Diplomarbeit

Osseointegration von resorbiebaren Implantaten aus
Poly(3-hydroxy)butyrat: Untersuchung am
Rattenmodell durch in-vivo Mikro-Computer-

Tomographie

eingereicht von
Jan Weigel
Geb.Dat.: 26.06.1986

zur Erlangung des akademischen Grades

Doktor der gesamten Heilkunde

(Dr. med. univ.)

an der

Medizinischen Universitat Graz

ausgefuhrt an der
Universitatsklinik fur Kinderchirurgie, Graz
unter den Anleitungen von

Assoz. Prof. Priv.-Doz. Dr. med. Annelie-Martina Weinberg
und
Dr. med. univ. Stefan Franz Fischerauer

Graz, Juni 2012 Jan Weigel



Eidesstattliche Erkldrung

Ich erklire ehrenwortlich, dass ich die vorliegende Arbeit selbststindig und ohne fremde
Hilfe verfasst habe, andere als die angegebenen Quellen nicht verwendet habe und die den
benutzten Quellen wortlich oder inhaltlich entnommenen Stellen als solche kenntlich
gemacht habe.

Graz, am 05.06.2013 Jan Weigel




il



Danksagungen

Mein besonderer Dank fiir die Unterstiitzung bei der Erstellung meiner
Diplomarbeit gilt:

Dr. med. univ. Stefan Fischerauer
Assoz. Prof. Priv.- Doz. Dr. med. Annelie-Martina Weinberg

Mag. Elisabeth Martinelli

Vielen Dank!

il



Zusammenfassung

Fragestellung

Resorbierbare  Implantat-Materialien, wie Poly(-3-hydroxy)butyrat (PHB) oder
Magnesiumlegierungen (MgL) werden im Korper abgebaut und miissen daher nicht durch
einen ,,Zweiteingriff entfernt werden. Durch den Degradationsprozess wird aullerdem die
mechanische Last schrittweise auf den heilenden Knochen iibertragen. Diese und weitere
Vorteile gegeniiber konventionellen metallischen Materialien, wie Titan oder Stahl
begriinden das Interesse an resorbierbaren Implantaten. Ziel dieser Arbeit ist es das
osseointegrative Verhalten von PHB basierten Implantaten mit den Zusatzstoffen Herafill®
und Zirconiumdioxid (ZrO2) anhand des relativen Knochenvolumens (BV/TV) zu
untersuchen und mit der MgLL. WZ21 zu vergleichen. Zusétzlich soll die Methodik, also die
Aussagekraft der in-vivo Erhebung des BV/TV mittels Mikro-Computer-Tomographie
(LCT) als Pradiktor mechanischer Stabilitét, iiberpriift werden.

Methodik

Fiir die Beantwortung der Fragestellung wurden retrospektiv die Daten von insgesamt 84
Ratten ausgewertet. Allen Versuchstieren wurden am Tag 1 des Versuchs in beide Femora
ein Implantat aus einer der sechs verschiedenen Materialgruppen in transkortikaler Lage
implantiert (PHBnativ, PHB3%Zr0O2, PHB3%ZrO2+10%Herafill®,
PHB3%Zr02+30%Herafill®, PHB30%Herafill® und WZ21). Von je sechs Tieren pro
Materialgruppe wurde nach drei, sechs und neun Monaten eine in-vivo pCT mit einer
Auflésung von 35um pro Voxel angefertigt. AnschlieBend wurde das BV in einem Radius
von 210um um das Implantat gemessen, um das BV/TV zu errechnen. Mithilfe der Daten
von 48 Versuchstieren aus einer Studie die die mechanische Stabilitdt der gleichen,
transkortikal gelegenen, Implantate mit einem Push-Out-Test (POT) nach drei, sechs und
neun Monaten iiberpriifte [65] wurde anschlieBend untersucht wie sich die, im POT
gemessene, Ultimate-Shear-Strength (6,) zum BV/TV verhilt.

Ergebnisse

Die Parameter BV und BV/TV =zeigten fiir alle Materialgruppen eine kontinuierliche
Abnahme im Verlauf der neun Monate. Sowohl ZrO2, als auch der Knochenersatzstoff
Herafill®, insbesondere aber deren Kombination, hatten einen positiven Einfluss auf die
Knochenapposition. Im Vergleich zeigte sich sowohl zwischen PHB3%ZrO2 und
PHB3%Zr02+30%Herafill®, als auch zwischen PHB30%Herafill® und
PHB3%ZrO02+30%Herafill® ein signifikant hoherer BV/TV-Wert zu Gunsten von
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PHB3%ZrO2+30%Herafill®. Der Vergleich der BV/TV-Werte von PHB basierten
Implantate mit WZ21 erbrachte fiir die 3-Monats-Messwerte eine signifikant hohere
Knochenanbaurate fiir die Magnesiumlegierung. Im weiteren Verlauf war die Beurteilung
aufgrund der Degradation von Magnesium nur mehr erschwert moglich. Ungleich den
PHB-Implantaten wies WZ21 eine extrem hohe o, von 5,15 (3m) bzw. 5,74 (6m) N/mm?’
auf gegeniiber 0,39(3m) und 0,24 (6m) N/mm’ fiir PHB3%ZrO2 und 0,41(3m) bzw.
0,52(6m) N/mm® fiir PHB3%ZrO2+30%Herafill®. Die Mittelwerte von BV/TV
korrelierten insgesamt kaum mit o, zum 6-Monats-Zeitpunkt verhielten sich die Parameter
teilweise gegenlaufig.

Schlussfolgerung

Die Kombination aus 30% Herafill® und ZrO2 zeigt innerhalb der PHB basierten
Implantat-Gruppen die besten Ergebnisse fiir BV/TV und o,. Der Vergleich mit WZ21 war
nicht moglich, da die Erfassung des BV im Falle von WZ21 aufgrund der, im Vergleich zu
PHB, hohen Resorptionsgeschwindigkeit unvollstdndig war. Gleichzeitig hatten die mit der
Resorption einhergehenden Oberflichenverdnderungen starke Auswirkungen auf die
gemessene 6,. Dementsprechend ist der pradiktive Wert von BV/TV fiir die mechanische
Stabilitit des Bone-Implant-Interface (BII) in dieser Studie nicht gegeben. Weitere
Ursachen fiir diesen fehlenden Zusammenhang liegen in der geringen Auflosung der in-
vivo Bildgebung (35pm/Voxel) und der daraus resultierenden Dimension der ,,Region Of

Interest™ von 210 um sowie der transkortikalen unfixierten Einbringung der Pins.

Schlagworter
Polyhydroxybutyrat; Osseointegration; Mikro-Computer-Tomographie; bioresorbierbare

Implantate;




Abstract

Introduction

Resorbable implants like poly(-3-hydroxy)butyrate (PHB) or magnesium alloys (MA) are
degraded in the body and thus do not need to be removed by additional surgery.
Furthermore mechanical load is transferred gradually to the healing bone in the process of
degradation. Along with other assets these advantages over conventionally used implants
like titanium or steel are the reason for the special interest in resorbable implants. The
purpose of this study is to investigate the osseointegrative potential of PHB-implants
enhanced by the addition of Herafill® and/or zirconiumdioxide (ZrO2). This is carried out
by microcomputed tomography (uCT) based measurements of bone-volume per tissue-
volume (BV/TV). Subsequently the obtained data is compared to MA WZ21. In addition
the method of assessing BV/TV in-vivo and its predictive value for mechanical resilience

shall be reviewed.
Methods

The investigation of these issues is done retrospectively using data of a total of 84 rats. On
day one of the observation period all experimental animals underwent surgery receiving a
transcortically placed implant in both femora which belonged to one of the six different
implant groups in question: PHBnativ, PHB3%ZrO2, PHB3%ZrO2+10%Herafill®,
PHB3%Zr02+30%Herafill®, PHB30%Herafill® and WZ21. In-vivo pCT scanning was
carried out on six rodents per implant group after 3, 6 and 9 months with a resolution of
35um per Voxel. Subsequently BV was measured in a zone of 210um around the implant
in order to calculate BV/TV. Data of 48 rodents originated from a study that investigated
the mechanical properties of the same transcortically placed implants by means of push-out
testing (POT) after 3, 6 and 9 months [65]. By Using this data this study sought to examine

possible correlations between ultimate-shear-strength (c,) and BV/TV.
Results

BV and BV/TV exposed continual decline for all implant groups throughout the 9 months
period. ZrO2 and Herafill® both had a positive influence on bone apposition with most
impact seen when using the combination of the two. Comparison of PHB3%ZrO2 with
PHB3%ZrO2+30%Herafill® and PHB30%Herafill® with PHB3%ZrO2+30%Herafill®
showed significantly higher levels of BV/TV for PHB3%ZrO02+30%Herafill®. Collating
BV/TV of PHB based implants with WZ21 revealed significant differences only for 3-

month-measurements. WZ21 achieves very high values for o, of 5,1 (3m) and 5,7 (6m)
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N/mm2  unlike  PHB3%ZrO2 (0,39 (3m); 0,24 (6m) N/mmz) and
PHB3%Zr02+30%Herafill® (0,41 (3m); 0,52(6m) N/mm?). Means of BV/TV showed
weak correlations with o, after 3 months and even divergent trends after 6 months.
Conclusion

The combination of 30% Herafill® and ZrO2 produces the highest rates of BV/TV and o,
within the group of PHB based implants. The comparison of PHB based implants with
WZ21 was not possible due to high degradation rates of WZ21 that interfered with the
assessment of BV. Moreover fast degradation of WZ21 modified its surface properties and
thereby affected values obtained for o,. Accordingly results of this study could not detect
any predictive value of BV/TV for mechanical resilience of the bone-implant-interface
(BII). Further reasons for this unexpected outcome are related to low resolution of in-vivo
uCT (35um/voxel) and resulting dimension of the region of interest (210pum) as well as to

unfortified transcortical placement of implants.
Keywords

Polyhydroxybutyrate; osseointegration; microcomputed tomographie; bioresorbable

implants;

vii



Inhaltsverzeichnis

Inhalt
DaAnKSAGUINZEN ....ccuvviiiiiieiiieeeieeeeieeeeieeesteeesteeestteeetaeesteeessaeeesseeesssaeessseeesssesensseesnsseennssens i1
ZUSAMMENTASSUING .....eevvieiiieiieeiieeiee et eteeeeteeteesteesteessaeeseessseenseessseenseesssesnsaessseenseesssesnseens v
Y 0] ¢ 1o TSRS vi
INhAItSVEIZEICHNIS ..ottt viii
Glossar Und ADKUIZUNZEN .......uvveiiiieiiiieciie ettt e ste e siteeeaeesteeessaeessseeesnseeessseeennseens X
AbDIIAUNZSVETZEICHNIS ......eieiiiiiiieiiecie ettt e e e seneeneees xii
TabelleNVEIZEICHNIS ......eeiiiiieciie ettt et e e e s e e eb e e eaaeeenaeeenseeennns xiil
I 25111 (55 11 YO USROS PURTR 1
1.1 Der menschliche KNOCheN ...........cccuiieiiiieiiieceececeeee e 3
1.1.1  Makroskopische BetraChtung ..............ccceeviieriiiiiienieeiieeecieeeeee e 3
1.1.2 Histologische Betrachtung.............cccccooiiiiiiiiiiiiiie e, 5
1.1.3  Regulationsmechanismen des Knochenstoffwechsels ...........ccccoevvvecuiennnnnen. 7
1.2 Fraktur und HeilungSprozess .........ccueevuieiiieiiieiiieiie ettt 9
1.2.1  Direkte Knochenbruchheilung.............cccoevuieviiiiiienieniieicciececee e 9
1.2.2  Indirekte Knochenbruchheilung ..............ccccooiiiiiiiiiiniiiieeeeee 10
1.2.3  Modifikatoren der indirekten Knochenbruchheilung............c.cccoevvveniennnn. 11
1.3 Osteosynthese-Materialien und Frakturversorgung.............cccocceevieeiienieineennene 12
1.3.1  Konventionelle metallische OS-Materialien ............ccoceeverieneeieniieneenennene 12
1.3.2  Nachteile konventioneller metallischer OS-Materialien ...........c..cccceeeeunennnn. 13
1.3.3  Alternative Implantat-Materialien ............ccceevvierieeiiienieeieenie e 14
1.3.4  Poly(3-hydroXy)DULYTat .....cc.cooiiriiiiiiiiiiiieiieteeeeeee et 16
1.3.5  Herafill®.....oooiiiiiie e 18
1.3.6  ZirconiumdioXid .......cccuieiiieiiiiiieeie et 18
L3077 WZ2T ettt ettt sttt sttt 19
1.4 OSSEOINEEZIALION ..ottt ettt ettt ettt ettt ettt et sbe e et sbeesteeaeesaeens 20
1.4.1  Modifikatoren der Ol.........cccooiiiiiiiiiiiiiiieee e 20
1.42 Ol und Oberflachenbeschaffenheit..............ccoceeiiiiiiiniiiiiee, 20
2 MALEIIAL ..ottt as 21
02 B | 1<) (OSSOSO STUPRRPRRPON 21
B 1111 o) -1 1 SRR 22
2.3 Mirko-Computer-Tomographie (LCT) ...ccceeviiviriiniiiiiicnicceceeeeeeceeeene 24
2.4 MedIKAMENTE ....ooiuiiiiiiiiiiiiee et 24
3 MEhOAEN .o ettt 25
3.1 VersuchSanOordnUNG .........cc.eeeiiieiiiieiiieeeee ettt et eerteeeae e e e e e e aeeesaeeesnseeenes 25
3.2 Operativer BIngriff..........coooiiiiiiiii e 27
3.3 SchmerzmediKation ...........cooiiiiiiiiiiiiie e 28
3.4  Euthanasie und EXplantation ............ccccceoieeiiiiiieiiiiinieeieeee et 28
3.5 Push-Out-Test (POT) ....oooiiiieiiiiesiee ettt 29
3.6 IN-VIVO CT oottt et sttt e b e e sse e et e eneeens 29
3.6.1  BildVerarbeitung .........ccccueieiuiiiiiiiiieiieeciie ettt 29
3.6.2  MESSVEITANION ...oouviiiiiiiiiiiicte e 30
3.7 StatistiSChe ANALYSE ......eoevuieiiiiieiiiieeiieeeee et et e et e e bee e e e seaee e 32
4 EI@EDNISSC.....eeiiieiiieeiie ettt ettt et et et e it e enb e et e et e e enbeenbeeenneenneas 33
4.1  Durchmesser der ROI, absolutes BV und BV/TV in der Verlaufsbeobachtung .. 33
4.2 Auswirkungen von Herafill® auf BV/TV ....ccccoooiiiiiiiiiiieeeee e 34
4.3  Auswirkungen von ZrO2 auf BV/TV ....ccooooiiiiieeeeeeeeeee e 35
4.4 Vergleich der PHB-Implantate mit WZ21 ........cccoiiiiiiiniiiiecieeieceeeeee e 36




4.5  Vergleich von BV/TV mit den Ergebnissen aus einem POT .............cccveenneennee. 37

5 DASKUSSION ettt ettt et b et sttt et sttt 39
5.1 Ol der iN-VIVO CT ..oiiiiiiicieeceeee et e et e e e aae e e aae e serae e 40
5.2 RattenmOdell......ccooiiiiiiiiieieeee e 42
5.3  Interpretation der ReSultate..........cceeveuiieiiiiiiiiiiiecee e 43

5.3.1  Auswirkungen von Herafill® und ZrO2 auf BV/TV im Vergleich mit WZ21
und Implikationen des POT ........coooviioiiieieeeeeeee e 43
5.3.2  Auswirkungen der Resorptionsgeschwindigkeit auf BV/TV und o,............. 44
5.4  Diskussion der MethOdiK ..........coocviiiiiiieiiiiiiiiii e 46
0 KONKIUSION .ttt sttt st 47
AR B 1153 ¢ 1110 S v4<) 1 1111 USSP 49

X



Glossar und Abkurzungen

BIC
BII
BV

BV/TV

Ca2+
CC
CLO
EM
EZM
GW1
GW2
HPO
MAK
MF

Mg

MWUT
0} |

OS
PDS
PHB
PLA
PLGA

POT

Bone Implant Contact = Kontaktfliche zwischen Implantat und Knochen
Bone-Implant-Interface = Kontaktstelle zwischen Knochen und Implantat
Bone Volume = absolutes Knochenvolumen

Bone Volume per Tissue Volume = relatives Knochenvolumen bzw.
Knochenvolumen im Verhiltnis zum Gewebsvolumen (siche Formel 2)

Calcium-lonen
1a,25(0OH)2-Cholecalciferol
Calcitonin

Elastizitdtsmodul

Extrazelluldrmatrix

Gewebszylinder 1

Gewebszylinder 2

Ca2+-Phosphat

Maximale Arbeitsplatz-Konzentration
Maximum Push Out Force = im POT maximal applizierbare Kraft
Magnesium

Magnesiumlegierung
Mann-Whitney-U-Test
Osseointegration

Osteosynthese

Polydioxanone
Poly(-3-hydroxy)butyrat

Polylactid

Polylactid-co-Glycolid

Push-Out-Test




PTH
ROI
TV
Zr02
pCT
Gu

oM

Parathyrin bzw. Parathormon

Region Of Interest

Tissue Volume = Gewebsvolumen (siehe Formel 2)
Zirconiumdioxid

Mikro-Computer-Tomographie
Ultimate-Shear-Strength

Zugfestigkeit
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1 Einleitung

Im Rahmen dieser Diplomarbeit, sollen verschiedene Implantate, die auf dem Biopolymer
Poly(-3-hydroxy)butyrat (PHB) basieren, hinsichtlich ihrer  osseointegrativen
Eigenschaften charakterisiert und mit einer biodegradierbaren Magnesium-Legierung
(MgL) verglichen werden. Der Begriff der Osseointegration (OI) wurde von Branemark et
Al. (1977) geprdgt und bezeichnet die Verankerung und Integration eines Implantates in
den lebenden Knochen [1]. Aktuellere Definitionen beschreiben die OI als ,,Prozess durch
den (...) eine rigide Fixierung alloplastischer Materialien im Knochen wéhrend
funktioneller Belastung erreicht und aufrecht erhalten wird.“ [2]. Die rasche und
nachhaltige OI ist also das Korrelat eines komplikationslosen Einheilungsverlaufes und
guter mechanischer Stabilitét.

