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(54) Title: BIOMATERIAL

(54) Bezeichnung: BIOMATERIAL

(57) Abstract: The invention relates to a biomaterial, particularly for tissue regeneration, comprising an open, porous bioresorbable
first material portion and a second material portion that is stiffer than the first material portion, wherein the volume fraction of the stiffer
material is less than 30 % of the total volume of the biomaterial, and the structural stitfness of the second material portion is at least
10 times greater than that of the first material portion.

(57) Zusammenfassung: Die Erfindung betrifft ein Biomaterial, insbesondere fiir die Geweberegeneration, mit einem offen pordsen,
bioresorbierbaren ersten Materialanteil und einem zweiten Materialanteil, der steifer ist als der erste Materialanteil, wobei der Volu-
menanteil des steiferen Materials weniger als 30 %, des Gesamtvolumens des Biomaterials betrdgt und die Struktursteitigkeit des zwei-
ten Materialanteils mindestens 10 Mal hoher ist als die des ersten Materialanteils.
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Biomaterial

[01] Die Erfindung betrifft ein Biomaterial. Dies ist ein synthetischer oder nichtlebender na-
tirlicher Werkstoff, der in der Medizin fiir therapeutische oder diagnostische Zwecke eingesetzt

wird und dabei in unmittelbaren Kontakt mit biologischem Gewebe des Kérpers kommt.

[02] Das Material tritt dabei in chemische, physikalische und biologische Wechselwirkungen

mit den entsprechenden biologischen Systemen.

[03] Dies schliefit auch den kurzzeitigen Kontakt iiber die duflere Korperoberfliche, iiber Kor-
perdffnungen und iiber von auBlen zugingliche Schleimhéute ein. Die Erfindung betrifft insbe-
sondere solche Materialien, die zum langerfristigen Verbleib ins Korperinnere eingebracht wer-

den.

[04] Der Begriff Biomaterial bezieht sich dabei auf die stofflichen, insbesondere die chemi-
schen und physikalischen, Eigenschaften des Materials. Kennzeichnend fiir ein Biomaterial ist
eine aus seinen Eigenschaften resultierende Biokompatibilitit, die sowohl die funktionale Ahn-
lichkeit zu kérpereigenen Strukturen als auch eine angemessene biologische Vertriaglichkeit im

Korper umfasst.

[05] Viele Biomaterialien werden in Form von Implantaten im Korperinneren eingesetzt. Sie
dienen dabei beispielsweise im Rahmen einer als Osteosynthese bezeichneten Behandlung zur
Unterstiitzung der Heilung nach einem Knochenbruch ebenso wie dem dauerhaften Ersatz von
Knochen, die durch einen Unfall oder durch Knochenkrebs irreparabel zerstort wurden. Moglich
ist auch der Ersatz von Gelenkstrukturen, die durch chronische Erkrankungen oder langjahrige
Belastung abgenutzt sind. Mit Gefifprothesen kénnen Blutgefifle ersetzt werden, Stents dienen
der Abstiitzung der Wand von Blutgefifen. Beispiele fiir den Ersatz von Organteilen oder gan-
zen Organen durch Biomaterialien sind kiinstliche Herzklappen, kiinstliche Harnblasen oder
Kunstherzen. Auch in der plastischen Chirurgie werden Biomaterialien eingesetzt, wie bei-
spielsweise Glas fiir Kunstaugen, Silikon zur Brustrekonstruktion oder -vergrof3erung oder Titan

zur Schidelrekonstruktion.

[06] Biomaterialien dienen jedoch auch der Unterstiitzung der Geweberegeneration, bei der

das beschidigte oder fehlende Gewebe durch den Korper neu gebildet und/oder so umgebaut

[Bestitigungskopie]
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wird, dass es in seiner Funktion dem urspriinglichen intakten Gewebe gleichwertig ist oder ihm
zumindest nahe kommt. In diesem Fall hat das Biomaterial keine dauerhafte sondern nur eine
zeitlich beschrinkte Funktion und wird idealerweise im Laufe der Zeit im Korper abgebaut bis es
vollstindig verschwunden und durch das neugebildete Gewebe ersetzt ist. Als Beispiele sind die
Regeneration von Knochen, Haut, Nerven, Muskeln, Sehnen und Béndern, Bindegewebe, Knor-
pel, SpeiserShre, Stimmband, Herzmuskel, Herzklappen zu nennen. Die Biomaterialien, die
hierbei zum Einsatz kommen, miissen daher weitere Eigenschaften aufweisen, da sie insbesonde-
re zumindest zum Teil durch im Kérper ablaufende Prozesse abgebaut bzw. remodelliert werden
miissen, wobei auch die Abbauprodukte biokompatibel sein miissen. Solche ,,bioresorbierbaren®
Biomaterialien kdnnen aus natiirlichen Materialien autogenen, allogenen oder xenogenen oder
auch pflanzlichen Ursprungs bestehen (wie z.B. aus Kollagen, Elastin, Fibrin, Hydroxylapatit,
Chitosan, Alginat) oder aus synthetischen Materialien (wie z.B. PLA, PGA, PCL, PLGA).

[07] In der regenerativen Medizin wird die vollstindige Wiederherstellung der Funktion von
beschidigtem, erkranktem oder verlorengegangenem Gewebe (z.B. durch Trauma) angestrebt.
Die regenerative Medizin befasst sich sowohl mit dem sogenannten ,, Tissue Engineering®, dem
Ziichten von Ersatzgewebe mit Eigenschaften, welche dem zu ersetzenden Gewebe identisch
oder méglichst dhnlich sind, aber auch mit der Wiederherstellung der Funktion unter Ausnutzung
korpereigener, sogenannter ,,endogener Regenerationsmechanismen und —prinzipien. Endogene
Regenerationsmechanismen kénnen z.B. durch das Einbringen von Biomaterialien, Zytokinen
(z.B. Wachstumsfaktoren) oder Zellen oder einer Kombination aus diesen unterstiitzt werden.
Insofern das Biomaterial, z.B. durch seine mechanischen, physikalischen oder chemischen Ei-
genschaften, in der Lage ist Zellen aus dem umliegenden Gewebe zu rekrutieren und im endoge-
nen Regenerationsprozess zu unterstiitzen und zu leiten, ist auch ein reiner Biomaterialansatz
denkbar, bei dem von auBen keine Zellen oder Zytokine in den Korper eingebracht werden miis-

sen.

