
2.1 Klinische Anforderungen an
Knochenersatzstoffe
C. Niedhart, F.U. Niethard

Einleitung

Größere Knochendefekte, wie sie zum Beispiel
bei komplexen Frakturen, Zysten oder Tumoren
auftreten, können ab einer bestimmten „kriti-
schen Größe“ nicht mehr vom Körper ersetzt wer-
den (Tabelle 1). Solche Defekte werden heute in
der Regel durch autologe Spongiosaplastik, mit
allogenem Spenderknochen oder Knochenersatz-
materialien aufgefüllt.

Mit der Auffüllung sollen zwei Ziele erreicht
werden:

– Primärstabilität: Primär soll die Kontinuität
des Knochens wiederhergestellt werden und
dieser mechanisch belastbar sein, wenn nötig
unter Verwendung von Osteosynthesematerial.

– Resorbierbarkeit/Remodeling: Sekundär sollte
der Ersatzstoff abgebaut und durch belastungs-
adäquat gebildeten körpereigenen Knochen
ersetzt werden, der dem physiologischen Re-
modeling unterliegt. Ist ein Knochenersatzstoff
nicht resorbierbar, so wird verlangt, daß das
Einwachsen des umliegenden Knochengewe-
bes zu dauerhafter Stabilität führt.

Tab. 1 Indikationen für Knochenersatzstoffe

● Auffüllung ossärer Defekte durch Frakturen,
Tumoren, Zysten etc.

● Fusionen im Bereich der Wirbelsäule
● Arthrodesen
● Fraktur-Prävention bei Osteoporotikern durch

Einbringen stabiler Transplantate in gefährdete
Bereiche (z. B. Schenkelhals)

Derzeit gilt die autologe Spongiosaplastik als
„Goldstandard“, da sie in den umgebenden Kno-
chen integriert und damit die ursprüngliche Stabi-
lität erreicht wird. Zugleich unterliegt sie dem
körpereigenen Remodeling, d.h. sie reagiert auf
veränderte biomechanische Anforderungen ent-
sprechend.

Allerdings ist ein zweiter operativer Eingriff
zur Entnahme mit allen Nachteilen wie Infekt,
Hämatombildung und Nervenschädigung (11)

notwendig, der Vorrat an entnehmbarer Spongio-
sa ist limitiert. Die Komplikationsrate ist mit bis
zu 10% relativ hoch (19).

Durch die Verwendung von Fremdspongiosa
werden diese Nachteile umgangen. Fremdspon-
giosa muß jedoch, um die Übertragung von Erre-
gern sowie serologische Unverträglichkeitsreak-
tionen zu vermeiden, sterilisiert werden. Dies
führt zu einer Abschwächung der osteoindukti-
ven Potenz bei deutlich schlechteren biomechani-
schen Verhältnissen. Das Sterilisationsverfahren
ist aufwendig, die laufenden Kosten einer Kno-
chenbank hoch.

Dieser unbefriedigende „Goldstandard“ führte
zu einer intensiven Suche nach dem „idealen
Knochenersatzstoff“, für den folgende Anforde-
rungen gelten sollen:

Anforderungen

Er soll biokompatibel und bioaktiv sein (Tabelle
2). Jedes in den Körper eingebrachte Material
darf weder immunogen noch toxisch oder kanze-
rogen sein. Zugleich soll es mit dem körpereige-
nen Gewebe interagieren. Ziel ist eine Verbund-
osteogenese mit direktem Knocheneinwuchs oh-
ne Bindegewebszwischenschicht.

Er soll zumindest osteokonduktiv, nach Mög-
lichkeit osteoinduktiv oder -stimulierend wirken.

Osteokonduktion bezeichnet die Fähigkeit, das
Einwachsen von Kapillaren, perivaskulärem Ge-
webe und Knochenzellen in den Defektraum zu
erleichtern (Leitschieneneffekt). Osteokonduk-
tion wird am besten durch ein interkonnektieren-
des Porensystem mit einer Porengröße von 150–
450 µm erreicht, wie es zum Beispiel bei den mei-
sten Calciumphosphat-Keramiken anzutreffen
ist. Wird das Transplantat dabei abgebaut und
durch körpereigenen Knochen ersetzt, spricht
man von Substitution.

Osteoinduktion ist die Umwandlung undiffe-
renzierter mesenchymaler Vorläuferzellen in
Osteoprogenitorzellen, der eine enchondrale



Ossifikation folgt. Osteoinduktion kann ortho-
top, d.h. im Knochenlager, und heterotop, z. B. im
Muskel- oder Fettgewebe erfolgen.