Die in dieser Studie verwendeten Implantate unterscheiden sich von herkdmmlichen
metallischen Implantaten vor allem in einem Punkt: Sie konnen im menschlichen
Organismus durch hydrolytische oder enzymatische Prozesse aufgeldst werden. Diese
Eigenschaft er6ffnet neue Dimensionen in der Behandlung von Knochenbriichen, denn ein
degradierbares Implantat 16st zwei Probleme die dem chirurgischen Fach bei der
Verwendung metallischer Materialien fiir die operative Osteosynthese von
Knochenbriichen seit eh und je Kopfzerbrechen bereiten:

1. Herkdmmliche Metalle, mit Ausnahme von Magnesium- und Eisenlegierungen, sind
nicht resorbierbar und verbleiben, deshalb solange im menschlichen Kdorper, bis sie im
Rahmen eines Zweiteingriffs entfernt werden. Zwar gibt es Situationen, in denen eine
Extraktion des metallischen Fremdkorpers nicht erforderlich ist, viel ofter ist der
Zweiteingriff jedoch unumginglich, vor allem bei Kindern, deren Bewegungsapparat sich
noch im Wachstum befindet. Jede zusitzliche Operation ist mit vielerlei Risiken behaftet,
die zum einen mit der Narkose, zum anderen mit Verwachsungen und Vernarbungen in der
voroperierten Korperregion zusammen hédngen [3]. Hinzu kommt die Gefahr einer
Nachblutung und einer Refrakturierung [4]. Neben den gesundheitlichen Uberlegungen,
diirfen natiirlich auch die sozialen und Okonomischen Implikationen eines weiteren
Krankenhausaufenthaltes nicht auBler Acht gelassen werden. Kosten entstehen durch die
Operation, den stationdren Aufenthalt, sowie durch Absenzen am Arbeitsplatz. Im Falle
junger Patienten sind die Konsequenzen primér psychosozialer Natur: Fehlzeiten in der
Schule und eine neuerliche psychische Belastung durch Operation und

Krankenhausaufenthalt.



2. Ein wesentlicher Vorteil, den biologisch abbaubare Implantate mit sich bringen, liegt in
deren revolutiondren Biomechanik. Wenn es gelingt Implantate herzustellen, die eine
zeitlich exakt steuerbare Degradation im menschlichen Kérper unterlaufen, dann konnte
die mechanische Belastung schrittweise auf den zu behandelnden Knochen {ibertragen
werden und dieser wiirde sich unter der kontinuierlich zunehmenden Last optimal an die
biomechanischen Anforderungen adaptieren. Zusitzlich, zum Vorteil des graduell
zunehmenden mechanischen Reizes, haben Biopolymere und Magnesium-Legierungen
einen, dem Knochen &dhnlicheren, Elastizititsmodul als die konventionellen metallische
Werkstoffe Titan und Edelstahl, und fangen dadurch weniger mechanische Stimuli ab,
welche einen Motor fiir das Knochenwachstum darstellen [5-7]. Diese Eigenschaften sind
von besonderer Bedeutung bei der Behandlung kindlicher Knochenbriiche, da sie im
Vergleich zu Erwachsenen eine schnellere Frakturheilung zeigen und so von dieser
speziellen Biomechanik am meisten profitieren [3].

Die Triimpfe dieser neuartigen Werkstoffe sind also deren biologische Abbaubarkeit und
physikalischen Eigenschaften. Sie eroffnen neue Perspektiven in der Therapie von
Frakturen. Dabei wiirden aus oben genannten Griinden vor allem Patienten im Kindesalter
durch die ein-zeitige Frakturversorgung profitieren. Jedoch ist die Datenlage zum PHB und
zu MgL als Osteosynthesematerial vergleichsweise diinn. Es fehlt an empirischen Daten
hinsichtlich deren Biokompatibilitit. Wobei die Biokompatibilitit in diesem
Zusammenhang als Sammelbegriff fungieren soll: FEinerseits flir die funktionelle,
mechanische Fignung des Materials als Osteosynthesematerial und anderseits fiir dessen
Kompatibilitdt mit dem menschlichen Knochengewebe und die Vertraglichkeit des Stoffes
und seiner Abbauprodukte.

Die Hauptschwierigkeit bei der Evaluation dieser Eigenschaften ist, dass kein ,,Marker*
existiert der tatsdchlich genau diese Merkmale messen konnte. Es musste deshalb ein
Parameter gefunden werden der gut mit der Biokompatibilitét, wie sie hier definiert wurde,
korreliert und gleichzeitig gut zu objektivieren und reproduzieren ist. Im Lichte dieser
Uberlegungen fiel daher die Entscheidung die OI anhand von Mikro-
Computertomographie(nCT)-Schnittbildern zu beurteilen. Zwar ist die OI selbst wiederum
ein abstrakter Begriff, der flir sich genommen nicht quantifizierbar ist. Im Verlauf dieser
Einleitung mdchte ich jedoch erldutern wie es gelingen kann, diesen Prozess greifbar und
in Zahlen fassbar zu machen. Zunichst mochte ich aber die anatomischen, histologischen
und physiologischen Grundlagen des Knochens herausarbeiten und einen kurzen Uberblick

iiber die Frakturversorgung und den Stand der Dinge in der Implantat-Technologie geben.

2



1.1 Der menschliche Knochen
Neben seiner tragenden Rolle im Bewegungsapparat, ist der Knochen im menschlichen

Korper auflerdem ein wichtiger Bestandteil des Calcium- und Phosphor-Stoffwechsels,

sowie die Bildungsstitte der Erythrozyten, Leukozyten und Thrombozyten [8,9].

1.1.1 Makroskopische Betrachtung

Grundsitzlich lassen sich die Knochen in vier verschiedene Typen einteilen [8]:
. Lange Knochen = Rohrenknochen

o Kurze Knochen = Handwurzelknochen und Fuwurzelknochen

° Platte Knochen = Schiadeldach, Sternum, Scapula, Hiiftbein

o Unregelmdfige Knochen = Knochen der Schidelbasis und des Gesichtsschédels;
Wirbel und Rippen

7/ .- —
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Abbildung 1: Schematische Darstellung eines Rohrenknochens aus [10]



Der Rohrenknochen selbst gliedert sich wiederum in 4 Abschnitte [8]:

1. Die Epiphyse, sie bildet die Gelenksfliche aus und triigt einen Uberzug aus
hyalinem Knorpel [8].

2. Die Epiphysenfuge. Ist an der Epiphysen-Diaphysen-Grenze gelegen und
besteht aus einer enchondralen VerknOcherungszone. Sie ermdglicht das
Langenwachstum des Réhrenknochens. Dabei wird Knorpelgewebe mineralisiert,
durch Osteoklasten umgebaut und schlieSlich durch Anlagerung von Osteoblasten

und der nachfolgenden Bildung von Osteoid zu hartem Knochen gewandelt [9].

3. Die Diaphyse, also der Schaft des Knochens. In seiner Markhohle
beherbergt er das Kochenmark [8].

4. Die Apophyse. Ist ein Muskelansatzhdcker, der beim kindlichen Knochen
meist liber eine eigene Wachstumsplatte vom Schaft getrennt ist (z.B. Trochanter

major und minor des Femur) [8].

Mit bloBem Auge kann man am Knochen zwei unterschiedliche Bauprinzipien
unterscheiden. Einerseits die Substantia Spongiosa, die aus Trabekeln aufgebaut ist, die
trajektoriell, entsprechend der grofiten, auf den Knochen einwirkenden, Zug- oder
Druckbelastung ausgerichtet sind. Diese Knochenarchitektur findet man vor allem in den
Epiphysen der langen Rohrenknochen [8,11]. Andererseits die Substantia Corticalis, eine
besonders dichte Schicht, die bei allen Knochen unterhalb des Periosts zu finden ist. Im
Bereich der Diaphyse der langen Rdohrenknochen findet man sie in einer mehrere
Millimeter dicken Ausfiihrung, dort bezeichnet man sie dann als Substantia Compacta

[8,11].

Alle Knochen sind an ihrer dueren Oberfliche von Periost umgeben. Das Periost besteht

aus zwei Schichten [8,11]:

e Dem Stratum osteogenicum. Es liegt dem Knochen unmittelbar an und besitzt
reichlich Osteoblasten. Von dieser Schicht gehen das Dickenwachstum des
Knochens aus, sowie die Bruchheilung nach Frakturen der kndchernen Struktur

[8,11].

e  Dem Stratum fibrosum, welches aus einem Netz zugfester Fasern besteht und zur

mechanischen Stabilitét beitragt [8,11].




1.1.2 Histologische Betrachtung

Das Knochengewebe setzt sich aus verschiedenen Zelltypen und einer, die Zellen

umgebenden, Extrazelluldrmatrix (EZM) zusammen.

1.1.2.1 Zellen und mikroskopische Struktur des Knochens
Zu den Zellen des Knochengewebes zihlen [9,11]:

Die  Osteoblasten. Diese Zellen bilden Knochengrundsubstanz — und
Kollagenfibrillen. Sie entstehen, unter dem Einfluss lokaler Wachstumsfaktoren
(BMP-2), aus Knochenstammzellen, welche dem Periost, Endost, sowie den

Volkmannschen und Haver schen Kanélen anliegen [9,11].

Die Osteoklasten. Sind grof3e (50-100pm) mehrkernige Zellen, die fiir den Ab- bzw.
Umbau mineralisierter Knochenmatrix zustdndig sind. Beim Abbau des Knochens
bilden die Osteoklasten groBe Buchten im Knochen aus, die sogenannten
Howship’schen Lakunen. Im Zusammenspiel mit den Osteoblasten, sind sie fiir den
permanenten Umbau des Knochens verantwortlich. Der Knochen ist wihrend des
Wachstums und auch im Erwachsenenalter kontinuierlichen Adaptationsvorgéngen
an aktuelle mechanische Belastung, Stoffwechselsituation und &hnlichen
Anforderungen unterworfen. Dieser kontinuierliche Umbau wird auch als

Remodeling bezeichnet [9,11].

Die Osteozyten. Sie entstehen aus von EZM umschlossenen Osteoblasten und
zeigen nur mehr geringe sekretorische und resorptive Aktivitét. Ihre Aufgabe liegt
vor allem in der Erhaltung des Gewebes. Die Osteozyten stehen durch ein Geflecht

an Zellfortsdtzen mit Gefdlen und anderen Osteozyten in Verbindung [9,11].

Die EZM besteht aus Kollagenfibrillen (v.a. Typ I), Hydroxylapatit-Kristallen und

Proteoglykanen. Nach der Ausrichtung der Kollagenfibrillen kann man den Knochen in

zwei Typen differenzieren [9,11]:

1.

Geflechtknochen: beim Geflechtknochen sind die Kollagenfibrillen netzartig

miteinander verflochten[9,11].

2. Lamellenknochen: der Lamellenknochen entwickelt sich aus der Vorstufe des

Geflechtknochens. Hier sind die Kollagenfasern in Schichten organisiert. Innerhalb
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einer Schicht ist das Kollagen gleichsinnig, parallel ausgerichtet. Die Schichten
selbst sind hinsichtlich der Verlaufsrichtung ihrer kollagenen Fasern immer
gegensinnig zueinander aufgebaut. So entsteht ein biomechanisch héherwertigeres
Konstrukt. In der Substantia compacta ist der Lamellenknochen in Form von
Osteonen organisiert. Ein Osteon besteht aus 5-20 Knochenlamellen, die
konzentrisch um einen Havers-Kanal angeordnet sind. Der Kanal ist mit Endost
ausgekleidet und steht in Verbindung mit der Markhohle. Uber ihn erfolgt die

nervale und vaskuldre Versorgung des Gewebes [9,11].

Die Hydroxylapatit-Kristalle, bestehend vor allem aus Kalziumphosphat und
Kalziumkarbonat, lagern sich an die Kollagenfibrillen an. So ergibt sich ein Verband aus

druckresistenten Kristallen und zugfesten Fibrillen [11].

1.1.2.2 Knochenwachstum
Die Entstehung von Knochengewebe findet wihrend des Wachstums, bei Verletzungen

und wiahrend des ganzen Lebens im Rahmen von Adaptationsvorgidngen statt [11]. Sie
kann zwei Wege beschreiten. Einerseits den Weg der desmalen, direkten, Osteogenese.
Hierbei geht die Ossifikation von einem primiren Ossifikationszentrum aus. Dort liegen
die Osteoblasten dem Periost an und sezernieren Osteoid, welches im weiteren Verlauf des
Verknocherungsprozesses mineralisiert wird. Dabei werden die Osteoblasten eingemauert
und wandeln sich zu Osteozyten um. Der Peripherie des Ossifikationszentrums selbst sind
wiederum zahlreiche Osteoblasten angelagert, die den gleichen Prozess durchlaufen. Es
entsteht zunédchst ein Geflechtknochen, der sich je nach Anforderung oder Lokalisation
weiter in Lamellenknochen differenzieren kann. Die desmale Osteogenese findet vor allem
bei Schéddelknochen statt [9, 11, 12].

Auf makroskopischer Ebene betrachtet wéchst der Schiddelknochen also, indem Knochen
am Periost der dufleren Oberflachen und Suturen angebaut wird, wiahrend gleichzeitig am
Periost der inneren Oberfliche Resorption stattfindet. Auf diese Weise adaptiert er an
Form und Gr6Be des wachsenden Gehirns [12].