[08] Das Prinzip endogene Regenerationsprozesse zur Geweberegeneration zu nutzen hat un-
ter Einsatz bestehender Biomaterialansitze zu widerspriichlichen Ergebnissen beziiglich der
Qualitit des resultierenden Gewebes gefiihrt. Die mangelnde Qualitit des Regenerats und ein
damit verbundener unklarer Langzeiterfolg filhren dazu, dass sich bisher wenige bzw. keines
dieser vorgefertigten und gebrauchsfertigen ,,off the shelf Materialien oder Materialkombinati-

onen zur Geweberegeneration in der Klinik durchsetzen konnte.
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[09] In sogenannten Tissue-Engineering-Ansitzen soll der moglichst exakte Nachbau des in-
takten Gewebes eine schnelle Integration des Biomaterials und eine Wiederherstellung der Ge-
webefunktion gewihrleisten. Allerdings ist die Komplexitit des nativen Gewebes bisher nicht
vollstidndig abbildbar, sodass entsprechende Tissue-Engineering Produkte bislang nicht mit dem

nativen autologen Gewebe vergleichbar sind.

[10] Die Aufgabe der Erfindung liegt darin, ein Material zu finden, das es erleichtert nach
einer Struktur- und/oder Funktionsverdnderung innerhalb des Organismus die urspriingliche Si-

tuation wieder herzustellen oder eine angestrebte Situation zu erreichen.

[11] Diese Aufgabe wird mit einem Biomaterial mit den Merkmalen des Patentanspruchs 1

und einem Verfahren mit den Merkmalen des Patentanspruchs gelost.
[12] Vorteilhafte Ausgestaltungen sind Gegenstand der Unteranspriiche.

[13] Die Gegenstinde der Unteranspriiche sind auch unabhingig von den Merkmalen des
Hauptanspruchs erfindungswesentlich. Die Offenbarung erstreckt sich somit auch auf Erfin-
dungsgegenstinde, bei denen der Volumenanteil des steiferen Materials nicht weniger als 30 %

des Gesamtvolumens des Biomaterials betrigt.

[14] Um die Materialanteile bestimmen zu kdnnen, wenn Materialqualititen als flieBender
Ubergang ineinander iibergehen oder wenn die Steifheit bei dhnlichem Material im Wesentlichen
durch die Struktur bestimmt wird, wird festgelegt, dass der erste Materialanteil derjenige Anteil
ist, der eine geringere Steifheit hat als die mittlere Steifheit des Biomaterials. Die mittlere Steif-

heit wird auf das Volumen bezogen ermittelt.

[15] Unter dem Volumenanteil des steiferen Materials wird das tatsdchliche Volumen des
zweiten Materialanteils unter Ausschluss der Hohlrdume im Verhiltnis zum Gesamtvolumen des
Biomaterials verstanden. Dabei ist das Gesamtvolumen jeweils das Volumen der Masse plus das
Volumen der von der Masse umschlossenen Hohlrdume. Das heiflt ein pordser Quader hat das

gleiche Gesamtvolumen wie ein gleichgroes Vollmaterial.

[16] Studien z.B. von Engler et.al, Harley et. al., Park et al. und Reilly et. al. haben gezeigt,
dass die Stammzellmigration und Differenzierung entscheidend durch die Eigenschaften Steifig-

keit und Struktur der Mikroumgebung der Zelle beeinflusst werden.
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[17] Weitere Untersuchungen in 3D Hydrogelen bestitigten, dass eine mechanische Steifigkeit
mit einem Elastizitdtsmodul zwischen ca. 10 und 100 kPa die osteogene Differenzierung von
mesenchymalen Stammzellen (MSCs) induzieren, wihrend geringere Steifigkeiten zu einer adi-

pogenen Differenzierung fiihren.

[18] Experimentelle Untersuchungen und Computermodelle haben gezeigt, dass neben der
Substratsteifigkeit auch die lokale mechanische Dehnung bzw. Stauchung ein entscheidender
Einflussfaktor fiir die Differenzierung von Zellen- und Gewebe bei der Knochenregeneration
darstellt Nachfolgend soll der Begriff ,,Stauchung® auch unter dem Oberbegriff ,,Dehnung® sub-
summiert werden, so dass die bezifferten Dehnungen auch Verkiirzungen um den betragsmafi-
gen Prozentsatz beinhalten sollen. Zu hohe Dehnungen (¢ > 30 %) behindern die Regeneration,
mittlere Dehnungen (¢ = ca. 4 bis 12 %) unterstiitzen die Bildung von Knorpel, geringe Deh-

nungen (g = ca. 0,04 bis 4 %) die Mineralisation von Knorpel und die Formation von Knochen.

[19] Bei der Erfindung soll die Mechanik des Materials einerseits zur Stabilisierung des wei-
cheren Materialanteils wihrend des Regenerationsprozesses und andererseits als Regulator der
Zellfunktionen und der Gewebedifferenzierung genutzt werden. Uber die rdumlich spezifische
Gestaltung der Komponenten werden die auf das Material wirkenden Krifte in die fiir die jewei-
lige Differenzierung notwendige Dehnung iibersetzt. Durch die Struktur soll das Material auler-
dem eine Aufspann-Funktion wahrnehmen, die einen Kollaps der weicheren Biomaterialstruktur

wihrend des Heilungsprozesses verhindern soll.

[20] Eine Ausfithrungsform sieht ein Mehrkomponenten-Biomaterial vor, das aus mindestens
zwei Komponenten besteht, die sich in erster Linie in ihren mechanischen und strukturellen Ei-
genschaften unterscheiden. Das im Weiteren als ,,Mechanohybridscaffold” bezeichnete Biomate-
rial ist mechanisch und strukturell hierarchisch aufgebaut. Bei dem Zwei-Komponenten-
Biomaterial dient die Komponente mit geringerer Steifigkeit und geringerer Strukturgrdfe (ers-
ter Materialanteil) als Trigermaterial fiir die Zellen, die die Regeneration bewirken sollen (loka-
len Ursprungs bzw. gewonnen und/oder kultiviert) und als zell-steuerndes Material; die Kompo-
nente mit hoherer Struktursteifigkeit und Strukturgrofe (zweiter Materialanteil) dient als mecha-
nisch stabilisierendes Element zur Realisierung der gewiinschten makroskopischen Eigenschaf-
ten. Hierbei ist als Steifigkeit die Struktursteifigkeit gemeint. Diese wird von den Eigenschaften
der verwendeten Materialien, deren Struktur und von der geometrischen Anordnung der Kompo-
nenten bei Mehrkomponentenmaterialien bestimmt. Der erste Materialanteil ist in den zweiten

Materialanteil formschliissig strukturell integriert. Mechanische Krifte, die auf den zweiten Ma-
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terialanteil wirken, werden somit auf den ersten Materialanteil vorzugsweise sowohl iiber einen
Formschluss als auch bei Adhésionskriften zwischen den beiden Materialkomponenten iiber
Kraftschluss tibertragen, wobei die Steifigkeit bei einer entsprechenden mechanischen Belastung
die von dem zweiten Materialanteil in dem ersten Materialanteil wirkende Dehnung bestimmt.
Mit dem Begriff ,,Scaffold” werden dabei ,,Gertiststrukturen* bezeichnet, die im Verlauf der Re-

generation durch korpereigene Prozesse teilweise oder ganz remodelliert werden kdnnen.

