die sich von der verwendeten Ausgangssubstanz, bis hin zum ver-

wendeten Design erstrecken können. Neben dem Ausgangsmaterial spielen vor 

allem die Formgebung und physikalische Eigenschaften, wie Porosität und Mikro-

architektur, eine wichtige Rolle. 

Ein aktueller Ansatz zur Nutzung als alternatives Knochenersatzmaterial ist das 

Knochen-Tissue-Engineering. Hierbei werden körpereigene, knochen-regenera-

tive Zellen mit einem dreidimensionalen Gerüststoff (Knochenersatzmaterial oder 

-scaffold) kombiniert und in den Knochendefekt implantiert. In dieser Arbeit wurde 

der Fokus auf die Designentwicklung eines neuen Kochenersatz-Scaffolds ge-

legt. Nach Vorbild schon vorgestellter Knochenersatzdesigns und unter Berück-

sichtigung einer Grundstruktur, die auch Phasen der Knochenheilung wie die 

Frakturhämatomausbreitung und initiale Nährstoffversorgung einbeziehen sollte, 

wurden mehrere Designs (Raster, Tempel, Zwiebel) entwickelt. Mithilfe des ad-

ditiv extrusionsbasierten Schmelzschichtverfahrens (Fused Filament Fabrication) 

wurden die in Computer-Aided Design entworfenen Scaffolds realisiert.  

Dieser Ansatz beinhaltet, unter Verwendung des resorbierbaren und biokompa-

tiblen Trägerpolymers Polylaktat, mehrstufige Designs, die kleine biologisch funk-

tionelle Einheiten in eine tragende, kompressionsfeste Rahmenstruktur einbet-

ten. Hierdurch entsteht einerseits die nötige mechanische Belastbarkeit und an-

dererseits eine offene Architektur mit Poren, die Diffusion von Sauerstoff und 

Nährstoffen in die inneren Bereiche des Implantats ermöglicht. Es wurden ver-

schiedene Designs entwickelt, gedruckt und mechanisch sowie in vitro in den 

Kernbereichen Zelladhäsion, Zellaktivität und osteogene Differenzierung nach 

Besiedelung mit Saos-2-Zellen charakterisiert. 
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Ein weiterer Entwicklungsschritt stellte das Einführen eines neuartigen, innerhalb 

der Designs kompatiblen Baukastensystems dar. Hierdurch wird nicht nur die An-

passbarkeit an den Knochendefekt verbessert, es sind auch weitere Funktionen 

ergänzbar und die unterschiedlichen Designs untereinander kombinierbar. 

Die Ergebnisse dieser Dissertationsarbeit dienen als Basis für einen völlig neuen 

Ansatz von Knochenersatzmaterialien mit positiven biologischen sowie biophysi-

kalischen Eigenschaften.  

 

6 Summary 

Lack of effective and unlimited available therapy options to treat large and critical 

size bone defects remain a challenging problem in reconstructive surgery. This 

leads to the circumstance that autologous bone transplantation from iliac crest 

still is the present gold standard, although it bears some disadvantages: For ex-

ample, there are limited availability and donor site morbidity like pain or infection. 

So, there is a need for a different treatment approach.  

Bone-tissue-engineering as an alternative treatment option uses cells with bone-

regenerative abilities within a three-dimensional structure. Combining this tech-

nique with the upcoming technology of additive manufacturing, more precise 

fused-filament-fabrication can be a key to a different treatment. There are several 

requirements that must be met for an ideal scaffold used as a bone substitute, 

starting with the base material for the frame of the scaffold, carrying on with de-

sign parameters like porosity, micro- and macro-architecture and ending with 

seeding and improving cell survival.  

This doctoral thesis focusses on the development and improvement of different 

designs usable as bone substitutes. Following the idea of some published exam-

ples, more porous and interconnected approaches were developed with the goal 

not to hinder bone regeneration during different phases of bone healing, espe-

cially spread of fracture hematoma and nutrient supply. Results of the computer-

aided design process were three different design studies called Raster, Tempel 

and Zwiebel, the German words for grid, temple and onion. They were realized 

with the additive extrusion-based fused filament fabrication 3D-printing technol-

ogy under use of the biocompatible base material polylactic acid. The designs 
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integrate the microstructure provided by the printing process itself within func-

tional subunits. These subunits are combined into a rigid, customizable and scal-

able frame structure. After printing these designs, they have been evaluated me-

chanically and biologically in vitro in terms of cell adhesion, cell activity and oste-

ogenic differentiation. 

Taking everything together this thesis resulted in a scaffold which combines me-

chanical resilience and an open structure with pores that allow diffusion of oxygen 

and nutrients into the inner parts of the scaffold. Another innovative result is the 

introduction of a modular system, usable with all designs. It allows better adaption 

of the scaffolds to the bone defect, combination of different scaffolds or addition 

of further functions like reservoir systems.  
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8 Anhang 

Anhang 1: Konformitätserklärung PLA 3dk.berlin 
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Anhang 2: Technisches Datenblatt PLA 3dk.berlin / Ingeo S1-3 
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