Andererseits kann die Osteogenese auch enchondral beziehungsweise indirekt
vonstattengehen, was bei der Mehrzahl der Knochen der Fall ist. Dabei wird
Knorpelgewebe durch Knochen ersetzt [9,11]. Bei der Umwandlung des Knorpelgewebes
werden zwei parallel verlaufende Prozesse wirksam: perichondrale und enchondrale
Ossifikation. Durch perichondrale Verkndcherung bildet sich etwa auf halber Hohe der

Diaphyse langer Rohrenknochen eine Knochenmanschette. Dabei werden, ausgehend vom
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Perichondrium, die gleichen Vorginge wie bei der desmalen Osteogenese beobachtet [11].
Gleichzeitig findet im Zentrum des Knorpelgewebes der Vorgang der enchondralen
Verknocherung statt. Die Interzellularsubstanz des Knorpels wird mineralisiert und
anschliefend von Osteoklasten teilweise abgebaut. Es bilden sich die sogenannten
Eroffnungszonen. An die iibergebliebenen Reste der mineralisierten Interzellularsubstanz
lagern sich nun Osteoblasten an, die im weiteren Verlauf Osteoid bilden, welches
wiederum mineralisiert wird. Das so neugebildete Knochengewebe wird dann teils durch
Osteoklasten abgebaut, was zur Entstehung des Markraums und der Spongiosabélkchen
fiihrt. Diese Verknocherung des Knorpels schreitet im weiteren Verlauf in alle Richtungen
voran und ermdglicht durch duferen Anbau und innere Resorption von Knochen ein
Dickenwachstum des Rohrenknochens [9,11,12].

Im Bereich der Epiphysen bildet sich ein enchondrales Verknocherungszentrum aus,
welches sich nach allen Richtungen fortbildet. In der Peripherie bleibt die Zone des
hyalinen Gelenkknorpels ausgespart. In gleicher Weise bleibt auch an der Epiphysen-
Diaphysen-Grenze ein Bereich ausgespart in dem weiterhin enchondrale Verkndcherung
stattfindet und so ein Léngenwachstum des Knochens moglich ist, die sogenannte
Epiphysenfuge [9,11,12].

Die Epiphysenfuge oder Wachstumsplatte besteht aus einer Knorpelzone deren Zellen
zundchst in beide Richtungen proliferieren, um dann nur noch in Richtung der Epiphyse
voran zu wachsen. Dabei sind sie kontinuierlicher enchondraler Verkndcherung
unterworfen. Wie bereits bei der Beschreibung der enchondralen Osteogenese geschildert
wurde findet auch hier die gleiche Sequenz aus Proliferation, Hypertrophie, Mineralisation,
Abraumung durch Osteoklasten bzw. Eroffnung und anschlieBender Ossifikation statt.
Dadurch wichst der Knochen in die Linge. Dieser Prozess hélt ungefdhr bis zum 20. bis
23. Lebensjahr an. Danach stellen die Knorpelzellen die Proliferation ein und die
Wachstumsfuge verknochert zur Génze [9,11,12]. Frakturen in diesem Bereich des

Knochens sind geféhrlich, da sie das Langenwachstum beeintridchtigen konnen [11].

1.1.3 Regulationsmechanismen des Knochenstoffwechsels
Der Auf- und Umbau des Knochens ist abhéngig von mehreren Faktoren. Biomechanische

Reize die auf den Knochen einwirken wie Zug, Druck, Bewegungen,
Muskelkontraktionen, etc. induzieren Umbauprozesse, die zur optimalen Anpassung des
Knochens an die Belastung fiihren [11,12]. Der Knochen ist ein hoch mechanosensitives
Gewebe. Wird er in Bezug auf die Lange seiner belasteten Abschnitte um mehr als 0,1%

verformt, so resultiert dies in einer vermehrten Knochenneubildung. In der Abwesenheit
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mechanischer Stimuli hingegen, zum Beispiel bei Bettldgrigkeit, regrediert der Knochen
um sich in Masse und Festigkeit an die abnehmende Beanspruchung anzupassen [13].
Neben den biomechanischen Reizen wird das Wachstum des Knochen, bzw. dessen
Umstrukturierung, durch endokrine und parakrine Botenstoffe gesteuert [11,12].
Somatotropin ist fiir die lokale Ausschiittung von Wachstumsfaktoren, wie die Insulin Like
Growth Factors, verantwortlich. Diese stimulieren iiber einen parakrinen Signalweg die
Proliferation von Chondrozyten und Osteoblastenvorldufern. Zu den lokalen Mediatoren,
mit regulatorischer Funktion fiir den Knochenstoffwechsel zdhlen auBerdem: Bone
Morphogenetic Protein, Tumor Growth Factor B, Platelet derived Growth Factor, Tumor
Necrosis Factor und die Prostaglandine PGE1 und PGE2. [11-14].

Fir die Mineralisierung des Knochens ist eine suffiziente Calcium-lonen (Ca2+)-
Konzentration im Extrazellularraum unerldsslich, diese wird durch das Wechselspiel dreier
Hormone sichergestellt [11-14]:

1. Parathyrin (PTH), auch Parathormon genannt, wird in den Nebenschilddriisen
gebildet. Der zur Ausschiittung notwendige Stimulus ist eine niedrige extrazelluldre Ca2+-
Konzentration, wohingegen hohe Mengen an Ca2+ das Hormon supprimieren. PTH selbst
bewirkt in geringen Mengen die Reifung von Osteoblasten. Hohe Konzentrationen
hingegen, fordern liber die Aktivierung von Osteoklasten die Freisetzung von Ca2+-
Phosphat (HPO) aus dem Knochen. Gleichzeitig wird die Riickresorption von Ca2+ in der
Niere begiinstigt und die Calcitriol-Synthese angeregt. Die Konzentration von Ca2+ im
Extrazellularraum steigt dadruch an [13,14].

2. 1a,25(OH)2-Cholecalciferol (CC) ist das biologisch wirksame Substrat des Vitamin
D3. Es wird in der Niere gebildet. Stimuli die zu seiner Bildung fithren sind PTH,
Calcitonin (CLO), Androgene sowie geringe extrazelluldre Konzentrationen von Ca2+ und
HPO. CC hemmt die Sekretion von Parathormon, bewirkt eine vermehrte intestinale
Aufnahme von Ca2+ und induziert am Knochengewebe die Bildung von Strukturproteinen,
sowie die Expression von TGF-B, Osteocalcin und alkalischer Phosphatase. Durch die
vermehrte Bereitstellung von Ca2+ wird die Mineralisation des Knochens positiv
beeinflusst. Mangelzustdnde an CC fiihren vor allem in Wachstumsphasen zu gefahrlichen
Pathologien, wie der bei Kleinkindern gefiirchteten Rachitis [13,14].

3. Calcitonin (CLO) ist ein Peptid, das vornehmlich in den C-Zellen der Schilddriise
produziert wird. Es wird beim Auftreten hoher Ca2+-Spiegel, sowie bei Ausschiittung von
Gastrin, Cholezystokinin, Glucagon und Ostrogen sezerniert. Seine Wirkung entfaltet es

durch die Hemmung der Osteoklastentédtigkeit, Stimulation der CC-Neubildung und
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Herabsetzung der renalen Ca2+- und HPO-Riickresorption. Insgesamt spielt es im
Vergleich zum PTH und CC aber eher eine untergeordnete Rolle im Turnover des
Knochenstoffwechsels [13,14].

Weitere Hormone die in den Regelkreis der Knochengewebe eingreifen sind die
Androgene, die eine fordernde Wirkung auf die Synthese des Protein-Geriistes der
Knochenmatrix haben, sowie die Ostrogene, die das Knochenwachstum auf zellulirem
Signalweg fordern und gleichzeitig die Bildung von 25-Hydroxycholecalciferol, der
Vorstufe des CC bedingen [11,13,14]. Sinkt der Ostrogenspiegel, wie das beispielsweise
bei Frauen in der Postmenopause der Fall ist, so droht eine Entmineralisierung des
Knochens, die sich in Osteoporose, erhdhter Frakturneigung und GroéBenverlust infolge
von Sinterbriichen der Wirbelkorper, dufBert [13,14]. Dariiber hinaus wird der
Knochenumsatz auch durch die Hormone der Schilddriise und der Nebennierenrinde

beeinflusst [14].

1.2 Fraktur und Heilungsprozess
Eine Fraktur ist eine Kontinuitdtsunterbrechung des Knochens infolge einer Belastung, die

dessen Elastizititsgrenze {iibersteigt [15]. Der Begriff der Osteotomie bezeichnet die
kontrollierte chirurgische Durchtrennung eines Knochens [16], kann also prinzipiell als
iatrogene ,,Fraktur betrachtet werden. Die Aussagen die im Folgenden beziiglich der
Heilung von Frakturen getroffen werden gelten daher in &hnlicher Weise fiir die
Osteotomie.

Dem Folgenden mochte ich den Hinweis voranstellen, dass die Knochendefekte, die
unseren Versuchstieren beim Einbringen der transkortikal gelegenen Implantate zugefiigt
wurden, durchschnittlich ungefdhr 60% der Querschnittsfliche der Tibia betrafen. Sie
stellen, daher weder eine Osteotomie noch eine Fraktur im klassischen Sinne dar.
Nichtsdestotrotz findet an diesen Knochen selbstverstidndlich eine Knochenheilung statt,
fiir die prinzipiell dieselben pathophysiologischen Mechanismen gelten, die bei Frakturen

oder kontrollierten Durchtrennungen wirksam werden.

1.2.1 Direkte Knochenbruchheilung

Im Idealfall heilt ein Knochenbruch unter stabiler Kompression und direkten Kontakt
beider Knochenenden in anatomisch korrekter Position iiber das EinsprieBen von Osteonen
bzw. Havers-Kanilen. Es findet eine direkte Regeneration lamelldren Knochens statt. Man
nennt diesen Vorgang primédre Knochenbruchheilung. Dieser Verlauf kann in der Praxis

bei Fissuren oder Kompressionsosteosynthese beobachtet werden [17]. Bei der direkten
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Heilung der Fraktur kann man zwei Prozesse unterscheiden deren Auftreten im
Zusammenhang mit der Grof3e des Frakturspalts steht.

Bei sehr geringem Abstand der beiden Knochenfragmente (Bruchspalt < 0,01mm) und
minimaler interfragmentérer Belastung kann die primdre Knochenbruchheilung den Weg
des sog. ,Contact Healing® beschreiten [18]. Hierbei bilden die Osteone die unmittelbar am
Frakturspalt gelegen sind sog. Cutting Cones aus, bestehend aus Osteoklasten. Diese
Cutting Cones iiberbriicken den Frakturspalt und bilden dabei longitudinale Génge, welche
von Osteoblasten mit Knochen ausgefiillt werden. Im weiteren Verlauf werden die
Briickenbildenden Osteone zu lamelldren Knochen umgewandelt [17].

Bei einer groBeren Distanz zwischen den Bruchstiicken - die jedoch 0,8-1mm nicht
tiberschreiten darf — treten Mechanismen in Kraft die unter dem Begriff des ,Gap Healing*
summiert werden [19]. Hier wichst lamelldrer Knochen senkrecht zur Knochenachse in
den Bruchspalt ein. In einem zweiten Schritt wird diese Knochenstruktur dann durch

longitudinal ausgerichtete Osteone ersetzt [18].

1.2.2 Indirekte Knochenbruchheilung
Viel hdufiger heilt ein Knochenbruch jedoch indirekt oder sekundir durch die Ausbildung

eines Kallus, typischerweise im Rahmen der konservativen Frakturbehandlung, der

Marknagelung oder bei Verwendung eines Fixateurs externe. Dieser Heilungsprozess zeigt

einen stadienartigen Verlauf, wobei in Abhédngigkeit der verwendeten Fachliteratur in vier,

bzw. fiinf Phasen unterteilt wird [15,16]:

. Verletzung: Phase der Krafteinwirkung, die zur Fraktur und zur Verletzung der, den
Knochen umgebenden, Weichteile fiihrt [15].

. Entziindung: sie beginnt unmittelbar nach der Frakturentstehung. Es kommt zur
Bildung eines Hdmatoms und anschlieBender = Einwanderung von
Entziindungszellen. Durch vermehrte Ausschiittung von Zytokinen und
Wachstumsfaktoren, wird die Phagozytose der nekrotischen Frakturenden induziert
und gleichzeitig die Ausbildung von Granulationsgewebe eingeleitet, sowie die
Aktivierung von Fibroblasten und dem Periost anliegenden Osteoblasten
bewerkstelligt [15,16].

. Granulation oder Phase des weichen Kallus: Nach circa 3 Wochen wird das
Héamatom durch fibroses Gewebe ersetzt, Gefdlle wachsen ein und die Schwellung
bildet sich zuriick. Jetzt entsteht bereits subperiostal neuer Knochen, wihrend
interfragmentdr im Kallus Chondrozyten einwandern. In dieser Phase ist eine

Biegung im Frakturspalt noch moglich [15,16].
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. Kallushdrtung oder Phase des harten Kallus: Durch enchondrale und
intramembrandse Knochenneubildung wird der weiche Kallus nun mineralisiert und
zu Geflechtknochen umgebaut. Die Neubildung des Knochengewebes nimmt ihren
Ausgang immer in den bruchfernen Zonen, welche eine geringere mechanische
Instabilitit aufweisen. Dieser Prozess nimmt drei bis vier Monate in Anspruch. Der
Geflechtknochen wird im Verlauf entsprechend der mechanischen Belastung weiter
umgebaut [15,16].

. Umbauphase oder Remodeling: Der Umbau des neugebildeten Geflechtknochens in
biomechanisch hoherwertigen lamelldren Knochen nimmt mehrere Monate bis

Jahre in Anspruch [15,16]

1.2.3 Modifikatoren der indirekten Knochenbruchheilung
Es sind mehrere Faktoren bekannt die nachweislich den Heilungsverlauf einer Fraktur

beeinflussen [15].

1.2.3.1 Biomechanische Modifikatoren
Bei der Heilung von Knochenbriichen gilt es die mechanischen Einfliisse auf den

Frakturspalt fein auszutarieren. So weill man zum Beispiel, dass die Ruhigstellung durch
stabile Fixierung des Bruchspaltes und die Kompression desselben zu Beginn der
Bruchheilung einerseits unerldsslich ist um die Kallusbildung zu fordern [15,16].
Andererseits ist bekannt, dass auch durch Mikrobewegungen die Osteoblastenaktivitat und
die Bildung von Kallus stimuliert werden [20-22]. Bei sehr rigiden Fixierungen des
Knochenspaltes und ausbleibender mechanischer Belastung, beobachtet man daher, vor
allem in der Phase der Kallus-Mineralisierung und des Remodeling, eine Tendenz zu
prolongierten Heilungsphasen und Osteopenie. Ausgehend von diesem Wissen ist klar,
dass es einer gesunden Balance und richtigen zeitlichen Abfolge zwischen Belastung und
Abschirmung mechanischer Reize bedarf, um den Heilungsprozess zu optimieren
[15,16,20-22]. Daher stimmen auch alle klinischen Leitfdden, mehr oder weniger, in der
Forderung iiberein, dass bei der Behandlung eine stufenweise zunehmende
Belastungsintensitdt angewandt werden sollte [23].

Weitere mechanische Faktoren, die die Brucheilung beeinflussen, sind die Grofle und die
Geometrie des Bruchspaltes, die Form der Fraktur (Quer- versus Triimmerfraktur), sowie
das bereits angesprochene AusmaBl und die Richtung interfragmentirer Bewegungen

[15,16,23].
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1.2.3.2 Lokale Durchblutungssituation

Eine intakte Blutversorgung ist essentiell fiir die Knochenheilung [15]. Die Blutversorgung
ist im Besonderen abhingig von den gefilfithrenden Knochenhéuten, dem Endost und dem
Periost, sowie von den umgebenden Weichteilen [9,10]. In der Praxis bedeutet dies, dass
eine Schiadigung des Endosts durch ausgiebiges Aufbohren im Rahmen einer
Marknagelung mit einer verschlechterten Versorgungslage durch nutritive Gefal3e
einhergeht. In gleicher Weise sind freiliegende Knochenstiicke deren Periost durch ein
Trauma abgelost oder zerstort wurde, viel hédufiger von Knochennekrosen betroffen
[15,16].

Das Einwachsen neuer Gefdle in den knorpeligen, avaskuldren Kallus wird von
Osteoblasten und Chondrozyten gleichermallen vorangetrieben. Beide Zellarten schiitten
VEGF (Vascular Endothelial Growth Factor) aus, einen Wachstumsfaktor der die
Neoangiogenese stimuliert [24].