[21] Die Funktion der Strukturierung des Mechanohybridscaffolds ist es, in erster Linie den
Regenerationsprozess entlang einer vorgegebenen Richtung zu leiten. Dieses Prinzip wurde be-
reits erfolgreich bei der Regeneration von z. B. Haut, Weichgewebe und peripheren Nerven
(US6447701 (B1) - Method for producing porous structures) und von den Erfindern bei der
Regeneration von Knochen eingesetzt. Ein strukturierter und gerichteter Regenerationsprozess
ist erwartungsgemif jedoch auch fiir die Regeneration vieler weiterer Gewebe (z.B. Muskel,
Sehnen, Binder, GefiBe, rshrenférmige Hohlorgane) von Bedeutung. Entsprechend weist zu-
meist mindestens einer der Materialanteile eine strukturelle Anisotropie auf. Der strukturell hie-
rarchische Aufbau gewihrleistet dabei auch, dass die Architektur und die lokale mechanische

Steifigkeit des ersten Materialanteils durch den zweiten moglichst wenig beeinflusst wird.

[22] In eigenen Tierstudien wurde belegt, dass bereits der erste Materialanteil alleine bei ge-
eigneter Wahl der Materialparameter (Steifigkeit, Porenarchitektur, Resorbierbarkeit) den Kno-
chenregenerationsprozess in einem Knochendefekt unterstiitzen kann. In den Studien wurde ein
Knochenwachstum entlang der Scaffoldporen iiber den Prozess der enchondralen Ossifikation
beobachtet, wihrend beim gleichen Tiermodell ohne Scaffold eine direkte — sogenannte intra-
membrandse — oberflichliche Knochenformation und eine geringere volumetrische Knochen-
neubildung beobachtet wurde. Bei der enchondralen Ossifikation wird Knochen iiber die Minera-
lisation einer Knorpelphase gebildet, wie es auch in der Wachstumsfuge bei Kindern und Ju-
gendlichen beobachtet wird. Im Gegensatz hierzu wird bei der direkten intramembrandsen Kno-
chenformation Knochengewebe direkt auf bestehendem Knochen ohne Knorpelphase abgelegt.
Es wurde jedoch auch beobachtet, dass bei diesem Ansatz der weiche, fiir die Induktion mecha-
nisch und strukturell optimierte, erste Materialanteil im Kérper durch Zellkrifte und Krifte von
umliegendem Gewebe verformt und seine Porenarchitektur beeintrachtigt wird und seine Leit-
funktion verliert. Es ist daher notwendig den ersten Materialanteil mit einem zweiten mechanisch
stabilisierenden Materialanteil zu kombinieren, um das Regenerationspotential des Materials

aufrecht zu erhalten bzw. weiter zu erhohen. Bei einem zweiten mechanisch stabilisierenden Ma-
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terialanteil kann zudem die Steifigkeit des ersten Materialanteils noch weiter reduziert werden,
so dass noch groflere — fiir die Geweberegeneration bestimmter Gewebe vorteilhaftere Dehnun-
gen durch die Zellen erzielt werden konnen, ohne dass die Gesamtstruktur des Mechanohyb-
ridscaffolds kollabiert.

[23]  Vorteilhaft ist es, wenn mindestens ein Materialanteil und vorzugsweise beide Material-
anteile gerichtete Strukturen aufweisen. Eine Struktur ist gerichtet, wenn sich der gréfite und der
kleinste Abstand zwischen Strukturelementen (Porenwinden, Stegen, etc.) der entlang aller
Raumrichtungen zu finden ist um mindestens das Dreifache unterscheidet. Die Richtung mit dem
groBBten Abstand der Strukturelemente entspricht der bevorzugten Ausrichtung des Materials

bzw. der Richtung der strukturellen Anisotropie.

[24] In einer moglichen Realisierung sind einer oder beide Materialanteile bioabbaubar. In
diesem Fall ist die Resorbierbarkeit auf die Geschwindigkeit des Regenerationsprozesses und die
ablaufenden Gewebeumbauprozesse abgestimmt. Beide Materialanteile sind miteinander soweit
form- oder kraftschliissig verbunden, dass mechanische Signale von dem einen zu dem anderen

Materialanteil iibertragen werden.

[25] Die anisotrope Strukturierung des ersten und/oder zweiten Materialanteils erlaubt zusatz-
lich die Realisierung unterschiedlicher mechanischer Steifigkeiten in unterschiedliche Raumrich-
tungen (anisotrope Steifigkeit). Dies ermdglicht es, den Mechanohybridscaffold so zu gestalten,
dass er z.B. senkrecht zur lasttragenden Richtung leicht komprimierbar ist, was grofle Vorteile
beim Einbringen mittels minimalinvasiven Operationsmethoden (z.B. Endoskopie) bietet. Elasti-
sche Materialeigenschaften gewihrleisten das Wiederaufspannen von beiden Materialanteilen

nach minimal-invasivem Einbringen.

[26] Es wird daher vorgeschlagen, dass mindestens ein Materialanteil und vorzugsweise sogar
beide Materialanteile elastisch verformbar sind. Der Bereich der elastischen Verformbarkeit in
einer Raumrichtung liegt in der Praxis bei einer Kompression auf minimal die 0,1-fache Lénge

bzw. bei Dehnung auf maximal die 10-fache Lénge.