Osteostimulation bezeichnet eine Anregung
des Knochenstoffwechsels über eine Aktivierung
von bereits differenzierten Knochenzellen.

Der Knochendefekt soll nach Auffüllung stabil,
d.h. möglichst schnell voll belastbar sein, Ermü-
dungsfrakturen sind auszuschließen. Die Biome-
chanik des Knochenersatzstoffes soll der des
Knochens ähneln.

Der eingebrachte Fremdstoff soll resorbierbar
sein und innerhalb eines definierten Zeitraums
durch körpereigenen Knochen ersetzt werden.
Hierbei müssen Resorption und körpereigener
Knochenaufbau mit gleichem Tempo voran-
schreiten, da es sonst zur Ausbildung einer binde-
gewebigen Zwischenschicht zwischen Implantat
und Knochen kommt. Ist der Ersatzstoff nicht re-
sorbierbar, muß seine Stabilität für die verblei-
bende Lebensdauer des Patienten garantiert sein,
Lockerungen des Implantates müssen ausge-
schlossen werden.

Weiterhin muß der Werkstoff sterilisierbar
sein, soll ausreichend zur Verfügung stehen
(leicht zu synthetisieren) und sich durch möglichst
einfache Verarbeitung auszeichnen. Der ideale
Werkstoff ist in situ anpaßbar.

Tab. 2 Anforderungen an Knochenersatzstoffe

● Biokompatibilität, Bioaktivität
● Osteoinduktion/Osteokonduktion
● Belastungsstabilität
● Resorbierbarkeit
● Formbarkeit

Ein Werkstoff, der alle diese Eigenschaften –
insbesondere ausreichende Stabilität und Osteo-
induktion – besitzt, ist bisher nicht gefunden wor-
den (Abb. 1). Die meisten Erfahrungen liegen mit
keramischen Werkstoffen vor. Bei den bisher be-
kannten Werkstoffen stehen sich Stabilität und
Osteokonduktivität/Resorbierbarkeit scheinbar
unversöhnlich gegenüber. Ausreichend belastba-
re Werkstoffe, wie etwa Aluminiumoxid-Kerami-
ken, sind belastungsstabil, aber bioinert und füh-
ren so nicht zum benötigten Einwachsen des um-
liegenden Knochengewebes (14). Hydroxylapa-
tit-Keramiken sind zwar osteokonduktiv, versa-
gen jedoch schnell bei Torsions- und Scherkräften
und sind, wenn nicht als Granulat eingesetzt, nicht
resorbierbar. Resorbierbare Keramiken wie z. B.
Tricalciumphosphat-Keramiken zeigen noch
schlechtere mechanische Kennwerte.

Abb. 1 Mechanische Belastbarkeit und Osteoinduktion
verschiedener Knochenersatzstoffe

Idee des Composite

Um bei osteokonduktiven Materialien zusätzlich
eine osteoinduktive Komponente zu erhalten,
wurde die Idee des Composites geboren: Durch
Zugabe einer induktiv oder stimulierend wirken-
den Komponente zu einer stabilen Grundsub-
stanz erreicht man primär belastungsstabile Ver-
hältnisse, nachfolgend wird das Transplantat von
körpereigenem Knochen durchbaut oder – im
Idealfall – durch diesen ersetzt.

Auch beim humanen Knochen handelt es sich
in gewisser Weise um ein „Composite“: Neben
der in die organische Matrix (zu 95% Kollagen)
eingelagerten mineralischen Komponenten (50%
des Trockengewichts), hauptsächlich Hydroxyl-
apatit, die für die nötige Stabilität sorgt (= Gerüst-
stoff), enthält Knochen eine Vielzahl von den
Knochenstoffwechsel beeinflussenden Wachs-
tumsfaktoren und Zytokinen (= osteoinduktiv/-
stimulierend). Dritte Komponente sind die Ziel-
zellen: Osteoblasten, Osteozyten, Osteoklasten
und Vorläuferzellen.

Im folgenden soll ein Überblick gegeben wer-
den übe die derzeit zur Verfügung stehenden
Werkstoffe, die allein eingesetzt werden können
oder als Komponenten eines „Composite“-Werk-
stoffes dienen können.