Die Durchblutung, in den genannten Strukturen selbst, steht in Wechselwirkung mit
mechanischen Reizen. So hat es sich gezeigt, dass flexible Fixation eine bessere
Durchblutung zeitigt als die starre Variante. Andererseits reagiert das Gewebe auf

Dehnungsreize im Frakturspalt mit verringerter Durchblutung [16].

1.3 Osteosynthese-Materialien und Frakturversorgung
Bei der operativen Frakturbehandlung durch Osteosynthese (OS) befinden sich derzeit

iiberwiegend metallische Stoffe in Verwendung. Dazu zdhlen im Wesentlichen: rostfreier
Stahl, Reintitan und Titanlegierungen. Diese Materialien kommen vor allem in Form von

Dréhten, Schrauben, Platten, Fixateuren oder Marknégeln zur Anwendung [15,16].

1.3.1 Konventionelle metallische OS-Materialien
Die Verwendung von rostfreiem Stahl ist in der Osteosynthese weit verbreitet. Dies ist zum

einen darin begriindet, dass dieses Material vergleichsweise billig in der Herstellung, leicht
verfligbar sowie gut zu verarbeiten ist [16]. Dariiber hinaus weist der rostfreie Stahl eine
hohe Steifigkeit auf. Die Steifigkeit bezeichnet die Fihigkeit eines Materials verformenden
Kriften zu widerstehen. Sie hdngt einerseits von der Dicke des Implantats und seiner Form
ab, andererseits aber vom Elastizitdtsmodul des Materials [16]. Im Falle von Stahl betriagt
dieses 200 GPa, das ist in etwa das 10 fache des Knochens und etwa doppelt so viel wie
Titan (110 GPa) [6,16]. Die Steifigkeit des Implantats sollte ausreichend hoch sein um den
Frakturspalt von Deformationen abzuschirmen, die die Knochenbildung gefdhrden

konnten. Gleichzeitig ist fiir die Heilung ein mechanischer Stimuli unerlésslich, das OS-
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Material sollte deshalb nicht die Gesamtheit der mechanischen Reize absorbieren, wie das
bei hoher Steifigkeit der Fall ist. Wird der Knochen durch zu rigide OS fixiert (= Stress
Shielding) kommt es zur Resorption und Inaktivititsatrophie des Knochengewebes
[6,15,16,25].

Weitere wichtige Materialeigenschaften sind die Festigkeit, die Verformbarkeit, die
Korrosionsbestdandigkeit, die Oberfldchenstruktur und die Biovertrdglichkeit. Stahl, in
seiner Rolle als meist verwendetes OS-Material, wurde in jiingster Zeit von Titan
verdrangt [16]. Dies ist darin begriindet, dass Titan zum einen ein hochgradig inertes
Material ist und dadurch eine gute Korrosionsbestindigkeit aufweist. Dariiber hinaus
erweist sich Titan in der Praxis als sehr biovertraglich mit geringeren Infekt-Raten als
Stahl. Das Auftreten lokal toxischer Reaktionen ist bei der Verwendung von Titan weniger
wahrscheinlich. Aullerdem enthilt es im Unterschied zum Stahl keine Nickelionen, welche

fiir den GroBteil allergischer Reaktionen verantwortlich sind [6,16,26].

1.3.2 Nachteile konventioneller metallischer OS-Materialien
Allen konventionellen metallischen Materialien gemein ist, dass sie korrodieren, ermiiden,

frither oder spiter brechen und dass in vielen Féllen ein Zweiteingriff zur Entfernung des
Metalls nétig wird [15,26]. Risiken die mit, im Korper verbleibenden, Metallimplantaten
assoziiert werden sind: Infektionen, Allergische Reaktionen, Korrosion, Stress-Shielding-
Osteopenie und ein vermuteter Zusammenhang mit Neoplasien [27].

Absolute, dringliche Indikationen zur Entfernung eines Implantats sind dessen Dislokation
beziehungsweise die Dislokation der Frakturenden, der Bruch eines Implantates oder die
Infektion des Knochens beziehungsweise der ihn umgebenden Weichteile. Dariiber hinaus
fiihren auch Funktionseinschriankungen, ein diinner Weichteilmantel oder Schmerzen fast
immer zur Entfernung der Implantates [15]. Bei Kindern wird immer ein Zweiteingriff
notig, da das proliferierende Skelett fest mit dem Implantat verwachsen oder in seiner
GroBenausdehnung behindert werden kann [15,25].

Ansonsten wird die Indikation zur Metallentfernung unter sorgfaltiger Abwagung der Vor-
und Nachteile gestellt. Denn es gibt viele Fille in denen die Entfernung des Implantats
nach Abheilung der Fraktur nicht zwingend erforderlich ist. Zumal die Implantate aus
Titan nur eine geringe Gefahr fiir allergische oder toxische Reaktionen bergen. Zu diesen
elektiven Indikationen zéhlen, zum Beispiel, kosmetisch beeintrichtigende Implantate,
Implantate aus Stahl oder der Wunsch des Patienten [15].

In diesem Zusammenhang konnten Bdstman et al. jedoch zeigen, dass der Grofteil der

Implantate tatsdchlich entfernt wird. In deren Studie wurden iiber einen Zeitraum von 7
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Jahren alle operativen Frakturfixationen an einer grofen Abteilung fiir Orthopddie und
Traumatologie registriert und der Anteil an Zweiteingriffen erhoben. Es zeigte sich, dass
81% aller Implantate wieder entfernt wurden (in absoluten Zahlen: 5095
Metallentfernungen) [27].

Die Metallentfernung ist ein Zweiteingriff und geht einher mit speziellen Risiken, die im
Zusammenhang mit Verwachsungen und Vernarbungen infolge des Ersteingriffs stehen.
Zusitzlich konnen die zu entfernenden Implantate gebrochen oder auf andere Weise defekt
sein, wodurch deren Entfernung erschwert oder unmdglich sein kann. Neben dem Risiko
der Operation selbst, wird der Patient auch den potentiellen Gefahren ausgesetzt die eine
Anisthesie mit sich bringt. Nach der Operation ist das Risiko einer Refrakturierung
kurzfristig erhoht und es wird fiir einen Zeitraum von vier Wochen von sportlichen
Aktivititen abgeraten [15,25]. Die Operation selbst und alle damit verbundenen
medizinischen Leistungen stellen auBerdem einen Kostenfaktor dar, der die
Wirtschaftlichkeit metallischer Implantate mindert [27,28]. Die eventuelle Notwendigkeit
eines Zweiteingriffes bei der Verwendung metallischer Implantat-Materialien ist daher als
klarer Nachteil dieser Stoffklasse zu betrachten. Diese Sichtweise wird untermauert durch
eine Studie von Mittal et Al., bei der 100 Patienten mit distaler Radiusfraktur umfassend
iiber metallische und resorbierbare Implantat-Materialien informiert und anschlieBend zu
threr Meinung befragt wurden. 95% der Studienteilnehmer favorisierten dabei eine
Versorgung mit resorbierbaren Materialien und iiber 90% der Befragten sahen den

Zweiteingriff als grofften Nachteil metallischer Implantate an [29].

1.3.3 Alternative Implantat-Materialien
Nach Hench & Polak 2002, kann man die Entwicklung der Implantat-Materialien in 3

Generationen unterteilen [30]. Bei der Entwicklung der ersten Implantate lag das
Augenmerk vor allem darauf, Stoffe zu verwenden die, ,,im hoch korrosiven Umfeld des
Korperinneren* [6] ein moglichst inertes Verhalten an den Tag legen, um die Gefahr
toxischer und allergischer Gewebsreaktionen zu minimieren [6,30]. Zur ersten Generation

zahlen laut Navarro et Al. 2008 [6]:

e Metalle wie rostfreier Stahl, Titan und Titanlegierungen

e Oxid-Keramiken wie, zum Beispiel, Aluminium-Oxid oder Zirconium-Oxid. Beide
Materialien kommen aufgrund ihrer hohen Steifigkeit und Festigkeit vor allem

beim endoprothetischen Ersatz des Hiiftgelenks zum Einsatz
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e Polymere, wie der Acryl-Knochenzement aus Polymethylmethacrylaten (PMMA),
Polyester, Polytetrafluoroethylen (Goretex®), Polyethylen (PE) und Andere. Den
Polymeren der 1.Generation ist gemein, dass sie im Kdorper von einer fibrosen
Gewebsschicht eingekapselt werden, die im Zusammenhang mit der Adsorption
von Proteinen steht. Ein Nachteil, den man anstrebte mit einer zweiten Generation

polymerer Implantate auszubessern.

Mit Entwicklung der zweiten Generation von Implantat-Materialien, verdnderte sich die
Zielsetzung. Anstelle maximal inerter Implantate galt es nun Stoffe zu finden, die ein
bioaktives Verhalten zeigen [31]. Unter Bioaktivitit versteht man dabei: ,,Jede Interaktion
mit, beziehungsweise jeden Effekt eines Materials auf eine Zelle mit dem Ziel, eine
bestimmte Antwort, ein bestimmtes Verhalten, auszulésen [6]*“. Ein konkretes Beispiel fiir
bioaktives Verhalten ist die Ostekonduktivitit von synthetischem Hydroxyapatit oder ,,Bio-
Glas* (aus Na20-CaO-P205-Si02), das im Korper durch seine Resorption und die damit

verbundene Freisetzung anorganischer Substanz Knochendhnliches Hydroxyapatit bildet
und damit die Verankerung mit dem Implantat unterstiitzt [30,32]. Implantat-Materialien,
welche die Mineralisation und Fixation des Bone-Implant-Interface (BII) - also der
Kontaktstelle von Implantat und Knochen — in dieser Weise unterstiitzen, befinden sich

schon seit Mitte der 1980er Jahre im klinischen Einsatz [30].

Zur zweiten Generation der Implantat-Materialien, zédhlen aullerdem solche die sich im

Korper im Rahmen einer kontrollierten chemischen Degradation auflosen [30].

Abgesehen von den Keramiken dieser zweiten Generation, wie zum Beispiel dem
bioaktiven Glas oder dem Hydroxyapatit. Gibt es aulerdem noch metallische Implantate

mit einer Ummantelung aus Keramik oder einer chemisch behandelten Oberfliche [6].

Hinsichtlich der Biodegradierbarkeit, stechen aber vor allem die Polymere hervor. Hier
kennt man eine ganze Reihe von Materialien die in vivo resorbierbar sind und sich
teilweise in klinischer Anwendung als Nidhte, Schrauben, Pins und Platten,
beziehungsweise in Erforschung befinden [6]. Hierzu gehdren: PLA (Polylactide), PLGA
(Polylactid-co-Glycolid), Polydioxanone (PDS), Poly(e-caprolactone) (PCL), Poly(3-
hydroxy)butyrate (PHB), Polyorthoester, Chitosane, Poly(2-hydroxyethyl-methacrylate)
(PHEMA) und Hyaluronséure [6].

15




Die Degradation wird im wéssrigen Milieu hauptsidchlich durch Hydrolyse der
Polymerketten vorangetrieben [6,30]. Die Abbaugeschwindigkeit ist dabei vor allem
abhéngig von der Kiristallinitdt, dem molekularen Gewicht, der Porositit und der
Monomer-Konzentration des Materials sowie von der Geometrie und Lokalisation des

Implantats [6].

Diese Polymere zeichnen sich nicht nur dadurch aus, dass sich im Idealfall ein
Zweiteingriff, wie bei den permanenten OS-Materialien eriibrigt. Sie haben auflerdem,
dank ihrer dem Knochen dhnlichen Steifigkeit, eine geringe Tendenz zum Stress Shielding
und tbertragen im Verlauf ihrer Resorption graduell die mechanische Last auf den
Knochen oder die Sehne [6,28]. Zusétzlich 16sen sie keine Artefakte bei der postoperativen

Bildgebung aus, wie das bei Metallen regelméBig der Fall ist [6].

Erste Berichte iiber die erfolgreiche klinische Anwendung stammen aus dem Jahre 1984
[28]. Seitdem hat die praktische Nutzung dieser Materialklasse stetig zugenommen.
Mittlerweile gibt es Platten, Schrauben, Zwecken, Dridhte und andere Erscheinungsformen
in denen Polymere zur Anwendung kommen [7]. Zu den in klinischer Anwendung
befindlichen Polymeren zdhlen laut Amini et Al.: Derivate von PLA und PLGA, sowie
PDS und Kollagene. Thre Anwendungsgebiete sind vielseitig liegen vor allem in der

Frakturversorgung der Arthrodese und der rekonstruktiven Chirurgie [6,28].

1.3.4 Poly(3-hydroxy)butyrat

Die Polyhydroxybuttersdure ist eine granuldre Speicherform von Lipiden, die Bakterien im
Zytoplasma als Reservestoffe deponieren [33]. Dieses natiirlich vorkommende Biopolymer
ist ein Polyhydroxyalkanoat mit hoher Biokompatibilitit und der Eigenschaft im
Korperinneren degradiert zu werden. Der Schmelzpunkt dieses kristallinen Thermoplasts
liegt bei ca. 180° Celsius und sein molekulares Riickgrat besteht aus 3 Kohlenstoffatomen
(siche Abb. 1) [34,35]. Mikroorganismen konnen dieses Poylmer vollstindig zu Wasser
und Kohlenstoffdioxid zerlegen. [36-38]. Die Degradation im menschlichen Koérper wird
als Zusammenspiel aus Hydrolyse der polymeren Ketten beschrieben mit gleichzeitiger
enzymatischer Zersetzung des Materials, die jedoch vergleichsweise eine eher

untergeordnete Rolle spielt (vgl. 4.2) [6].
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Abbildung 2: Poly(3-hydroxy)butyrat, aus [37]

Studien mit subkutaner Implantation von PHB-Implantaten konnten eine sehr geringe
Toxizitdt des Materials nachweisen, das lediglich milde Entziindungsreaktionen hervorrief.
Im Gewebe um das Implantat wurden mononukledre Makrophagen, Fibroblasten und
Lymphozyten gefunden. Bei zwei voneinander unabhingigen Studien wurde eine fibrose
Umkapselung des eingebrachten Fremdkorpers beobachtet, die sich allerdings im weiteren
Verlauf wieder deutlich zuriickbildete [37,38]. Diese unspezifische Fremdkorper-Reaktion
ist ein typisches Phdnomen, das bei allen bioresorbierbaren Implantaten beobachtet werden
kann und steht vermutlich im Zusammenhang mit der Degradation und Adsorption der
Monomere [39].

Die Geschwindigkeit der in vivo Degradation von PHB ist viel geringer als das bei PLA
oder PLGA der Fall ist. Studien zu diesem Material zeigten auch, dass die
Abbaugeschwindigkeit des Polymers vermutlich im Zusammenhang mit dessen
Kristallinitdtsgrad steht. Je weniger kristallin, desto schneller ging der Abbauprozess von
Statten [35,38].

PHB verursacht in der Bildgebung mit Rontgenstrahlung keine Artefakte, ist jedoch
aufgrund seiner Dichtewerte eher schlecht abbildbar [6].

PHB befindet sich derzeit nicht in klinischer Verwendung es zeigt eine im Vergleich zu
anderen Polymeren zu geringe Degradationsrate und gilt daher in seiner reinen Form als
eher ungeeignetes Material fiir die praktische Anwendung [7,35]. Nichtsdestotrotz ist das
Interesse an PHB ungebremst. Aktuelle Forschungsansitze verwenden das Biopolymer als
Bestandteil von Kompositen, die sowohl resorbierbar, als auch bioaktiv sind [6].
Gleichzeitig wird an der Weiterentwicklung des Materials durch Co-Polymerisation von 3-
Hydroxyvalerat zu PHBV (Poly(3-Hydroxybutyrat-co-3-Hydroxyvalerat) gearbeitet.
Dieses Polymer ist aufgrund seiner exzellenten Biokompatibilitit, die allen
Polyhydroxyalkanoaten gemein ist, von besonderem Interesse im Bereich des Tissue

Engineering [35].
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1.3.5 Herafill®

In dieser Studie wurden PHB-Implantate erprobt, denen unterschiedliche Zusatzstoffe
beigemischt wurden. Bei drei Implantat-Typen wurde ein Knochenersatzmaterial
(=Herafill®, Heraeus, Hanau, Deutschland) in unterschiedlicher Konzentration zugefiigt
(10% bzw. 30% Volumenanteil). Herafill® ist ein Komposit bestehend aus Calciumsulfat,
Calciumcarbonat und Glyceroltripalmitat [40]. Dieses Komposit zdhlt damit zur Gruppe
der bioaktiven keramischen Knochenersatzmaterialien [32,41]. Calciumsulfat ist ein
erprobtes Agens beim Ersatz von Knochengewebe es zeigt eine gute Biokompatibilitit und
seine Osteokonduktivitdt, i.e. dessen Féhigkeit den Knochenaufbau zu unterstiitzen (vgl.
1.3.3), gilt als erwiesen [42,43].