[27] Der erste Materialanteil kann aus mehreren Materialien oder Komponenten bestehen, die
z.B. in Form eines Bi- oder Multilayerscaffolds angeordnet sind. Diese kénnen sich im Material
(z.B. Hydrogel, Kollagen, Chitosan, usw.) oder in den Materialparametern (z.B. Feststoffgehalt,
Dichte, Porositit, etc.) unterscheiden. Ebenso kann der zweite Materialanteil aus mehreren Mate-

rialien oder Komponenten bestehen und als Bi- oder Multilayerscaffold aufgebaut sein. Die me-
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chanischen Eigenschaften der Materialanteile kénnen rdumlich unterschiedlich gestaltet sein,
entweder als diskrete Lagen bzw. Schichten oder mit flieBendem (graduellem) Ubergang oder
mit einem weichen oder festen Kern. Eine solche Gestaltung kann z.B. genutzt werden, um un-
terschiedliche Dehnungen in unterschiedlichen Bereichen des Materials zu realisieren. Hierdurch
koénnen z.B. Ubergiinge zwischen unterschiedlichen Geweben nachgebildet werden (z.B. Mus-
kel-Sehne, Sehne-Knochen, Knorpel-Knochen). Die rdumlichen Unterschiede in z.B. Dehnung,
Porengrofe oder Steifigkeit kénnen zur Differenzierung des regenerierenden Gewebes in unter-

schiedliche Gewebetypen innerhalb eines Materials genutzt werden.

[28] Vorteilhaft ist es, wenn ein erster und ein zweiter Materialanteil strukturell miteinander
verwoben und nicht als diskrete Lagen gestaltet sind. Die Stiitzstruktur kann nicht nur als Mantel
um den weichen Scaffold herum gestaltet sein, sondern auch wie bei einem Endoskelett integra-
ler und vom Scaffold umgebener Teil des Biomaterials sein. (Def aus Wikipedia: Als Endoske-
lett (auch Innenskelett genannt) bezeichnet man in der Biologie eine mechanische Stiitzstruktur

(Skelett), die nicht Teil der dufleren Hiille des Organismus ist.)

[29] Die Stiitzstruktur kann allerdings ggf. auch Teil der Hiille sein und dann trifft es der Be-
griff Endoskelett nicht genau.

[30] Das hierarchisch strukturierte Biomaterial kann zusitzlich weitere Komponenten in Form
von Wachstumsfaktoren, bioaktiven Partikeln oder Zusatzstoffen, die die Bioaktivitat des Mate-
rials modifizieren, beinhalten. Die Zusatzfaktoren kénnen im ersten Materialanteil und/oder dem

zweiten Materialanteil integriert oder in die pordse Struktur eingebracht sein.

[31] Das hierarchisch strukturierte Biomaterial kann zusétzlich vor dem Einbringen in den
Korper mit Zellen kombiniert werden, welche den Regenerationsprozess unterstiitzen. Diese
Zellen kénnen entweder wihrend des Eingriffs gewonnen werden (z.B. aus Gewebe oder Blut)
oder in einer vorausgehenden Prozedur entnommen und ggf. konserviert und/oder in vitro ex-

pandiert worden sein.

[32] Die Erfindung hat gegeniiber bekannten Scaffolds mehrere Vorteile. Die Leitstruktur be-
dingt eine strukturelle und/oder mechanische Anisotropie mindestens eines der Anteile zur Aus-
richtung des Geweberegenerationsprozesses in Geweben mit spezifischen strukturellen Eigen-
schaften wie beispielsweise von Knochen, Bindern, Muskeln und/oder Knorpel. Bimodale me-
chanische Eigenschaften bedingen eine auf zellulirer Ebene mikroskopisch weiche und makro-

skopisch lasttragende Funktion zur Stabilisierung der Scaffoldintegritit.
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[33] Ein hierarchischer Aufbau erméglicht eine optimierte Mechanik und Geometrie auf un-
terschiedlichen Lingenskalen bei gleichem Bauprinzip, der zu speziellen mechanischen und ge-
ometrischen Eigenschaften fiihrt und erméglicht auBerdem auch die nahtlose Ubertragung von
mechanischen Signalen zwischen den Komponenten. Der Aufbau aus unterschiedlichen Materi-
alanteilen ermdglicht raumlich einstellbare mechanische Eigenschaften. Durch eine Aufspann-
funktion der Stiitzstruktur wird eine mechanische Langzeitstabilitit, das heif}t eine Formstabilitit
von bioabbaubaren Scaffolds erreicht. Sofern mindestens der zweite Materialanteil eine Kom-
primierbarkeit und Elastizitdt aufweist, ergibt sich ein Scaffold, das besonders fiir den Einsatz
bei minimalinvasiven Operationstechniken geeignet ist. Dabei kann eine mechanische Anisotro-
pie (sehr fest in mechanischer Funktionsrichtung, leicht komprimierbar senkrecht dazu) genutzt
werden. Der zweite Materialanteil spannt dabei den ersten Materialanteil nach Kompression
wieder auf. Einzelne Komponenten oder Materialanteile konnen auf die jeweilige Aufgabe me-
chanisch, strukturell und ggf. biochemisch optimiert werden. Dabei kann der erste Materialanteil
zur Steuerung von zelluldren Prozessen optimiert werden und der zweite Materialanteil zur Sta-
bilisierung der primiren Struktur und zur Ubertragung von biomechanischen Signalen an den
ersten Materialanteil. Dies erméglicht eine diskrete Verteilung oder einen kontinuierlichen
Ubergang der mechanischen Eigenschaften des Materials. Es ist auch eine vollstindige Integrati-
on der Komponenten ineinander méglich. Durch die Kombination oder Integration von Partikeln
oder Zusatzstoffen/-wirkstoffen konnen mechanische, chemische, biologische und physikalische

Eigenschaften erweitert werden. AuBlerdem erschlieBt sich die Moglichkeit der Zellbesiedlung.