Gerüststoffe

Grundsätzlich lassen sich drei Arten unterschei-
den: Bioinerte Ersatzstoffe wie Metalle oder Hart-
keramiken (Aluminium- oder Titanoxid), bioakti-
ve Materialien wie Calciumphosphate oder bioak-
tives Glas und biologische, aus Knochen oder
Korallen gewonnene. Diese drei Gruppen unter-
scheidensichhinsichtlichderInteraktionzwischen
Implantat und Knochen. Während bei bio-

2.1 Klinische Anforderungen an Knochenersatzstoffe 47



inerten Materialien immer eine Grenzschicht er-
halten bleibt, kommt es bei bioaktiven Stoffen zu
einem direkten Anwachsen des Knochens an oder
in das Implantat, resorbierbare Materialien wer-
den durch körpereigenen Knochen ersetzt.

Calciumphosphatkeramiken

Sie bestehen hauptsächlich aus Calcium-Phos-
phat-Verbindungen unterschiedlicher Stöchiome-
trie, neben den biologischen, aus Knochen oder
Korallen gesinterten Calciumphosphatkerami-
ken werden klinisch vor allem synthetisches Hy-
droxylapatit und Tricalciumphosphat verwendet
(Tabelle 3).

Tab. 3 Kennwerte von Calciumphosphatkeramiken

Calciumphosphat-
Keramiken

Hydroxylapatit Tricalcium-
phosphat

Formel Ca5(P4)3OH Ca3(PO4)2

Ca/P-Verhältnis 1,67 1,5

Stabilität entspricht huma-
ner Spongiosa

schlechter

Resorbierbarkeit schlecht gut (1/2 bis
2 Jahre)

Hydroxylapatit (HA) ist der mineralische
Hauptbestandteil des Knochens. HA-Werkstoffe
werden aus boviner Spongiosa oder Korallen
durch Pyrolyse und Sinter-Prozesse gewonnen
oder synthetisch hergestellt. Sie sind bioaktiv und
biokompatibel. Je nach Herstellung sind sie dicht
oder porös, verfügen über interkonnektierende
oder blinde Porensysteme und liegen als Blöcke
verschiedener Größe oder Granulat vor. Sie sind
nicht osteoinduktiv, fördern aber, wenn sie über
ein interkonnektierendes Porensystem verfügen,
bei stabiler Verankerung das Einwachsen des um-
gebenden Knochens. Die Oberfläche des Implan-
tates wird in vivo vollständig von vitalem Kno-
chengewebe verkleidet, ein Abbau der Keramik
findet dabei kaum statt. Lediglich HA-Partikel
bis zu einer Größe von 50 µm werden phagozy-
tiert. Im Zeitverlauf kommt es zu Mikrofrakturen
der Keramik, deren Auswirkungen auf die Festig-
keit des überbrückten Defekts nicht vollständig
bekannt sind. Hydroxylapatitkeramiken sind
spröde. Sie verfügen – abhängig von der Poren-
größe – über ausreichende Druckfestigkeit, we-
gen der geringen Biege- und Torsionsbelastbar-
keit sind sie jedoch kaum belastungsstabil.

Tricalciumphosphat (TCP) ist weniger bela-
stungsstabil als HA, wird jedoch besser resorbiert.

Gesinterte TCP-Keramiken werden in vivo über
einen Zeitraum von 6 Monaten bis einigen Jahren
– abhängig von Größe, Qualität und Implanta-
tionsort – resorbiert, wobei der Resorptionsvor-
gang dem normalen Remodeling des Knochens
entspricht (2).

In den letzten Jahren sind einige Calciumphos-
phatzemente entwickelt worden, die als Zweipha-
sen-Komponente vorliegen und, miteinander ver-
mischt, eine zahnpastaartige Viskosität entwik-
keln (5). Sie können in einen Knochendefekt inji-
ziert oder geschmiert werden, wo sie aushärten.
Über Monate werden sie vom Körper resorbiert
und durch körpereigenen Knochen ersetzt. Klini-
sche Ergebnisse liegen für die Behandlung dista-
ler Radiusfrakturen und die Unterfütterung von
Tibiakopfimpressionsfrakturen vor. Für die Ver-
sorgung großer, belasteter ossärer Defekte sind
diese Zemente jedoch nicht geeignet.

Hydroxylapatit und Tricalciumphosphat soll-
ten, um das Einheilen zu beschleunigen, immer
mit Knochenmark oder wenigstens Blut ver-
mischt werden. In primär stabilen Defekten kann
das Einheilungsverhalten von HA und TCP
durchaus das autologer Spongiosa erreichen (4).

Instabile Knochendefekte, die mit Calcium-
phosphatkeramik-Werkstoffen aufgefüllt wer-
den, müssen osteosynthetisch stabilisiert werden.

Biogläser

Biogläser bestehen zum überwiegenden Anteil
aus SiO2-Verbindungen. Sie sind meist bioaktiv,
werden jedoch nicht resorbiert (7).