Herafill® befindet sich derzeit in klinischer Anwendung als resorbierbares
Knochenfiillmaterial, das zugleich Vehikel fiir die in-situ Applikation von Antibiotika ist
[40]. Die in den verwendeten Implantaten enthaltenen Anteile an Herafill® sind keine
sogenannten Beads mit 6mm Grofe, wie die auf der offiziellen Website des Herstellers
beschriebenen, sondern Partikel deren Grofe vermutlich im Bereich von pum liegt.
Hinsichtlich der Biokompatibilitdt des Herafill® — in der von uns verwendeten Form —

liegen noch keine genaueren Erkenntnisse liber Auswirkungen auf Zellen und Gewebe vor.

1.3.6 Zirconiumdioxid
Drei der Filinf PHB-Implantaten, die innerhalb dieser Studie zur Anwendung kamen, waren

zu je 3% Volumenanteil mit Zirconiumdioxid (=ZrO2) versetzt. ZrO2 absorbiert aufgrund
seiner hohen Ordnungszahl und Dichte in hohem Malle Rontgenstrahlung [44,45] und ist
daher geeignet um den PHB-Implantaten in der Rontgenstrahlen-basierten Bildgebung
einen wahrnehmbaren Kontrast zu verleihen.

ZrO2 ist zudem sehr widerstandsfahig und korrosionsbestindig und verfiigt {iber eine hohe
mechanische Stabilitit. Gegenwirtige Einsatzgebiete des Materials sind vor allem die
Zahnmedizin und der endoprothetische Ersatz von Hiiftgelenken. Dort findet es seine
Anwendung bei der Herstellung von Gelenkkdpfen, da ZrO2 -Keramiken aufgrund ihrer
Hiarte besonders geeignet sind dem (friihzeitigen) Verschlei3 durch Abrieb zu widerstehen
[46].

ZrO2 gilt als ungiftig mit einem allgemeinen MAK-Wert von 5 mg/m3 [44]. In-vitro
Untersuchungen zur Biovertridglichkeit von ZrO2 sind teilweise widerspriichlich. In
einigen Fillen fand sich kein Anhalt fiir eine Toxizitit des Materials. Andere Studien
hingegen konnten nachweisen, dass Zirconium-Puder, im Vergleich zu aluminiumhaltigen

Pudern, einen hemmenden Einfluss auf das Wachstum von Zellkulturen haben [46].
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Untersuchungen bei denen die Biokompatibilitdt verschiedener ZrO2 -Keramiken in-vivo
iiberpriift wurden, zeigten allerdings eine hervorragende lokale und systemische
Vertraglichkeit der Implantate. Im Korperinneren verhélt sich dieses Material inert und es
findet sich regelmifBig eine bindegewebige Kapsel an der Grenzflache zwischen Implantat

und Gewebe [46].

1.3.7 WZ21
WZ21 ist eine Mgl mit Anteilen an Yttrium, Zink, Mangan und Calcium. Diese

Komponenten betragen in Summe circa 0,036 Massenanteil (vgl. 8.2, Tabelle 1).
Magnesium (Mg) selbst ist ein Leichtmetall mit einer Dichte von 1,74 g/cm3 [8]. Studien,
die die Biokompatibilitdt von MgL in-vivo und in-vitro testeten, kamen gleichermaf3en zu
dem Schluss, dass diese Legierungen eine exzellente Vertrdglichkeit mit dem
menschlichen Organismus zeigen [8,47].

Mg zeigt vor allem im wissrigen Milieu eine sehr geringe Korrosionsbestindigkeit, ein
Merkmal, das es fiir viele technische Anwendungsgebiete als unbrauchbar erscheinen lésst,
das es jedoch pridestiniert fiir die Verwendung als resorbierbares Implantat-Material
[8,48].

Ein Problem im Zusammenhang mit der Verwendung von Mg stellt jedoch die Produktion
von Wasserstoffgas als Substrat seiner Resorptionsvorgdnge im lebenden Organismus dar
[8,48,49]. Dieser Umstand hat dazu gefiihrt, dass die Forschung an dem Material Mitte des
letzten Jahrhunderts verlassen worden war, da die Gasproduktion sich negativ auf die
Knochenheilung auswirkt [8,48]. Die anfallende Gasmenge ist hauptsidchlich von der
Zusammensetzung der MgL abhéngig [8,48]. Studien zum Resorptionsverhalten des
verwendeten WZ21 haben gezeigt, dass diese MgL bei einer adédquaten
Resorptionsgeschwindigkeit und homogener Degradations-Dynamik lediglich zu
moderater Gasentwicklung neigt, die die Knochenheilung nicht zu beeintrachtigen scheint
[47,49].

Aufgrund der hohen Stabilitdt und Bruchfestigkeit von Mg sowie einem Elastizitdtsmodul
das mit Werten von 41GPa, dem menschlichen Knochen in biomechanischer Hinsicht sehr
dhnlich ist. Eignet sich dieses Material hervorragend fiir die Versorgung von Frakturen in
Last tragenden Bereichen des Bewegungsapparates [8,48].

Witte et al. untersuchten in ihrer Studie den Knochenanwuchs an verschiedene MgL, die in
Form von zylindrischen Pins intramedullir in den Oberschenkelknochen von
Meerschweinchen eingebracht worden waren. Die histomorphometrische und

elektronenmikroskopische Auswertung zeigte signifikant hdhere Mineralisierungsraten und
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Knochenflachen fiir die MgL im Vergleich zur Kontrolle nach 6 und 18 Wochen (als
Kontrollgruppe wurde ein degradierbares PLA basiertes Biopolymer verwendet) [48].
Ahnliche Ergebnisse brachte auch ein Vergleich zwischen einer MgL und einer
Titanlegierung [50]. Diese Beobachtungen fiihrt man unter anderem auf einen

mutmaBlichen osteokonduktiven Effekt des Mg auf die Osteogenese zuriick [8].

1.4 Osseointegration
Laut Albrektsson et al. (2003) bezeichnet der Begriff der OI die Verankerung und

Integration eines Implantates in den lebenden Knochen [51]. OI ist also ein MaB fiir die
mechanische Stabilitdit des BII. Der Vorgang der OI hidngt aber auBerdem, nach
Albrektsson et al. (2001), von der Reaktion des Kdorpers auf ein Fremdkorper-Material ab
[52] und ist damit nicht nur ein biomechanischer Parameter, sondern auch ein Indikator fiir
die Biokompatibilitit eines Materials mit dem menschlichen Organismus. Neben der
biologischen Vertrdglichkeit des Implantates, wird das Ausmall der Osseointegration

hauptsdchlich von der Biomechanik des verwendeten Materials und dessen

Oberflichenbeschaffenheit beeinflusst [53].

1.4.1 Modifikatoren der Ol
Wie schnell und nachhaltig die OI nach Einbringen eines Fremdkorpers von Statten geht,

hingt einerseits von der Fertigkeit des Chirurgen, der Korperregion und der Qualitdt des
Knochens ab und andererseits kommt es — wie bereits erwédhnt - auf die Eigenschaften des
verwendeten Implantates an [52,54]. Unter optimalen Bedingungen hinsichtlich
mechanischer Stabilitdt und geringem Abstand zwischen Knochen und Fremdmaterial von
weniger als 1Imm, wird die OI, wie bereits angesprochen (sieche 1.2.1 Direkte
Knochenbruchheilung), durch direkte Osteogenese vorangetrieben [19,55]. Dabei wird

Knochen direkt an das Implantat angelagert.

1.4.2 Ol und Oberflachenbeschaffenheit
Ausmall und Geschwindigkeit der Kochen-Apposition am BII, durch die es zur OI des

Implantates kommt, wird zusétzlich durch die Oberflichenbeschaffenheit Desselben
wesentlich beeinflusst. Dabei miissen vor allem zwei Aspekte in Betracht gezogen werden:
Die Topographie, bzw. Morphologie der Oberfldche und deren chemische Eigenschaften
[6,53,61].

Die Rauigkeit der Oberfliche spielt eine wichtige Rolle beim Anbau neuen Knochens an
einen Fremdkorper. Dabei geht man davon aus, dass eine Aufrauhung der dufBeren

Schichten eine Vergroferung der Oberfliche bewirkt, an der Knochenanbau stattfinden
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kann [6,61,62]. Eine Oberfldche die Rauigkeiten kleiner als 1um aufweist bezeichnet man
als glatt. Die Oberflichen-Topographie nimmt dariiber hinaus Einfluss auf die zelluldre
Gewebeinteraktion, die bei der Einheilung des Fremdkorpers stattfindet, wie zum Beispiel
die Adhésion von Proteinen [63]. Zusitzlich wird die Orientierung und Migration von
Zellen beeinflusst [61].

Jedes Implantat wird im Korper von einer Schicht aus Proteoglykanen und Kollagenen
umgeben, an welche wiederum Zellen binden konnen. An diesem Zelladhésionsprozess
sind verschiedene Proteine beteiligt, die jeweils unterschiedliche Bindungseigenschaften
aufweisen. Durch Modifikation des extrazelluliren Glykoprotein-Mantels an der
Implantatoberfliche kann es daher auch gelingen auf zelluldrer Ebene Einfluss auf die OI
zu nehmen [63].

Die Beschaffenheit einer Oberfliche kann durch verschiedene Bearbeitungstechniken
modifiziert werden, dazu zéhlen die Plasma Spriih-Beschichtung mit Hydroxyapatit, der
Beschuss mit Aluminiumoxid oder Titaniumoxid, die Strukturierung durch chemisches
Atzen und weitere Methoden [6,61,63].

Die Benetzbarkeit des Materials ist in der Frithphase der OI ein weiterer wichtiger
Einflussfaktor. Eine hydrophile Oberfliche begiinstigt dabei die Adhdsion von
Blutplattchen-reichem Plasma. Fiir die Adhédsion von Blutpléttchen-reichem Plasma konnte
experimentell eine Korrelation mit frither OI nachgewiesen werden [6,62].

Neben der Benetzbarkeit von Oberfldchen, sind noch weitere chemische Eigenschaften
bekannt, die nachweislich Einfluss nehmen auf die zelluldre Interaktion zwischen Gewebe

und Implantat [61].

2 Material
2.1 Tiere

Alle Tierversuche wurden am Institut fiir biomedizinische Forschung der medizinischen
Universitit Graz durchgefiihrt. Die, ausschlielich, minnlichen, 5 Wochen alten, Sprague-
Dawley Ratten, mit einem Gewicht von 140-190 g wurden in Gruppen von jeweils 3
Ratten pro Kifig gehalten. Man gewéhrte ihnen eine einwdchige Akklimatisation-Phase,
bevor sie dem Stress der Operation ausgesetzt wurden. Fiir die gesamte Dauer des
Experiments stand den Tieren Wasser und eine Futterquelle in Form von Pellets (Ssniff
Spezialdiditen GmbH, Soest, Deutschland), wie sie bei der Kafighaltung von Ratten iiblich

sind, zur freien Verfligung. Fiir diese Arbeit wurden p-CT-Scans aus verschiedenen
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Studien ausgewertet. Insgesamt wurden Scans von 36 verschiedenen Tieren in die

Auswertung mitaufgenommen.

2.2 Implantate

In dieser Studie wurden die in Tabelle 1 aufgefiihrten Implantate aus den dort benannten

sechs verschiedenen Gruppen verwendet.

Tabelle 1: Verwendete Implantate

Implantat-Gruppe | Bezeichnung Massenanteile
1 PHBnativ PHB 1
2 PHB3%ZrO2 PHB 0,97; ZrO2 0,03
3 PHB3%ZrO2+10%Herafill® | PHB 0,87; ZrO2 0,03; Herafill® 0,1
4 PHB3%Zr02+30%Herafill® | PHB 0,67; ZrO2 0,03; Herafill® 0,3
5 PHB30%Herafill® PHB 0,7; Herafill® 0,3
6 WZzZ21 Mg 0,966; Y 0,02; Zn 0,01; Ca 0,0025; Mn 0,0015

Das PHBnativ-Implantat besitzt eine Zugfestigkeit (cM) von 33 MPa, ein
Elastizitdtsmodul (EM) von 3-4 GPa und eine Bruchdehnung von 3-4%. Die Komposite
der Gruppen 2 bis 4 haben eine, gegeniiber dem PHBnativ, geringfiigig niedrigere
mechanische Stabilitdt. Genaue Daten zur Zugfestigkeit und Bruchdehnung liegen fiir die

Implantat-Gruppe 5 nicht vor (sieche Tab. 2).
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Tabelle 2: Mechanische Eigenschaften der Implantate
*k.D.v. = keine Daten verfiigbar

Implantat-Gruppe 1 2 3 4 5 6
(s. Tab 1)

Elastizititsmodul 3-4 2,3 2,8 2,8 k.D.v.* 45
(EM) in GPa

Zugfestigkeit (cM) 33 25 31 25 k.D.v.* 250
in MPa

Bruchdehnung in 3-4 3 3 2-3 k.D.v.* 28
%

Bei drei Implantat-Typen wurde das Knochenersatzmaterial Herafill® (Heraeus, Hanau,
Deutschland) in unterschiedlicher Konzentration zu 0,1, bezichungsweise 0,3 Massenanteil

zugefligt.

Die Implantate der Gruppen 2 bis 4 bestehen aulerdem zu einem Massenanteil von 0,03

aus ZrO2.

Die verwendete Magnesium-Legierung WZ21 setzt sich aus Magnesium (Mg), Yttrium
(Y), Zink (Zn), Kalzium (Ca) und Mangan (Mn) in den in Tabelle 1 angegebenen
Massenanteilen zusammen. WZ21 zeigt eine im Vergleich zu den PHB basierten
Implantate sehr hohe mechanische Stabilitdt mit cM von 250MPa, einer Bruchdehnung

von 28% und einem EM von 45 Gpa (siehe Tab. 2).

Alle Implantate, weisen dieselbe zylindrische Form auf und haben einen Durchmesser von
1,6mm sowie eine Liange von 8mm (sieche Abb. 3). Die Oberflachen aller verwendeten

Implantate sind glatt und unbehandelt.
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Abbildung 3: PHB-Pin; links steril verpackt;

2.3 Mirko-Computer-Tomographie (uCT)

Die Tiere der Mikro-Computer-Tomographie-Gruppe wurden jeweils nach 12, 24 und 36

Wochen einer Mikro Computer-Tomographie (u-CT) unterzogen. Dabei wurde ein

Computer-Tomograph der Firma Siemens benutzt (Siemens Inveon Acquisition Workplace

1.2.2.2). Zur Auswertung der Bilder wurde die herstellereigene Software benutzt (Siemens

Inveon Research Workplace 1.2.2.2).

2.4 Medikamente

In Tabelle 3 sind alle Medikamente aufgefiihrt die bei den Tierversuchen zur Anwendung

kamen.