[34] Folgende Materialien kénnen beispielhaft flir die Realisierung der beiden Komponenten
zum Einsatz kommen: Fiir den ersten Materialanteil kommen prinzipiell alle weichen und degra-
dierbaren, biokompatiblen Materialien einzeln oder in Kombination in Frage. Dies sind bei-
spielsweise Kollagen, Fibrin, Hyaluronséure, Elastin, Alginat, Polyethylenglykol (PEG), Polyvi-
nylalkohol (PVA), Polysaccharide, Chitosan, Seide und andere Materialien. Fiir den zweiten
Materialanteil kommen prinzipiell alle degradierbaren und nicht-degradierbaren biokompatiblen
Materialien in Frage. Dies sind beispielsweise Polyamid (PA), Polycaprolacton (PCL), Polylac-
tid-co-Glycolid (PLGA), Polylactid (PLA), Polyethylenglykol (PEG), Polyglycolid (PGA), Po-
lyvinylalkohol (PVA), Polyetheretherketon (PEEK), Polymethylmethacrylat (PMMA), Metalle
(z.B. Nitinol, chirurgische Stihle, Titan- und Titanlegierungen, Magnesium), Keramiken und

Keramik-Komposite und viele andere Materialien.
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[35] Verschiedene Materialparameter konnen beispielhaft flir die Realisierung der beiden
Komponenten zum Einsatz kommen. Im Hinblick auf die Struktur wird fur den ersten Material-
anteil eine hochpordse Struktur mit einer Porositdt > 70 % und eine offenpordse spharische,
kanalférmige oder komplexere Geometrie vorgeschlagen. Fiir den zweiten Materialanteil wird
eine Geriiststruktur mit moglichst geringem Materialvolumen bzw. hoher Porositit (> 70%) vor-
geschlagen, die beispielsweise aus polygonformigen Elementen (Wabenstruktur), Kanélen oder
sphidrischen Geometrien aufgebaut ist. Die Poren bzw. Strukturgréflen konnen fiir den ersten
Materialanteil zwischen 10 - 1000 um und fiir den zweiten Materialanteil zwischen 100 pm — 10
mm liegen. Die Steifigkeiten konnen fiir den ersten Materialanteil bei E < 1 MPa und fiir den
zweiten Materialanteil bei E > 100 kPa liegen. Fiir den ersten Materialanteil wird ein Material
vorgeschlagen, das nach zyklischer Kompression und Entspannung seine Form (Porengeometrie)
in Kombination mit dem zweiten Materialanteil nicht wesentlich veréndert und fiir den zweiten
Materialanteil ein elastisches, weitgehend reversibel verformbares Material mit nur geringer oder

keiner Energiedissipation bei einer zyklischen Kompression und Entspannung.

[36] Allgemein ist bekannt, dass die Porositét eines Biomaterials zur Nutzung endogener Re-
genrationsprozesse fiir die Gewebeheilung méglichst hoch sein sollte. Eine hohe Porositit er-
mdoglicht eine bessere Versorgung der Zellen mittels Diffusion und Konvektion von gel6sten
Stoffen (z.B. Zufuhr von Nihrstoffen und Sauerstoff, Abfuhr von Stoffwechselprodukten und
Gasen). Auflerdem ist eine hohe Porositit notwendig, um die endogenen Gewebeprozesse durch
das Biomaterial raumlich nicht zu behindern. Da andererseits die dulere mechanische Steifigkeit
des in der Erfindung beschriebenen Biomaterials flir die Funktionalitét des ersten Materialanteils
essentiell ist, wird die Architektur des zweiten Materialanteils so gewihlt, dass seine Struk-
tursteifigkeit im Vergleich zu dem von ihm eingenommenen Volumenanteil méglichst hoch ist.
Dies ist nur durch einen entsprechenden Designprozess unter Beriicksichtigung ingenieurswis-
senschaftlicher Prinzipien moglich. Eigene Computersimulationen mittels Finite Elemente Me-
thode (FEM) haben gezeigt, dass durch einen solchen Prozess die Struktursteifigkeit des zweiten
Materialanteils bezogen auf die Steifigkeit des eingesetzten Materials deutlich erhht werden
kann. Erst dadurch sind unter Beriicksichtigung der notwendigen Steifigkeit des Biomaterials,
z.B. fiir den Einsatz in Knochendefekten, Porosititen von >70 Volumenprozent (70 % (v/v) er-
reichbar. Durch das Design der zweiten Materialkomponente kénnen die in Figur 13 angegebe-
nen Steifigkeiten erreicht oder iiberschritten werden (Struktur entsprechend Ausfiihrungsbeispiel
in Fig. 6). Zwischenwerte sind durch Interpolation zu berechnen. Stiffness ist Struktursteifigkeit

in MPa und Porosity ist Porositit in Volumenprozent. Der Stand der Technik (Weisberger et al.,
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2016) zeigt bei einer Porositit von 67 Volumenprozent lediglich eine relative Struktursteifigkeit
von 6.3 %, der Wert einer designoptimierten Struktur liegt bei >15 %. Die relative Strukturstei-
figkeit ist dabei die Struktursteifigkeit geteilt durch die Materialsteifigkeit).

[37] In einer Publikation zeigten Weisberger et al. (Journal of the Mechanical Behavior of
Biomedical Materials 2016, Volume 61, Pages 318-327, DOI: 10.1016/j.jmbbm.2016.03.032),
dass die Steifigkeit eines weichen Biomaterials (Mineralisierter Kollagen/Glycosaminoglycan
Scaffold) durch Kombination mit einer gedruckten Stabilisierungsstruktur (Polycaprolacton,
PCL) signifikant erhoht werden kann. Allerdings ist die Porositit der Stabilisierungsstruktur ge-
ring (67 Volumenprozent), sodass mit einer deutlichen Beeintrichtigung endogener Regenerati-
onsprozesse bei Implantation zu rechnen ist. Aulierdem weisen beide Materialkomponenten kei-
ne gerichteten Strukturen auf und kdnnen damit den Regenerationsprozess nicht entlang definier-
ter Richtungen leiten, was fiir die Regeneration muskuloskeletaler Gewebe und anderer Gewebe
mit gerichteten Strukturen (z.B. Nerven) von Nachteil ist. Ziel der Erfindung ist es, eine struktu-
rell und mechanisch optimierte Umgebung fiir die Geweberegeneration zu schaffen. Hierflir sind
Porosititen mit Werten >70 Volumenprozent, besonders bevorzugt >80 Volumenprozent not-
wendig. Fiir resorbierbare Materialien lassen sich solche Porositdten unter Erhalt der mechani-
schen Struktursteifigkeit nur durch eine auf die mechanische Funktion abgestimmte Materialar-
chitektur erreichen. Hierbei wird die Materialmenge so verteilt, dass sich in der gewiinschten
Raumrichtung eine moglichst hohe strukturelle Steifigkeit ergibt. Die Identifikation einer opti-

malen Architektur ist z.B. unter Nutzung von ,,Finite Elemente*“~-Computersimulationen moglich.