Metallspongiosa

Gute osteokonduktive Eigenschaften haben auch
Implantate aus Metallspongiosa. Sie sind bioaktiv,
biokompatibel und stabil. Sie werden wie HA-
Keramiken vollständig mit vitalem Knochenge-
webe durchbaut. Die fehlende Resorbierbarkeit
machen sie durch ihre Eigenstabilität über Jahre
wett. Der klinische Einsatz erfolgte bisher vor al-
lem an der Wirbelsäule, z. B. zur Stabilisierung
von Wirbelkörpermetastasen, langfristige Erfah-
rungen fehlen. Nachteil ist die Störung der bildge-
benden Diagnostik (MRT).

Polymere

Poly-α-Hydroxy-Säuren verschiedener Zusam-
mensetzung werden seit 25 Jahren in der Medizin
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eingesetzt, z. B. als resorbierbare Nähte oder
Schrauben. Versuche, sie als Knochenersatzstoff
einzusetzen, verliefen zunächst unbefriedigend,
da sie zu den „bulk eroders“ gehören, d.h. sie wer-
den nicht gleichmäßig hydrolysiert, sondern es
brechen ganze Stücke aus dem Transplantat. Dies
erschwert das Einwachsen vitalen Knochens, ge-
speicherte Substanzen werden nicht gleichmäßig
freigesetzt. Die Resorptionszeit von Polymer-Im-
plantaten läßt sich derzeit noch nicht befriedigend
einstellen. Bei schnell resorbierbaren Polyactiden
kann es zudem, da sie über eine Fremdkörperre-
aktion abgebaut werden, zu ausgeprägten Ent-
zündungsreaktionen bis hin zu Fistelungen kom-
men.

Mittlerweile befinden sich verschiedene Poly-
mere, z. B. Poly-Orthoester oder Polyanhydride,
im Entwicklungsstadium, die wie Knochen über
ein interkonnektierendes Porensystem verfügen
und als „surface eroders“ gleichmäßig von der
Oberfläche her hydrolysiert werden (6). Dies er-
möglicht ein kontinuierliches Nachwachsen vita-
len Knochens. Ein gesteuertes Freisetzen gespei-
cherter Proteine ist möglich (1). Das Verhalten
der Polymere in vivo ist jedoch von multiplen
Faktoren abhängig, so daß die Entwicklung eines
biokompatiblen, osteokonduktiven und in einem
definierten Zeitraum resorbierbaren Polymers in
nächster Zeit noch unwahrscheinlich ist.

Biopolymere, meist Poly-Aminosäuren wie
z. B. Kollagen oder Hyaluronsäure, eignen sich
ebenfalls als Trägersubstanzen und können mit
Calciumphosphatkeramiken kombiniert werden.

Beschichtungen und
Oberflächenmodifikationen

Um die Nachteile verschiedener Trägersubstan-
zen auszugleichen, kommen Beschichtungen in
Betracht. So können etwas belastungsstabile,
aber bioinerte Stoffe wie Metalle oder Alumi-
niumoxid entsprechend der Anwendung bei Ge-
lenkendoprothesen (17) mit bioaktiven Substan-
zen überzogen werden. Als Beschichtung benutzt
werden können aber auch biologisch aktive Pepti-
de und Bindungsproteine, bzw. Einzelsequenzen.
Erste Versuche gehen auf Oldberg et al. (15) zu-
rück, der Plastikoberflächen mit Osteopontin, ei-
nem Protein der Knochenmatrix, beschichtete
und eine vermehrte Zelladhäsion nachwies.
Osteopontin besitzt wie viele andere für Zellan-
heftung verantwortliche Proteine (Bone Gla Pro-

tein, Kollagen I, Fibronectin, Vitronectin, . . .) ei-
ne sogenannte RGD-Sequenz, eine Sequenz der
Aminosäuren Arginin-Glycin-Asparagin. An die-
ser Sequenz können Zellen über Rezeptoren der
Integrin-Familie binden. Beschichtet man Ober-
flächen mit RGD-Sequenzen, ist die Zahl der an-
heftenden Zellen in vitro deutlich erhöht (16).
Auch in vivo zeigt sich ein deutlich beschleunigtes
Einwachsverhalten (13). Neben der RGD-Se-
quenz steht eine Reihe weiterer Bindungs-Domä-
nen experimentell zur Verfügung.

Erwähnenswert sind auch Oberflächenmodifi-
kationen mittels Photolithographie oder selekti-
ver Plasmabeschichtung, die zu einem gesteuer-
ten Anheften und Einwachsen von Zellen führen
können (3).