Handelsname Wirkstoff Herstellerfirma

Anexate® Flumazenil I}oche Austria gmbH, Wien,
Osterreich

Antisedan® Atipamazol Pfizer Corp. Austria GmbH,

Wien, Osterreich

Betaisodonna® Ldsung

Polyvidon-Jod

Mundipharma GmbH, Wien,
Osterreich

Dipidolor® Piritramid Janssen-Cilag GmbH, Neuss,
Deutschland

Dormitor® Medetomedin Pfizer Corp. Austria GmbH,
Wien, Osterreich

Fentanyl® Fentanyl Janssen-Cilag GmbH, Neuss,
Deutschland

Furane® Isoflurane Abbot AG, Baar, Schweiz

Midazolam Delta® Midazolam Deltaselect GmbH, Dreieich
Deutschland

NaCl-Fresenius® NacCl 0,9% Fresenius Kabi Austria

GmbH, Graz, Osterreich
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Rimadyl® Caprofen Pfizer Corp. Autria GmbH,
Wien, Osterreich

Thiopental-Natrium® Thiopental Sandoz GmbH, Kundl,
Osterreich

Tabelle 3: Verwendete Medikamente

3 Methoden

In dieser Arbeit wurde zur Evaluierung der OI das, in unmittelbarer Umgebung des
Implantats gemessene, Knochenvolumen (=Bonevolume =BV) im Verhéltnis zum absolut
erfassten Gewebsvolumen (=Tissuevolume =TV) als objektivierbares Mall herangezogen.
Die Messungen selbst wurden durch Auswertung von Schnittbildern einer Mikro-

Computertomographie (WCT) durchgefiihrt.

3.1 Versuchsanordnung
Ein in Teilen dhnlicher Versuchsaufbau, wie der hier vorliegende wurde bereits von Kraus

T. et Al 2012 beschriecben [49]. Alle Tierexperimente waren vorab durch das
Osterreichische Ministerium fiir Wissenschaft und Forschung genehmigt worden.

In dieser Studie wurden retrospektiv Daten aus mehreren Versuchsreihen verglichen, die
alle den gleichen methodischen Aufbau hatten. Insgesamt wurden 84 Versuchstiere in die
Studie miteinbezogenen. Zur Veranschaulichung wurde in Abbildung 4 versucht alle
einbezogenen Gruppen schematisch darzustellen. Die beiden Gruppen A und B wurden

zum Zwecke einer anschaulichen Darstellbarkeit, ebenfalls retrospektiv, eingefiihrt.
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WZ21:12n

Gruppe B: 48n
PHB+3%Zr02: 18n

gl Euthanasie nach 3, 6
und 9 Monaten

PHB+3%ZrO2+
30%Herafill®: 18n

PHB nativ: 6n Scan nach 24w

Scan nach 12, 24 und

PHB+3%Zr02: 6n
. 36w

PHB+3%ZrO2+ Scan nach 12, 24 und

36w

10%Herafill®: 6n
— Gruppe A: 36n —
PHB+3%ZrO2+

30%Herafill®: 6n

Scan nach 12, 24 und
36w

PHB+30%Herafill®: 6n amgocan nach 12 und 24

Scan nach 12, 24 und

— W721:6n — 36 w

Abbildung 4: Schematische Darstellung der Versuchsgruppen

Gruppe A: Besteht aus insgesamt 36 Tieren, die entsprechend den sechs Implantat-Typen
in sechs Untergruppen zu je sechs Tieren unterteilt werden konnen. Nachdem die
Implantate am Tag 1 des Experiments im Rahmen der Operation in die
Oberschenkelknochen der Ratten eingebracht worden waren, wurden die Tiere der Gruppe
A in Abhéngigkeit der verwendeten Implantat-Reihe zu den vorher festgelegten
Zeitpunkten von 12, 24 und 36 Wochen einem p-CT-Scan unterzogen. Die in diese Studie
miteinbezogenen Ratten wurden im standardisierten Operationsverfahren (vgl. 3.2) alle
beiderseits mit zwei Pins aus der jeweils gleichen Materialgruppe versorgt. Bei der
Auswertung wurde prinzipiell immer die Aufnahme des linken Hinterlaufs verwendet.

Wenn auf dieser jedoch der Pin beschddigt oder disloziert war oder durch die, im
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Zusammenhang mit technischen Schwierigkeiten, manchmal auftretenden Artefakte
iberlagert, wurde die Aufnahme des rechten Hinterlaufes fiir die Erhebung herangezogen.

Gruppe B: Die Daten dieser Gruppe stammen aus einer Arbeit von Celarek et al., die die
gleichen Materialgruppen und dasselbe experimentelle Modell verwendet [65].
Schematisch betrachtet besteht sie aus 48 Tieren. Am Tag 1 wurden beide
Oberschenkelknochen jeder Ratte mit zwei gleichen Implantaten aus den drei
Materialgruppen PHB3%ZrO2, PHB3%ZrO2+30%Herafill® und WZ21 versorgt. In der
Gruppe B erfolgte dann nach 12, 24 Wochen eine Euthanasie von 18 zufillig ausgewéhlten
Tieren bezichungsweise 12 Tieren nach 36 Wochen. Im Anschluss an die Euthanasie
wurden die Knochen explantiert und mithilfe eines POT auf ihre mechanische Stabilitét

untersucht.

3.2 Operativer Eingriff

Die Versuchstiere erhielten nach Verabreichung einer Gasnarkose mit Isofluran (Furane®;
vgl. Abb 5) eine Gewichtsangepasste Aufrechterhaltung der Anisthesie (0,1mL/100g KG)
mit einem Gemisch aus ImL Fentanyl®, ImL Midazolam Delta® und 0,5mL Domitor®.
Die Verabreichung der Narkose erfolgte mittels subkutaner Injektion in den Nacken und

wurde bei Bedarf in 0,05er Schritten auf titriert.

Abbildung 5 Gasnarkose mit Isofluran
Nachdem die Tiere narkotisiert worden waren, wurde beidseits das Fell im Bereich des

Oberschenkels mit Hilfe eines Einmalrasierers entfernt. Anschliefend erfolgte eine

grof3ziigige Desinfektion des Operationsbereichs mit Betaisodona®-Losung. Der OP-Situs
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wurde steril abgedeckt und eine Hautinzision mit dem Skalpell vorgenommen. Nun
wurden Subkutangewebe, Faszien und Muskeln stumpf pripariert, bis der
Oberschenkelknochen frei lag. Mit der Bohrmaschine wurde ein im Querschnitt 1,6mm
messendes, transkortikales Loch in der Schaftmitte des Knochens gebohrt, welches sodann
mit einem Pin versorgt wurde. Die transkortikale Lage des Pins, wurde durch Ertasten des
medialen Pin-Endes bestétigt und das Wundgebiet gereinigt. Abschliefend erfolgten der
schichtweise Verschluss der Wunde und die Hautnaht mit Einzelknopfndhten. Danach
wurde auf der kontralateralen Seite mit einem Pin aus derselben Materialgruppe in gleicher
Weise verfahren. Den Versuchstieren war es mdglich unmittelbar postoperativ beidseits
voll zu belasten, da der durch die Operation entstandene Defekt jeweils nur 60% des

Knochenquerschnitts betrug.

Die Antagonisierung der Anésthesie erfolgte mit einem Antidot bestehend aus 4mL
Anexate®, 0,5mL Antisedan® und 1,5mL NaCl-Fresenius®, welches intraperitoneal in
einer Dosierung von 0,1mL/100g KG verabreicht wurde. Fiir die Uberbriickung von
Wartezeiten und die Zeit bis zum Ausklingen der Narkose wurden die Ratten auf einer

Wiérmematte gelagert um der Auskiihlung vorzubeugen.

3.3 Schmerzmedikation
Postoperativ erhielten die Tiere 0,4mL einer Mischung aus ImL Rimadyl® und 50mL

NaCl-Fresenius® als subkutane Injektion in den Nacken. Anschliefend erfolgte fiir die
Dauer von mindestens einer Woche eine Schmerzstillung mit Dipidolor®, das den Tieren
iiber das Trinkwasser zugefiihrt wurde. Hierbei wurde eine Mixtur aus zwei Ampullen
Dipidolor® 20mL 5%-Glucose und 250mL Wasser hergestellt. Dann wurden pro Kifig

(=4 Tiere) jeden Tag ca "4 dieser Mixtur dem Trinkwasser-Reservoir beigemengt.

3.4 Euthanasie und Explantation
Fiir die Euthanasie wurden die Tiere in gleicher Weise wie zuvor unter 3.2 beschrieben mit

einer Isofluran Gasnarkose betdubt. Die narkotisierten Tiere wurden dann mit einer
intrakardialen Injektion von 2 mL Thiopental-Natrium® getdtet. Direkt im Anschluss an
die Injektion wurden iiber die intrakardial gelegene Kaniile 5 mL Blut aspiriert und das so
gewonnene Blut auf Entziindungszeichen hin untersucht.

Anschliefend an die Euthanasie wurden beide Oberschenkelknochen explantiert. Dabei

wurde schonend vorgegangen um die mechanische Integritit der Proben zu gewihrleisten.
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Das gewonnene Material wurde dann mit fliissigem Stickstoff schockgefroren und bis zum

Beginn der weiteren Testung im Gefrierschrank gelagert.

3.5 Push-Out-Test (POT)

Bei dieser Testmodalitdt wirkt eine Kraft parallel zur longitudinalen Achse des Implantates
auf das BII ein. Zu diesem Zweck wird der explantierte Knochen in eine spezielle
Testvorrichtung eingespannt. Wenn das zylindrische Implantat aus seiner kndchernen
Verankerung herausbricht ist die ,,Maximum Push-Out Force® (MF) (maximal
applizierbare Kraft) erreicht. Die sogenannte ,,Ultimate Shear Strentgh“ (c,) wird in
N/mm2 angegeben. Sie wird ermittelt, indem man die MF durch die knocherne
Kontaktfliche (=Bone Implant Contact =BIC) teilt (siche Formel 1) [58,59].

MF

6 =
u BIC

Formel 1: Ultimate-Shear-Strength

Die Datensétze fiir ou wurden retrospektiv akquiriert und stammen aus einer POT-
Versuchsreihe, die die gleichen Materialgruppen und dasselbe experimentelle Modell
verwendet [65]. Die errechneten Werte fiir BV/TV und deren Aussagekraft iiber die OI

sollen mithilfe dieses Parameters objektiviert werden.

3.6 In-vivo uCT

Fiir die pnCT-Scans wurden die Ratten mit Furane® narkotisiert. Die Aufnahmen wurden
mit einer Spannung von 70kV, einer Stromstérke von 500pA und einer Expositionszeit von
1000ms durchgefiihrt. Jede Aufnahme besteht aus 180 Schnitten, bei einem Winkel von
210°. Die Auflésung betrug dabei 35 pm pro Pixel.

3.6.1 Bildverarbeitung

Analysiert wurden die Bilder mit der herstellereigenen Software (Siemens Inveon
Acquisition Workplace 1.2.2.2). Dabei stand die Erhebung der OI, also des
Knochenanbaus an das Implantat, im Vordergrund. Zu diesem Zweck wurde das BV im
Radius von 210pm um das Implantat gemessen und ins Verhéltnis zum Gesamtvolumen
(=Tissuevolume TV) gebracht.

Die pCT-Scans wurden bei diesem Versuch alle in-vivo, also am lebenden Versuchstier
durchgefiihrt. Dadurch war es uns moglich die Entwicklung des Knochenanbaus iiber die

Zeit zu beobachten.
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Der Einschluss der Kortikalis wurde nach lateral und medial begrenzt. Die Grenze wurde
dabei immer dann gezogen, sobald im Schnittbild proximal oder distal des, transkortikal
gelegenen, Implantates das Periost erreicht war (siche Abb.6 und 7). Der variable

iiberméfige Knochenanbau ging nicht in die Messung mit ein.

R1: 3.425mm

Abbildung 6: der iiberméfige proximale Knochenanbau (gelber Pfeil) geht nicht in die Messung mit
ein; griine Umrandung = Pin; blaue Umrandung = ROI;

3.6.2 Messverfahren
Mithilfe der Inveon Software wurde der gesuchte Quotient aus BV/TV berechnet. Das TV
errechnete sich dabei indem das Volumen des in die Messung eingegangenen Pin-
Abschnitts (=H6he =h), vom Gesamtvolumen des GW 1 (vgl. 3.6.2 Schritt 2) abgezogen
wurde (siche Formel 2).

BV _ BV

v (1,01mm2 xmwxh)—(0,8mm2 xwxh)

Formel 2: Berechnung von BV/TV
Bei der Ausmessung der pu-CT-Bilder wurde nach einem standardisierten Verfahren
vorgegangen:

1. Zunéchst wurde der Pin in den Schnittbildern aller 3 Ebenen aufgesucht und jeweils

in einem medialen Anschnitt dargestellt.

2. Nun wurde in einem zweiten Bearbeitungsschritt Die Region Of Interest (ROI)

eingegrenzt. Zu diesem Zweck wurde zunidchst in allen 3 Ebenen ein Gewebszylinder
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(GW1) mit einem Durchmesser von 2020pum segmentiert. Dieser Zylinder schliefft den Pin

ein und tiberlappt ihn in den drei zweidimensionalen Bildebenen um 210pm.

3. Im nichsten Schritt wurde ein Gewebszylinder (GW2) eingezeichnet der genau den
Abmessungen des im GWI1 enthaltenen Pins entspricht mit einem Durchmesser von
1600um. Die Hohe der beiden Zylinder war dabei variabel und richtete sich nach der
Ausdehnung der Kortikalis. Die Grenze wurde immer dann gezogen, sobald proximal oder

distal des Pins das Periost (also die duBBerste Kortikalis-Schicht) erreicht war (vgl. Abb7).

4. Durch Subtraktion des GW2 vom zuvor generierten GW 1 wurde die definitive ROI
errechnet, die sich nun in den Schnittbildern aller 3 Ebenen zu je 210um beiderseits des

Pins erstreckte.

5. Der absolute Anteil an Knochengewebe (BV) innerhalb der ROI wurde ermittelt
durch die Anwendung eines Gewebes-Schwellenwertes der Gewebe nach seiner Dichte in
Knochen und nicht-mineralisiertes Bindegewebe differenziert (vgl. Abb.8). Das so
erhaltene BV wurde, wie in Formel 2 dargestellt, ins Verhéltnis zum Gesamtvolumen der

ROI (=TV) gebracht (=BV/TV).

Abbildung 7: PHBnativ-Pin nach 6 Monaten

Abb. 7 zeigt den GW2 (griin
umrandet), den GWI1 (weifs strichliert
bzw. duflere Umrandung) und die
zwischen GW2 und GWI gelegene
ROI  Innerhalb der ROI ist das
mineralisierte Knochengewebe tiirkis
umrandet. Die im Bild rechts oben

gelegene, mediale proximale

Kortikalis weist eine deutliche Kallus
artige Knochenmanschette auf, die —
wie in Schritt 3 erldutert — nicht in die

Messungen mit eingeht
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Abbildung 8: PHB30% Herafill-
Pin nach 6 Monaten

Abb. 8 zeigt den
tangentialen Anschnitt der
ROI; die tiirkis umrandeten

Bereiche wurden  durch

Anwendung eines
Gewebsschwellenwertes als
mineralisiertes

Knochengewebe erfasst;

3.7 Statistische Analyse

Fiir die Datenverwaltung und die Ermittlung von Mittelwerten sowie die Erstellung von
Balkendiagrammen wurde Microsoft Excel® (Microsoft Corporation, Redmond, USA)
verwendet. Die weitere statistische Auswertung erfolgte mithilfe von IBM SPSS®
Statistics 20 (SPSS Inc., Chicago, USA).

Mittels des nichtparametrischen Kruskal-Wallis-Tests fiir k-unabhingige Stichproben
wurde nach signifikanten Unterschieden zwischen den Ergebnissen fiir BV/TV der
verschiedenen Materialgruppen zu den drei Zeitpunkten der pCT-Bildgebung gesucht.
Zum Ermitteln signifikanter Unterschiede zwischen zwei unabhiangigen Stichproben wurde
der Mann-Whitney-U-Test (MWUT) benutzt. Unterschiede wurden ab einem p-Wert
kleiner 0,05 als signifikant angesehen. Zusétzlich wurde eine explorative Datenanalyse
durchgefiihrt.