[38] Weiterhin weist die von Weisberger vorgeschlagene Stabilisierungsstruktur innerhalb der
Einheitszelle (,,Unit cell*) stark unterschiedliche Materialstirken/Materialdurchmesser auf. Im
Zuge der Materialdegradation nach Implantation kommt es hierdurch zu einer inhomogenen Re-
sorption. Bereiche geringen Materialdurchmessers werden schneller abgebaut und fiihren zum
mechanischen Versagen der Struktur. Bereiche groen Materialdurchmessers fiihren im Zuge der
Degradation iiber einen lingeren Zeitraum zu einer Gewebereaktion ohne eine mechanische
Funktion zu erfiillen. Aus diesem Grund ist ein mgglichst einheitlicher Durchmesser der Struktu-

relemente innerhalb einer Einheitszelle von Vorteil.

[39] Besonders vorteilhaft ist, wenn der erste Materialanteil aus Kollagen besteht und im Hin-
blick auf Feststoffgehalt, PorengroBe und Abbauzeit optimiert wird. Eine derartige Ausfiihrungs-
form konnte in einem Knochendefekt kritischer GréfBe ein Knochenwachstum iiber eine Knor-

pelphase (enchondrale Ossifikation) induzieren.
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[40] Das Material kann in unterschiedlichen Bereichen der Gewebedefektregeneration einge-
setzt werden. Eine besonders relevante Anwendung liegt in der Wirbelkorperfusion, der Regene-
ration von groBeren Defekten der langen Rohrenknochen und bei der Regeneration von osteo-
chondralen Defekten z.B. im Kniegelenk. Uber diese Anwendungen hinaus ist der Einsatz des
Materials bei der Regeneration von Sehnen, Sehnen-Muskel und Sehnen-Knochen Ubergingen
nach Ruptur zu erwihnen. Dazu kénnen aus den Biomaterial beispielsweise Knochenregenerati-
onsmaterialien zur Heilung von Knochendefekten z.B. in Tibia oder Radius, Knochenregenerati-
onsmaterial zur Fusion von Wirbelkdrpern, Material zur Regeneration von osteochondralen De-
fekten z.B. nach Trauma oder Osteochondrosis dissecans, Material zur Regeneration von Hohl-
organen (GefiBe, Speiserdhre etc....), Material zur Regeneration von Stimmbéndern, Material
zur Regeneration von Haut, Material zur Regeneration von Herzklappen und Herzmuskel und
Material zur Regeneration von peripheren Nerven und des zentralen Nervensystems (Riicken-

mark) hergestellt werden.

[41] Die Struktur beider Materialkomponenten kann aus einfachen Grundgeometrien/ Grund-
strukturen aufgebaut sein. Eine solche Grundstruktur kann, analog zur Kristallographie, als Ein-
heitszelle beschrieben werden, aus der die Gesamtstruktur durch Verschiebung und/oder Rotati-
on in bestimmten Raumrichtungen oder entlang bestimmter Achsen entsteht. Hierdurch entsteht

ein repetitives Muster mit Struktursymmetrien in Verschiebung und Rotation.

[42] Besonders vorteilhaft ist, wenn der zweite Materialanteil Versteifungsstrukturen aufweist.
Das Volumen oder die Masse des zweiten Materialanteils kann so verteilt sein, dass sich eine
moglichst hohe mechanische Steifigkeit oder Festigkeit (oder auch Dehnbarkeit) bei moglichst
geringem Materialvolumen bzw. bei moglichst hoher Porositit ergibt. Dies kann z.B. durch eine
geeignete Anordnung von diinnen Materialstegen oder Winden in bestimmten Raumrichtungen
erreicht werden (=Leichtbauprinzip). Diese Strukturen konnen beispielsweise wie Bienenwaben

aufgebaut sein.

[43] Besonders vorteilhaft ist es, wenn die Komponente mindestens eines Materialanteils und
vorzugsweise beider Materialanteile Stoffe, Elemente oder Strukturen enthilt, welche mittels in
der Klinik eingesetzter Bildgebender Verfahren darstellbar sind, so dass die Ausrichtung und
Positionierung des Biomaterials mit Hilfe von Réntgenaufnahmen, Aufnahmen im Computerto-
mographen oder durch Magnetresonanztomographie iiberpriift und der Heilungsprozess kontrol-

liert werden kann.
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[44] Besonders vorteilhaft ist es, wenn der erste oder zweite Materialanteil durch einen exter-
nen Stimulus (z.B. Kraft, Temperatur, elektrische oder magnetische Felder) in seiner Form ver-
dndert werden kann, um z.B. zyklische Verformungen zu induzieren, die mechanobiologische
Auswirkungen auf die regenerierenden Zellen haben. Die getriggerte Verformung des zweiten
Materialanteils kann die minimal invasive Implantation des Biomaterials vereinfachen. Im Ideal-
fall erfolgt die externe Stimulation nicht invasiv, d.h. sie gelingt (z.B. durch das magnetische
Feld) ohne Berithrung des Biomaterials. Eine zyklische Verformung des Biomaterials kann fiir
die gezielte Differenzierung der Zellen und die Art und Orientierung der von den Zellen gebilde-

ten extrazelluldren Matrix von Vorteil sein.

[45] Biologic-free mechanically induced muscle regeneration, Proc Natl Acad Sci U S A.
2016 Feb 9;113(6):1534-9. doi: 10.1073/pnas beschreibt die mechanische Verformung eines
Ferrogels mit magnetischen Partikeln durch Anlegen eines magnetischen Feldes. Im Unterscheid
zur Erfindung ist es ein ein-Phasen Material ohne Ausrichtung und ohne Stiitzstruktur. Zur Er-

lauterung der Erfindung wird aber vollinhaltlich auf diese Versffentlichung Bezug genommen.

[46] Bei einem Verfahren zur Herstellung eines derartigen Biomaterials wird der zweite Mate-
rialanteil eines Implantats zur Regeneration eines spezifischen Gewebes so angepasst , dass sich
die fiir die Regeneration dieses Gewebes benétigten Dehnungen im ersten Materialanteil im

Korper ergeben und ein Kollabieren des ersten Materialanteils verhindert wird.