Osteoinduktive/osteostimulierende
Stoffe

Die Steuerung von Knochenstoffwechsels ist ein
komplexer Prozeß, der durch eine Vielzahl von
systemischen (Vitamin D, Parathormon, Calcito-
nin) und lokalen Faktoren (vor allem TGF-β,
Bone Morphogenetic Proteins, IGF, TNF-α und
-β, Interleukine und Interferone) gesteuert wird
(Übersicht siehe (12)). Grundsätzlich können alle
diese Faktoren dazu dienen, in einem Defekt kri-
tischer Größe die Knocheneinsprossung anzure-
gen.

Der einzige, bisher bekannte osteoinduktive
Stoff sind die Bone Morphogenetic Proteins: Seit
dem Nachweis einer die Knochenneubildung sti-
mulierenden Potenz demineralisierten Knochens
hat es viele Versuche gegeben, die Knochenneu-
bildung bei Frakturen und Defekten durch Aus-
nutzung dieser osteogenetischen Potenz zu för-
dern. Als Hauptverursacher dieser Knochenneu-
bildung wurden bisher 9 verschiedene BMPs, die
bis auf BMP-1 alle zur TGF-β-Familie gehören,
identifiziert (18). BMPs können für den klini-
schen Gebrauch entweder rekombinant herge-
stellt werden, wobei die Patentlage zu beachten
ist, oder durch Extraktion aus Knochen gewon-
nen werden. Hierbei wird meist ein Gemisch ver-
schiedener Proteine gewonnen, die Zusammen-
setzung ist nicht eindeutig definiert. Deminerali-
sierte Knochenmatrix ist ein Beispiel für eine sol-
che Mischung verschiedener osteoinduktiver Pro-
teine. Aus Knochen gewonnenes BMP muß nach-
folgend sterilisiert werden, was die Wirksamkeit
der BMP herabsetzt (8).

Die osteoinduktive Potenz verschiedener BMP,
vor allem BMP-2 und BMP-7 (= Osteogenic Pro-
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tein 1, OP-1) wurde in zahlreichen Tierversuchen
nachgewiesen, hierbei waren deutlich höhere
Mengen BMP notwendig als physiologisch im
Knochen vorkommend. Auch im humanen Sy-
stem wurde die Wirksamkeit der BMPs mittler-
weise nachgewiesen (9). Entscheidend ist jedoch,
daß im Knochenstoffwechsel meist nicht ein Pro-
tein allein zum gewünschten Ergebnis führt, son-
dern synergistische Effekte einer Mischung ver-
schiedener Proteine und Wachstumsfaktoren, das
„Konzert der Wachstumsfaktoren“, von Nöten
sind.

Von einigen Wachstumsfaktoren, z. B. basi-
schem Fibroblasten-Wachstums-Faktor (bFGF),
Insulin-like Growth Factor (IGF) oder Platelet-
derived Growth Factor (PDGF) ist bekannt, daß
sie die osteoinduktive Wirkung von BMP verstär-
ken bzw. allein osteostimulierend wirken (10).

Voraussetzung für eine Wirksamkeit osteoin-
duktiver/-stimulierender Substanzen ist die An-
wesenheit von Zielzellen (Vorläuferzellen für
BMP, Osteoblasten und -zyten für stimulierende
Faktoren). Durch die Zugabe von Blut, Knochen-
mark oder zerkleinerter Spongiosa zum Trans-
plantat wird die Ausbreitung vitalen Knochenge-
webes beschleunigt.

Das Einbringen der beschriebenen Faktoren in
den Defekt erfordert eine Trägersubstanz, da es
sonst zu einem schnellen Auswaschen der Sub-
stanz und einem Einwuchern von Fibroblasten in
den Defekt kommt.

Zusammenfassung

Der ideale Knochenersatzstoff füllt einen Kno-
chendefekt belastungsstabil aus. Er ist biokompa-
tibel und wird vom Körper resorbiert. Er indu-
ziert ein Einwachsen vitalen Knochens, der dem
physiologischen Remodeling unterliegt, in den
Defekt, wobei die Resorptionsgeschwindigkeit
der Geschwindigkeit der Knochenneubildung
entspricht. Diese Anforderungen werden bisher
von keinem Werkstoff erfüllt.

Die Zukunft muß zeigen, ob die Entwicklung
eines Composites, bei dem ein osteoinduktiver
oder -stimulierender Faktor an eine biokompa-
tible, stabile und resorbierbare Trägersubstanz
gebunden ist, diese Anforderungen erfüllt.
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