Um zu iiberpriifen ob die in-vivo-uCT mit der mechanischen Stabilitdt des BII korreliert,
wurden die Ergebnisse aus einem parallel durchgefiihrten Versuch herangezogen, bei dem
die Biomechanik des BII am explantierten Knochen mittels eines POT untersucht wurde.
Der dafiir verwendete Datensatz der unter der Gruppe B subsummiert wurde (vgl. 3.1)
wurde retrospektiv akquiriert und stammt aus einer Versuchsreihe die, die gleichen
Materialien und Methoden verwendete [65].
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4 Ergebnisse

4.1 Durchmesser der ROI, absolutes BV und BV/TV in der
Verlaufsbeobachtung
Ausnahmslos alle Knochen aus der Gruppe A zeigten in den uCT-Scans eine

Grofenzunahme der Markraumhdhle, die sich in einer Progression des gemessenen
Durchmesser der ROI (=h) manifestierte. Abbildung 9 veranschaulicht die errechneten
Mittelwerte der ROI-Durchmesser. Ein Kruskal-Wallis-Test zeigt, dass zwischen den PHB
basierten Implantaten, dabei kein signifikanter Unterschied fiir den mittleren ROI-
Durchmesser gefunden werden kann. Die p-Werte betragen hier 0,659 fiir den 3-Monats-
Vergleich, 0,905 fiir den 6-Monats-Vergleich und 0,257 zum 9-Monats-Zeitpunkt. Die
mittleren ROI-Durchmesser der WZ21-Gruppe weichen fiir den 3-Monats-Zeitpunkt in
statistisch signifikanter Weise von den Werten der PHB-Gruppen ab (p=0,003). Bei dieser
Implantat-Gruppe ist nach drei Monaten der Durchmesser im Mittel kleiner. Hinsichtlich
threr Tendenz zur GroBenprogression verhalten sie sich jedoch analog zu den PHB

basierten Implantaten (vgl. Abb. 9).

5,1
4,9
£ 4,7 ,/

PHB3%Zr02

\\\

PHB3%Zr02 +10%Herafill®

PHB3%Zr02 +30%Herafill®

= PHB3 0%Herafill®

w
\o

Durchmesser in [
F
= 78]
\ \\\

—W721

w
~l

[95]
[ %]

Zeit in Monaten

Abbildung 9: Durchmesser der ROI in Millimetern (=h) im Verlauf

Der Quotient BV/TV ist ein relativer Wert, der unter anderem von der Grofe des
Durchmessers und dem BV abhédngig ist (vgl. Formel 2). Die beschriebene
GroBenprogression der Markraum-Hohle und die deutliche Abnahme des BV im Verlauf
der 9 Monate (Abb. 11) bilden sich in BV/TV als kontinuierliche Abnahme des
Quotienten ab (vgl Abbildung 10). Dies gilt flir alle Materialgruppen mit Ausnahme des
PHB3%ZrO2+10%Herafill®.
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Abbildung 10: BV/TV im Verlauf
Der 6-Monats-Wert fiir das BV und das BV/TV von PHB3%Zr02+10%Herafill® weicht

vom erwarteten Spektrum deutlich ab. (Bemerkung: Dies ist aller Wahrscheinlichkeit
technischen Problemen mit dem p-CT geschuldet, die sich negativ auf die Bildqualitét

ausgewirkt haben (vgl. 10)).

3
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Abbildung 11: Absolutes BV in mm® im Verlauf

4.2 Auswirkungen von Herafill® auf BV/TV
In einer vergleichenden Analyse wurde mithilfe des Mann-Whitney-U-Tests (MWUT)

nach signifikanten Unterschiede zwischen PHB3%ZrO2 und PHB3%ZrO2+30%Herafill®
gefahndet (vgl. Tabelle 4). Statistisch relevante Unterschiede fanden sich fiir den 3-
Monats- und den  9-Monats-Zeitpunkt.  Das  errechnete = BV/TV  der
PHB3%Zr02+30%Herafill®-Versuchstiere war fiir diese Zeitpunkte signifikant héher, wie
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sich an A BV/TV in Tabelle 3 ablesen ldsst. In Abbildung 12 ist der Vergleich nochmals

graphisch veranschaulicht.
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Abbildung 12: BV/TV im Verlauf (Mittelwerte mit Standardabweichung)

Implantat BV/TV ABV/TV | MWUT

3 Monate | PHB3%ZrO2 0,3274 +£0,14 | -0,1828 p=0,05
PHB3%Zr02+30%Herafill® | 0,5102 £+ 0,05

6 Monate | PHB3%ZrO2 0,2633 +£0,16 -0,1224 KSU*
PHB3%Zr02+30%Herafill® | 0,3857 + 0,08

9 Monate | PHB3%ZrO2 0,1438 £ 0,06 -0,1724 p=0,04
PHB3%Zr02+30%Herafill® | 0,3162 £+ 0,05

Tabelle 4: Vergleich PHB3%Zr0O2 mit PHB3%Zr02+30% Herafill

4.3 Auswirkungen von ZrO2 auf BV/TV

In gleicher Weise wie unter 4.2, wurde untersucht ob der Zusatz von 3% ZrO2 Einfluss auf
BV/TV hat. Zu diesem Zweck wurde PHB3%Zr0O2+30%Herafill® mit PHB30%Herafill®
verglichen (vgl. Tabelle 5). Da die Versuchsreihe PHB30%Herafill® nur iiber 6Monate

gefiihrt wurde, war ein Vergleich fiir den 9-Monats-Zeitpunkt nicht moglich.
Tabelle 5: Vergleich PHB3%Zr02+30% Herafill® mit PHB30% Herafill®

Implantat BV/TV ABV/TV_ | MWUT
3 Monate | PHB3%ZrO2+30%Herafill® | 0,5102+0,05 | 0,1011 p=0,017
PHB30%Herafill® 0,4091 + 0,1
6 Monate | PHB3%ZrO2+30%Herafill® | 0,3857 +0,08 | 0,1156 p=0,009
PHB30%Herafill® 0,2701 + 0,09

Signifikante Unterschiede ab p < 0,05;

In Tabelle 5 lésst sich ablesen, dass der MWUT fiir diesen Vergleich einen signifikanten
Unterschied detektieren kann. Die Mittelwerte zeigen eine deutliche Differenz zwischen
den BV/TV der Implantate fiir beide Zeitpunkte. Abbildung 13 veranschaulicht den

tabellarischen Vergleich.
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Abbildung 13: BV/TV im Verlauf (Mittelwerte mit Standardabweichung)

4.4 Vergleich der PHB-Implantate mit WZ21
Fir die Mgl WZ21 existiert wie unter 1.3.7 bereits angesprochen eine gesicherte

Datenlage. Es zeigt regelmifig einen hohen Knochenanwuchs und eine gute mechanische
Stabilitdt im POT [48,50]. Deshalb wurden die Implantat-Reihen bei der statistischen
Auswertung im direkten Vergleich zu WZ21 beurteilt (vgl. Tabelle 6).

Tabelle 6: Vergleich der PHB-Implantate mit WZ21

Implantat BV/TV ABV/TV | MWUT
3 WZz21 0,5219 £ 0,1 0,1945 p=10,002
Monate | PHB3%ZrO2 0,3274 £ 0,14
WZz21 0,5219 £ 0,1 0,0117 KSU*
PHB3%Zr02+30%Herafill® | 0,5102 + 0,05
WZz21 0,5219 £ 0,1 0,1128 p=0,013
PHB30%Herafill® 0,4091 £ 0,1
6 WZz21 0,3299 £0,11 | 0,0666 KSU*
Monate | PHB3%ZrO2 0,2633 £ 0,16
WZz21 0,3299+0,11 | -0,0558 KSU*
PHB3%Zr02+30%Herafill® | 0,3857 + 0,08
WZz21 0,3299 £0,11 | 0,0598 KSU*
PHB30%Herafill® 0,2701 £ 0,09

Signifikante Unterschiede bei p < 0,05; *KSU = Kein signifikanter Unterschied;

Im direkten Vergleich mit PHB3%ZrO2 und PHB30%Herafill zeigen sich deutlich
abweichende Mittelwerte fiir BV/TV, die auch statistische Signifikanz besitzen. Nimmt
man den Vergleich mit PHB3%ZrO2+30%Herafill — der statistisch nicht signifikant ist —
aus, ldsst sich daher sagen, dass WZ21 zum 3-Monats-Zeitpunkt ein deutlich hoheres

relatives Knochenvolumen aufweist (um 11% bzw. 19%) als die PHB basierten Implantate.
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Ein ganz anderes Bild zeigt sich zum 6-Monats-Zeitpunkt. Hier finden sich nur geringe
Differenzen zwischen den Mittelwerten aller verglichenen Gruppen. Die Analyse der
Daten mit dem MWUT ergibt jedoch ausschlieBlich p-Werte groer 0,05 und deutet damit

daraufhin, dass diese Vergleiche keine statistische Relevanz besitzen.

4.5 Vergleich von BV/TV mit den Ergebnissen aus einem POT

Wie unter 3.5 angesprochen, sollte mithilfe der Daten aus einem POT, der von Celarek et
al. durchgefiihrt wurde und dem wie bereits beschrieben die gleichen Methodik zugrunde
liegt, iberpriift werden, ob die gemessenen relativen Knochenvolumina mit der
mechanischen Stabilitdt des BII korrelieren [65]. Verwertbare Daten aus diesem POT lagen
fiir PHB3%ZrO2 (3, 6 und 9m), PHB3%ZrO2+30%Herafill (3, 6 und 9m) und fiir WZ21
(3 und 6m) vor. Da PHB3%ZrO2+10%Herafill aufgrund der Artefakt tiberlagerten Bilder
von der statistischen Analyse ausgeschlossen wurde, wurden auch die Daten aus dem POT
nicht in die Auswertung miteinbezogen. Der POT-Datensatz fiir PHB30%Herafill war

noch unvollstdndig und wurde deshalb ebenfalls nicht verwertet.
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Abbildung 14: ¢, im Verlauf (Mittelwerte mit Standardabweichung)
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Abbildung 15: BV/TV im Verlauf

Die Gegeniiberstellung der Abbildungen 14 und 15 ldsst vermuten, dass es keinen
Zusammenhang zwischen BV/TV und o, gibt. Wihrend die Mittelwerte fiir BV/TV
zwischen WZ21 und PHB3%ZrO2+30%Herafill graphisch nur geringfiigig abweichen,
zeigt sich flir o, ein sehr ausgepridgter Unterschied. Die 6-Monats-Werte fiir BV/TV
differieren bei Betrachtung der Mittelwerte wie unter 4.4 erldutert kaum, jedoch erwiesen

sich die dort angestellten Vergleiche allesamt als nicht statistisch signifikant.

Die Tabelle 7 gibt die Gegeniiberstellung der beiden Parameter in Zahlen wieder. Dabei
sieht man, dass die Differenzen der Mittelwerte von o, bei allen Vergleichen von WZ21
mit PHB-Implantaten sehr grof3 sind. Der MWUT der fiir jeden Vergleich aufgefiihrt wurde
bestétigt die statistische Signifikanz der erhobenen Daten. Die Tabelle 6 bestétigt damit
den Eindruck aus der graphischen Gegeniiberstellung. Die ermittelten Differenzen fiir
BV/TV korrelieren (bis auf ,,WZ21vs.PHB3%ZrO2-3m*) kaum mit Ac,. Zum 6-Monats-

Zeitpunkt verhalten sich die beiden Differenzen teilweise gegenlaufig.

Implantat ABV/TV | o, [N'mm’] | Ao, | MWUT
3m | WZ21 0,1945 515+0,7 |4,76 | p=0,005
PHB3%Zr02 0,39+ 0,1
WZz21 0,0117 515+0,7 |4,74 | p=0,039
PHB3%Zr02+30%Herafill® 0,41 +0,2
6m | WZ21 0,0666 574+0,9 |55 [p=0,007
PHB3%Zr0O2 0,24 + 0,04
WZz21 -0,0558 |5,74+09 |522 [p=0,011
PHB3%Zr02+30%Herafill® 0,52 + 0,25

Tabelle 7: Vergleich BV/TV und o,
Signifikante Unterschiede bei p < 0,05;
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Dariiber hinaus iiberrascht die Beobachtung, dass sich BV/TV auch im Verlauf nicht
analog zu o, verhilt. Wahrend das BV/TV (vgl. Abb. 10) und das absolute BV (vgl. Abb.
11) gleichermallen iiber den gesamten Beobachtungszeitraum eine kontinuierliche
Abnahme zeigen, weist o, fiir die Gruppen WZ21 und PHB3%ZrO2+30%Herafill eine
dem entgegengesetzte Entwicklung auf. PHB3%ZrO2 bildet hier eine unerwartete

Ausnahme mit einer geringfligigen Regression von 6, zum 6-Monats-Zeitpunkt.

5 Diskussion

Bei dieser Studie wurden in-vivo pCT-Schnittbilder von insgesamt 36 Tieren nach einem
unter 3.6.2 erlduterten Algorithmus ausgewertet und die daraus errechneten Werte fiir
BV/TV mit den Ergebnissen aus einem POT abgeglichen. Das Ziel der Studie lag
einerseits in der Charakterisierung der verwendeten PHB basierten Implantate mit einem
besonderen Augenmerk auf Effekten, die auf die Beimischungen von Herafill® bzw. ZrO2
zuriickzufiihren sind. Andererseits sollte die Methodik der in-vivo uCT zur Beurteilung der
OI evaluiert werden (vgl. 1).

Im Titel der Diplomarbeit ist von einer ,,Charakterisierung* die Rede und nicht etwa von
,Beurteilung™ oder gar ,,Messung“. Daran ldsst sich bereits eine gewisse Zuriickhaltung
erahnen, denn wenn man die Zielsetzung diskutiert muss man sich auch die Frage stellen,
was die eigene Methode im Stande ist zu leisten. Da die Studie jedoch nicht prospektiv
konzipiert ist, sondern retrospektiv verschiedene Datensdtze akquiriert wurden, ergeben
sich in diesem Zusammenhang einige Schwierigkeiten.

Ausgehend von dieser Uberlegung kann man festhalten, dass aufgrund von Art und Aufbau
des experimentellen Teiles (beziehungsweise der verfiigbaren Daten) es das Ziel sein kann
auf PHB basierende Komposite vergleichend zu ,charakterisieren” und signifikante
Unterschiede innerhalb der PHB basierten Materialgruppen auf deren zusétzliche
Bestandteile, ZrO2 und Herafill® zuriickzufiihren. Fine Aussage iiber PHB selbst zu
treffen gestaltet sich eher schwierig, da nur eine der Implantat-Reihen aus reinem PHB
besteht, ohne Zusitze anderer Stoffe. Diese, sogenannte, ,,native* PHB-Reihe wurde nur
zum 6-Monats-Zeitpunkt ausgewertet. Sie hatte urspriinglich vornehmlich den Zweck als
Kontrollgruppe zu dienen, zum Ausschluss toxischer Effekte durch das verwendete PHB.
Deshalb wurde mit der Mgl WZ21 eine sechste Implantat-Reihe in die Arbeit
mitaufgenommen, um bei der Bewertung der Ergebnisse einen Anhaltspunkt zu haben und
die gemessene BV-Werte einordnen zu konnen. WZ21 wurde gewéhlt, da verschiedene In-

Vivo-Studien, die den Knochenanwuchs an MgL untersuchten, zeigen konnten, dass diese
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Implantate, verglichen mit konventionellen Metallen oder Polymeren, tendenziell eine gute
OI und hohe mechanische Stabilitdt am BII zeigen [48,50]. Als zusétzliche Kontrollinstanz
wurden die Datensédtze aus einem POT herangezogen, der die gleichen Materialgruppen
und dasselbe experimentelle Modell verwendet [65]. Die errechneten Werte fiir BV/TV

und ihre Aussagekraft iiber die OI sollten so objektiviert werden.

5.1 Ol in der in-vivo uCT
Die in-vivo pCT ist eine nicht-destruktive Methode, die die Moglichkeit zur

Verlaufsbeobachtung und zur Anwendung weiterer Test-Modalititen (POT, histologischer
Schnitt) am gleichen Versuchstier bietet. Butz et al. (2006), konnten in ihrer Arbeit
nachweisen, dass das BV das mittels pCT erhoben wurde signifikant mit der Erfassung
von BV in histologischen Schnitten korreliert [56]. Die Lichtmikroskopie gilt seit Jahren
als Gold-Standard fiir Untersuchungen der Quantitidt und Qualitit von Knochen und der OI
am BII [56] und ist daher als Indikator geeignet bei der Suche nach neuen Methoden fiir
die Evaluation der OI. Der groe Nachteil der histologischen Methode ist jedoch dessen
destruktives Procedere und Beschrinkung auf vergleichsweise wenige Schnittbilder. Der
Nachweis von BV im pCT kann hingegen am lebenden Versuchstier vorgenommen
werden, gestattet eine Verlaufsbeobachtung und erfasst die ROI in allen drei rdumlichen
Dimensionen durch Interpolation von hunderten von Schnittbildern. Auch bei in-vitro
Versuchen mit Pridparaten von bereits geopferten Versuchstieren, hat das non-destruktive
Procedere den Vorteil, dass anschlieBend an die Erhebung des BV noch weitere Tests an
dem gleichen Priparat durchgefiihrt werden konnen. Die pCT scheint daher ein geeignetes
Werkzeug fiir die Untersuchung der OI zu sein.