[47] Hierzu werden zunichst die Steifigkeit des intakten Materials und die dort wirkenden
mechanischen Krifte aus der Literatur entnommen. Weiterhin werden aus der Literatur Werte
der Gewebedehnung entnommen, die fiir einen Regenerationsprozess besonders forderlich sind.
Mit Hilfe einer 3D Konstruktionssoftware (CAD) werden Einheitszellen entworfen, welche die
Steifigkeit in den unterschiedlichen Raumrichtungen auf die nach Implantation auftretenden
Krifte abstimmt (z.B. groBte Steifigkeit in Hauptbelastungsrichtung). Die maximale Steifigkeit
des Materials muss dabei gleich oder unterhalb der Steifigkeit des intakten Gewebes liegen, um
einen mechanischen Reiz fiir die Regeneration nicht zu blockieren. Im Laufe des Prozesses wer-
den unterschiedliche Designs der Einheitszelle durch Verschieben/Rotieren/Ergénzen/Léschen
einzelner Materialstege mittels Computersimulationen basierend auf Finiter Elemente Methode
auf ihre mechanischen Eigenschaften getestet. Hieriiber werden die im Material auftretenden
Dehnungen in Abhingigkeit der wirkenden Krifte ermittelt. Es wird das Design ausgewihlt,
welches die Kriterien beziiglich Steifigkeit/Dehnung in den unterschiedlichen Raumrichtungen

erfiillt und gleichzeitig die hdchst moglich realisierbare Porositét aufweist.
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[48] Mehrere Ausfiihrungsbeispiele sind in der Zeichnung dargestellt und werden im Folgen-

den niher erldutert. Es zeigt

Figur 1

Figur 2

Figur 3

Figur 4

Figur 5

Figur 6
Figur 7

Figur 8

Figur 9

Figur 10

Figur 11

Figur 12

eine dreidimensionale Ansicht eines offen pordsen, bioresorbierbaren ersten Ma-

terialanteils,

eine dreidimensionale Ansicht eines zweiten Materialanteils, der steifer ist als

der erste Materialanteil,

eine dreidimensionale Ansicht einer Kombination aus erstem und zweitem Mate-

rialanteil,

eine dreidimensionale Ansicht einer Kombination aus erstem und zweitem Mate-

rialanteil mit unterschiedlichen Strukturen,

eine Ansicht zur Einbindung der in Figur 3 gezeigten Kombination in einen Ge-

webebereich,
eine dreidimensionale Ansicht eines Mechanohybridscaffolds,
einen Schnitt durch den in Figur 6 gezeigten Mechanohybridscaffold,

eine Seitenansicht des in Figur 6 gezeigten komprimierten Mechanohybridscaf-

fold,

zwei Ansichten eines Strukturelements der zweiten Materialkomponente als Basis

fiir Computersimulationen,

die unteren Grenzwerte der relativen Struktursteifigkeit des in Figur 9 gezeigten

Strukturelements als Tabelle,

einen reinen Kollagenscaffold (a, 1) und einen Mechanohybridscaffold (a, 2) nach
Zuschneiden der Prototypen fiir die mechanische Testung und eine mittels SLM

hergestellte Stiitzstruktur vor Einbringen in den Mechanohybridscaffold (b),

Bilder des reinen Kollagenscaffolds (a) und des Mechanohybridscaffolds (b) nach
Benetzung mit wissriger Pufferldsung sowie das Ergebnis der mechanischen

Kompressionstestung (c) und
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Figur 13 die Struktursteifigkeit tiber der Porositit.

[49] Der in der Figur 1 gezeigte erste Materialanteil hat eine gerichtete Porenstruktur. Diese
dient als Leitstruktur und stellt gleichzeitig das eigentliche Zellsubstrat mit optimierten mechani-
schen und strukturellen Eigenschaften (z.B. Porendurchmesser) und damit die Materialkompo-
nente zur Induktion der Regenerationsprozesse dar. Die mechanischen Eigenschaften sind fiir die
zelluldren Prozesse der Migration, Matrixformation und Differenzierung optimiert (intrinsische

biomechanische und strukturelle Signale).

[50] Der in der Figur 2 gezeigte zweite Materialanteil (sekundére Struktur) ist in der gezeigten
Realisierung die, ebenfalls strukturell anisotrope, lasttragende Stiitzstruktur. Sie hat keinen direk-
ten Einfluss auf die zellulidren Vorginge. Allerdings wird durch die héhere Steifigkeit dieser
Komponente die makroskopische Integritit des ersten Materialanteils sichergestellt. Die stabile
Struktur realisiert eine Aufspann-Funktion und verhindert den Kollaps des als innere Leitstruktur
dienenden ersten Materialanteils, wihrend der Gewebeformations- und Umbauprozesse. Aufler-
dem werden iiber die Steifigkeit des zweiten Materialanteils die mechanischen Dehnungen ein-
gestellt, die aufgrund der lokal wirkenden muskuloskeletalen Krifte im ersten Materialanteil
entstehen. Es werden Dehnungswerte eingestellt, welche die Differenzierung in die gewiinschten

Gewebetypen (z.B. Knorpel oder Knochen) unterstiitzen.

[51] Der in Figur 3 gezeigte Mechanohybridscaffold stellt eine dreidimensionale Kombination
aus erstem und zweitem Materialanteil dar und Figur 4 eine Ausfiihrungsform, bei der die unter-
schiedlichen Anforderungen an die Neugewebebildung (Knorpel gegeniiber Knochen) durch
zwei Bereiche unterschiedlicher Eigenschaften realisiert werden. Hier ist die Dehnbarkeit ent-
sprechend den zelluldren Erfordernissen im unteren Bereich des Scaffolds fiir die kndcherne Re-

generation kleiner als im oberen Bereich flir die Knorpelregeneration.

[52] InFigur 5 ist eine Ansicht zur Einbindung der in Figur 3 gezeigten Kombination in einen
Gewebebereich eines Knochen-Knorpeldefekts dargestellt, wobei die Verwendung der Ausfiih-
rungsform gemaB Figur 4 eine noch vorteilhaftere Variante zur Regeneration der beiden Ge-

webstypen Knochen bzw. Knorpel ist.

[53] Der in den Figuren 6 bis 8 gezeigte Mechanohybridscaffold besteht aus einem Material-
anteil, beispielsweise aus Kollagen und einem zweiten Materialanteil beispielsweise aus PCL.
Die Struktur des zweiten Materialanteils wurde beziiglich der mechanischen und strukturellen

Eigenschaften optimiert (Anisotropie, definierte Steifigkeit, hohe Porositit, keine Streben mit
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Ausrichtung senkrecht zur Léngsrichtung/Porenrichtung). Die hierarchische Struktur ist durch
Vervielfiltigung von Einheitszellen aus erster und zweiter Materialkomponente entstanden. Die
in Figur 8 gezeigte Verformung bei Belastung wurde mittels Finite Elemente Methode flir den

Designprozess simuliert, um die gewiinschten vorteilhaften Dehnungen zu erzielen.

[54] In einem Ausfiihrungsbeispiel wurde als erster Materialanteil ein weicher Kollagenscaf-
fold mit senkrecht gerichteten Poren mit einer 3D gedruckten Stiitzstruktur als zweitem Materi-
alanteil kombiniert. Die Stiitzstruktur wurde aus Polyamid (PA) mittels SLM (Selective Laser
Melting) hergestellt. Der Durchmesser der Poren in der Stiitzstruktur (d.h. der Durchmesser einer
Wabe des zweiten Materialanteils) war hierbei ca. 50x gréfBer als der Durchmesser der Poren im
ersten Materialanteil, dem Kollagenscaffold. Das Mechanohybridscaffold (Figur 11 a, Scaffold
2) ist durch Herstellung eines sehr weichen Kollagenscaffolds mit gerichteten Poren innerhalb

der Stiitzstruktur (Figur 11 b) hergestellt worden.

[55] Waihrend das reine Kollagenscaffold nach Benetzen mit wissriger Losung (Phosphatpuf-
fer) kollabiert und damit seine duBere Form verdndert (Figur 12a) zeigt das Mechanohybridscaf-
fold als Zeichen der Aufspannfunktion der Sekundarstruktur (=Skelett!!) keine Verdnderung der
duBeren Geometrie (Figur 12b). Die Figur 12 zeigt somit die mechanische Stabilisierung eines
Kollagenscaffolds durch Einbringen einer 3D-gedruckten Stiitzstruktur aus PA zur Erzeugung
eines Mechanohybridscaffolds. Die Bilder der Figur 12 zeigen den reinen Kollagenscaffold (a)
und den Mechanohybridscaffold (b) nach Benetzung mit wissriger Pufferlosung. Das Ergebnis
der mechanischen Kompressionstestung zeigt den mehr als 1000-fachen Anstieg der Scaffold-
steifigkeit durch Einbringen der Stiitzstruktur (c). Das Elastizitdtsmodul des reinen Kollagenscaf-
folds und des Kollagen/PA Hybridscaffolds wurde mittels monoaxialer mechanischer Kompres-
sionstestung in einem offenen Reservoir mit wiéssriger Lésung bestimmt (,,unconfined compres-
sion test*). Das Elastizititsmodul E wurde im linearen Bereich der Spannungs-Dehnungs-Kurve
analysiert. Die mechanische Testung belegte eine Erh6hung der makroskopischen Steifigkeit von
E=0.3(x0.1) kPa (reines Kollagenscaffold) auf 550(=64) kP (Mechanohybridscaffold), also um
mehr als das 1000-fache (siehe Figur 12c¢).
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Patentanspriiche:

Biomaterial, insbesondere fiir die Geweberegeneration, mit einem offen pordsen, biore-
sorbierbaren ersten Materialanteil und einem zweiten Materialanteil, der steifer ist als der
erste Materialanteil, wobei der Volumenanteil des steiferen Materials weniger als 30 %,
des Gesamtvolumens des Biomaterials betrdgt und die Struktursteifigkeit des zweiten

Materialanteils mindestens 10 Mal hoher ist als die des ersten Materialanteils.

Biomaterial nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass mindestens ein Materialan-

teil elastisch verformbar ist.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass

beide Materialanteile elastisch verformbar sind.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
der Volumenanteil des steiferen Materials weniger als 25 % und bevorzugt weniger als

20 % des Gesamtvolumens des Biomaterials betragt.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
die Struktursteifigkeit des zweiten Materialanteils 100 Mal und bevorzugt 1000 Mal ho-

her ist als die des ersten Materialanteils.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
durch die nach Implantation wirkenden Gewebekrifte im ersten Materialanteil eine mitt-
lere Dehnung zwischen 1 % und 100 % bzw. Stauchung zwischen 1 % und 30 % hervor-

gerufen wird

Biomaterial nach Anspruch 6 zur Knorpelregeneration, bei dem die nach der Implantati-
on wirkenden Gewebekrifte zu einer fiir die Knorpelregeneration vorteilhaften Stau-

chung des ersten Materialanteils zwischen 0,04 und 4 % fiihren.

Biomaterial nach Anspruch 6 zur Knochenregeneration, bei dem die nach der Implantati-
on wirkenden Gewebekrifte zu einer fiir die Knochenregeneration vorteilhaften Stau-

chung des ersten Materialanteils zwischen 4 und 12 % fiihren.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass

die Strukturierung von erstem und zweitem Materialanteil hierarchisch ist.
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Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
mindestens ein Materialanteil und vorzugsweise beide Materialanteile gerichtete Struktu-

ren aufweisen.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
der erste und der zweite Materialanteil Bereiche mit unterschiedlichen gerichteten oder

ungerichteten Strukturen aufweisen.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
die Struktur mindestens eines Materialanteils und vorzugsweise beider Materialanteile als

repetitives Muster mit Struktursymmetrien aufgebaut ist.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
die Struktur mindestens eines Materialanteils und vorzugsweise beider Materialanteile
Stoffe, Elemente oder Strukturen enthilt, welche mittels bildgebenden Verfahren dar-

stellbar sind.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
mindestens ein Materialanteil durch einen externen Stimulus zur Regenerationsférderung

verformbar ist.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
die Steifigkeit des zweiten Materialanteils in der Richtung am hdchsten ist, in der nach
Implantation in ein Gewebe die groBten Krifte auf das Material wirken (Hauptbelas-

tungsrichtung).

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
die Architektur des zweiten Materialanteils so optimiert ist, dass zur Realisierung einer
bestimmten makroskopischen Materialsteifigkeit eine moglichst hohe Porositét erreicht

werden kann.

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass
erster und zweiter Materialanteil strukturell miteinander verwoben und nicht als diskrete

Lagen gestaltet sind

Biomaterial nach einem der vorhergehenden Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dass

sich die mittleren Durchmesser der Strukturelemente des zweiten Materialanteils inner-
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halb einer Grundgeometrie/ Einheitszelle um weniger als einen Faktor zwei unterschei-

den.

Verfahren zur Herstellung eines Biomaterials nach einem der vorhergehenden Ansprii-
che, dadurch gekennzeichnet, dass der zweite Materialanteil eines Implantats zur Rege-
neration eines spezifischen Gewebes so angepasst wird, dass sich die fiir die Regenerati-
on dieses Gewebes benétigten Dehnungen im ersten Materialanteil im Korper ergeben

und ein Kollabieren des ersten Materialanteils verhindert wird.
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