Die ROI wurde definiert als das Gewebe, das innerhalb einer Zone von 210um (entspricht
bei einer Auflésung von 35um einem Radius von 6 Voxeln) um das Implantat gelegen war
(vgl. 3.6.2). Diese im Vergleich zu aktuellen Studien relativ gro3e ROI [57], ist der eher
geringen Auflosung von 35um pro Voxel geschuldet, die beim Scannen lebender Ratten
moglich war.

Laut Butz et al., 2006 sowie Liu et al., 2012 ist die in-vitro Erhebung des Quotienten
BV/TV im p-CT, eine zuverldssige Methode, die allerdings die Schwiche aufweist, dass,
bei Verwendung metallischer Implantat-Materialien regelméBig Artefakte die ROI
iiberlagern und dadurch die Messwerte verfialschen konnen [56,57]. Diese Fehlerquelle
konnte im Rahmen dieser Arbeit auBler Acht gelassen werden, da bei den u-CT-

Aufnahmen der verwendeten nicht-metallischen PHB-Implantate und der MgL aus
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Leichtmetall fast keine Artefakte auftraten. Dies ist auch der Grund warum bei der
Erhebung des BV/TV die, dem Implantat am nichsten gelegenen, Voxel mit in die
Auswertung eingingen.

Die in-vivo puCT ist jedoch wie bereits angesprochen in ihrer Aussagekraft generell den in-
vitro Scans unterlegen. Stoppie et Al. liberpriiften in ihrer Studie die Korrelation zwischen
Messungen des perimplantdren Knochenvolumens mithilfe von in-vivo Scans und der
Evaluierung des Knochenvolumens in histologischen Schnitten und fanden eine geringe
Ubereinstimmung fiir alle untersuchten Messbereiche (0 bis 500um; 500 bis 1000pum;
1000 bis 1500pm). Deren Arbeit kommt deshalb zu dem Schluss, dass die in-vivo uCT nur
geeignet ist um Tendenzen zu detektieren [58]. Die Aussagekraft dieses Ergebnisses ist zu
einem gewissen Grad in Frage zu stellen, da die Studie lediglich an sechs Versuchstieren
durchgefiihrt wurde. Nichtsdestotrotz ist davon auszugehen, dass aufgrund der, bereits
angesprochenen, niedrigen Auflosung bei in-vivo Scans die Signifikanz der erhobenen
Messwerte  geringer ausfallen muss. Der eingangs erlduterte Begriff der
,»Charakterisierung* gilt deshalb auch fiir die Methodik, denn die Ergebnisse haben nur den
Anspruch Tendenzen wiederzugeben. Die in-vivo-pCT kann eine ,,Charakterisierung® der
biomechanischen und biologischen Kompatibilitdt mit dem Knochen leisten, wie sie sich
durch den Prozess der OI im Verlauf der Zeit am BII manifestieren. Eine genaue Messung
absoluter Werte gelingt mit dieser Methodik jedoch nicht.

Diese Arbeit legt aulerdem die Hypothese zugrunde, das Knochengewebe, welches in
unmittelbarer Ndahe zum Implantat liegt zur mechanischen Stabilitét des BII beitrdgt. Liu et
Al. 2012 konnten nachweisen, dass der im pCT gemessene Quotient BV/TV fiir einen
Radius von 96um um das Implantat, signifikant mit der Ultimate-Shear-Strength bei POTs
korreliert (wobei, in deren Versuch, beide Tests an denselben Proben erhoben wurden)
[57].

Push-Out- oder Pull-Out-Tests sind generell eine etablierte Methode zur Evaluation der
mechanischen Stabilitit des BII. Thre Anwendung eignet sich vor allem fiir transkortikal

gelegene Implantate mit zylindrischer Form und makroskopisch glatter Oberfldche [59,60].

Diese Arbeit geht also auch der Frage nach ob die in-vivo gemessenen Knochenvolumina

in einem Radius von 210pum um das Implantat mit der o, korrelieren
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5.2 Rattenmodell

Der mogliche Wissensgewinn wird bei dieser Studie erhoht durch die Verwendung
lebender Versuchstiere die dem menschlichen Organismus, hinsichtlich dessen komplexer
Funktionsweise, eher entsprechen, als ein in-vitro Versuch.

Fiir die Beurteilung der OI und Biokompatibilitdt der Implantate, war ein Tiermodell

unerlédsslich. Zwar existieren auch in-vitro Modelle, bestehend aus Zellkulturen, die ein

humanes Knochengewebe simulieren [64], jedoch gehen sie mit einigen Nachteilen einher,
wie zum Beispiel:

. Einer kurzen Lebensspanne die lediglich eine Aussage iiber akute Toxizitdt und
kurzfristige Biokompatibilitdt zuldsst. Langfristige Gewebsreaktionen sind dabei
nicht beurteilbar [66].

. Der Abwesenheit mechanischer Stimuli, die einen Hauptantrieb fiir den
Knochenstoffwechsel darstellen. Zwar gibt es bereits Ansidtze, die mechanischen
Reize in-vitro zu simulieren, diese Systeme konnen zum heutigen Zeitpunkt
allerdings keinen gleichwertigen Ersatz zu den mechanischen Bedingungen im
lebenden Tiermodell bieten [64]. Ohne den mechanischen Reiz neigt der Knochen
zur Inaktivitétsatrophie.

. Die in-vitro Testung von Implantatmaterialien erlaubt es nicht, eventuelle
systemische Folgen abzuschétzen, die durch toxische Abbauprodukte und deren
Abtransport in andere Organe entstehen konnten [64].

Erstrebenswerte Eigenschaften eines Tiermodells sind die Ahnlichkeit zum Menschen in

physiologischer und pathologischer Hinsicht, sowie die Mdglichkeit viele Versuchstiere

innerhalb einer relativ kurzen Zeitspanne zu beobachten [67]. Dariiber hinaus spielen
weitere pragmatischere Uberlegungen, eine Rolle bei der Auswahl des richtigen

Versuchstieres. Dazu zéhlen: Kosten und Verfiigbarkeit, die gesellschaftliche Akzeptanz

gegeniiber dem Tiermodell, sowie die Frage ob die gewihlte Spezies einfach in

Handhabung und Haltung ist und das Gefangen sein gut tolerieren wird [67].

Die ménnliche Sprague-Dawley Ratte erfiillt alle diese Anspriiche. Bagi et Al. (2011)

kamen in ihrer Studie iiber den Nutzen verschiedener Tiermodelle zu dem Schluss, dass

das Rattenmodell sich zwar nicht dhnlich gut auf den Menschen iibertragen lésst, wie das
zum Beispiel bei Schafen oder Makaken der Fall ist, jedoch aber hervorragend fiir die

grundlegende Forschungsarbeit, hinsichtlich ihres Knochengewebes, geeignet ist [68].
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5.3 Interpretation der Resultate
Es zeigt sich eine kontinuierliche Abnahme des absoluten BV und des BV/TV iiber den

gesamten Beobachtungszeitraum die fast alle Materialgruppen betrifft, mit Ausnahme der
nicht validen Messungen fiir PHB3%ZrO2+10%Herafill und der nur zum 6-Monats-
Zeitpunkt untersuchten PHBnativ-Gruppe (vgl. Abb. 10). Die 3-Monats- und 6-Monats-
Schnittbilder der PHB3%ZrO2+10%Herafill®-Gruppe sowie die Schnittbilder der
PHBnativ-Gruppe, wiesen infolge technischer Probleme mit dem pCT Artefakte auf, die
die Auswertung unmdglich machten. Folglich wurden diese Gruppen insgesamt von der

vergleichenden statistischen Analyse ausgenommen.

5.3.1 Auswirkungen von Herafill® und ZrO2 auf BV/TV im Vergleich
mit WZ21 und Implikationen des POT

Die vergleichende Analyse von PHB3%ZrO2 mit PHB3%ZrO2+30%Herafill® und
PHB30%Herafill® mit PHB3%ZrO2+30%Herafill® (vgl. 4.2 und 4.3) zeigt, dass sich die
Komponenten ZrO2 beziehungsweise Herafill® beide gleichermallen positiv auf den
Knochenanwuchs auswirken. Die Kombination beider Stoffe scheint jedoch den
giinstigsten Effekt auf den Knochenanwuchs zu haben.

Die kontinuierlich abnehmenden relativen und absoluten Knochenvolumina und die
gleichzeitig sukzessive zunehmenden Werte fiir 6, und der somit mangelnde pradiktive
Wert des Quotienten BV/TV hinsichtlich der mechanischen Stabilitdt werfen allerdings die
Frage nach der Qualtitit des gemessenen Knochens und dessen osseointegrativer Funktion
auf.

Nachdem bekannt ist, dass Mikrobewegungen einen Stimulus flir die Ausbildung eines
Kallus darstellen [20-22,69], widre der geringe Elastizititsmodul der PHB basierten
Implantate von circa 8 GPa und die unfixierte Einbringung des transkortikalen Implantats
die beide gleichermalBen Mikrobewegungen in der Knochenheilungs-Zone des BII zulassen
eine denkbare Erklarung fiir die durchweg hohen BV/TV-Werte dieser Material-Gruppen
im Sinne einer liberschieBenden Kallus-Bildung.

Wie unter 1.2 angesprochen betrug die filir das Einbringen des Implantates durchgefiihrte
Osteotomie durchschnittlich nur 60% des Knochenquerschnittes und bot damit prinzipiell
eine ausreichende mechanische Stabilitit um sofort unter Last gesetzt zu werden.
Nichtsdestotrotz muss man aber davon ausgehen, dass im BII unmittelbar nach der
Operation zunichst keine absolut stabilen Verhéltnisse herrschten. Die Ratten standen
postoperativ. und in den ersten Tagen danach wunter dem FEinfluss einer
Schmerzmittelmedikation, die Tatsache dass sie beide Hinterldufe belasteten hat deshalb
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keine Aussagekraft iiber die Stabilitidt. AuBerdem wurde der eingebrachte Pin nur in das
gebohrte Loch hineingeschoben ohne jegliche zusétzliche Fixierung. Das BII kann man
deshalb wohl als Frakturspalt ohne absolute mechanische Stabilitit betrachten. Bei
relativer mechanischer Stabilitit heilt der Knochen iiber den Weg der indirekten
Knochenbruchheilung aus und es kommt zur Ausbildung eines Kallus [15,16,69].

Bei der Auswertung der Bilder fiel auf, dass der Knochenanbau um das Implantat an der
medialen Kortikalis deutlich iiberproportional ist. Dieses Phdnomen konnte entweder auf
die, durch das Implantat verdnderten, Druckverhéltnisse unter Belastung des Knochens
zuriickzufiihren sein, oder eben eine vermehrte Kallusbildung darstellen, wie man sie bei
instabiler Frakturfixation beobachtet [15] (vgl. Abb. 6 und 7).

Histomorphometrische Untersuchungen haben gezeigt, dass beim Tiermodell der Zenit der
Kallushdrtung normalerweise nach 14 Tagen erreicht ist [70]. Die sich anschliefende
Phase des Remodelling, in der der mineralisierte, harte Kallus durch Osteoklasten
resorbiert wird und durch lamellaren Knochen ersetzt wird beginnt nach 3 bis 4 Wochen
und nimmt Monate bis Jahre in Anspruch [71].

Es ist deshalb sehr wahrscheinlich, dass die in dieser Arbeit beobachtete kontinuierliche
Abnahme des absoluten BV und des BV/TV Korrelat eines in Resorption befindlichen
Kallus ist. Dafiir spricht auch die Tatsache, dass BV/TV nicht mit o, korreliert. Der POT
ist eine etablierte Methode fiir die Evaluation mechanischer Stabilitit [59,60]. Die
Tatsache, dass BV/TV und o, in der Verlaufsbeobachtung zwischen Monat 3 und 6 fiir
WZ21 und PHB3%ZrO2+30%Herafill® sogar gegenldufig sind (BV/TV nimmt ab; o,
nimmt zu) unterstiitzt die Hypothese laut derer es sich bei den gemessenen
Knochenvolumina zu Beginn des Beobachtungszeitraums grofitenteils um mechanisch
minderwertigeren harten Kallus handeln konnte, der vor allem aus Geflechtknochen

besteht [15,16].

5.3.2 Auswirkungen der Resorptionsgeschwindigkeit auf BV/TV und
Ou
Eine weitere Erkldrung warum die Parameter BV/TV und o, bei der vergleichenden

Analyse der einzelnen Mess-Zeitpunkte kaum miteinander korrelierten, konnte in der
Dichte der MgL und der angewandten Mess-Methode liegen. Knochengewebe, dass
innerhalb des Initialen Durchmessers des Pins von 1,6mm liegt, kann aus zwei Griinden
von der angewandten Methode nicht detektiert werden: Zum einen, da Mg und Knochen
anndhernd gleiche Dichte-Werte aufweisen (vgl. Abb. 16) und durch Anwendung eines

Thresholds damit schwer zu unterscheiden sind (vgl. 3.6.2). Zum anderen, da der
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Algorithmus des Messverfahrens eine Erfassung von BV innerhalb der Abmessungen des
Pins, der dem GW2 entspricht, nicht zulésst.

Die Schnittbilder der WZ21-Gruppe vom 9-Monatszeitpunkt zeigten der angewandten
Methodik deshalb ihre Grenzen auf. Sie konnten mithilfe des unter 3.6.2 geschilderten
Algorithmus nicht analysiert werden, da die Resorption oftmals schon so weit
vorangeschritten war, dass sich der Pin im Schnittbild nicht mehr sicher abgrenzen lieB3.
Dieser Umstand wurde erschwert durch die dem Knochen &dhnliche Dichte der MgL.
Insgesamt musste also davon ausgegangen werden, dass die angewandte Mess-Methode
bei diesen Aufnahmen, weder die ROI hétte erfassen konnen, noch in das pordse Implantat
eingewachsene Osteone detektiert hitte. Die Schnittbilder vom 9-Monatszeitpunkt wurden
daher allesamt von der Auswertung ausgeschlossen.

Es ist denkbar, dass sich diese Probleme auch schon auf die Scans des 3- bzw. 6-
Monatszeitpunkts ausgewirkt haben. Nach Kraus et Al. zeigt der WZ21 Pin bereits 21,5
Wochen postoperativ eine 50% Degradation bezogen auf sein Ausgangsvolumen [49].
Man kann davon ausgehen, dass es im Rahmen einer 50%-Degradation zu einer
ausgeprigten Porositit der Implantat-Oberfliche kommt (vgl. Abb. 16), die das
Einwachsen von nicht erfassbarem Knochengewebe begiinstigt und welche gleichzeitig
Auswirkungen auf die Ergebnisse des POTs hat. Da in dieser Studie das Augenmerk auf
den Materialien selbst und deren Dynamik im lebenden Knochengewebe lag, wurden
ausschlieflich Implantate mit glatten, unbehandelten Oberflichen verwendet, die sich
hinsichtlich ithrer Topographie und chemischen Eigenschaften moglichst dhnlich sind. So
sollte gewihrleistet werden, dass die gemessenen Unterschiede hinsichtlich des
Knochenanwuchses, auch tatsdchlich auf die verwendeten Materialien zuriickzufiihren
sind, denn wie wunter 1.4.2 erwdhnt ist die Oberflichenbeschaffenheit eine
Haupteinflussgrofle auf die OI [53]. Im Gegensatz zu der MgL zeigen die PHB basierten
Implantate eine sehr langsame Degradationsrate [6,35], was sich auch in unserer
Versuchsreihe bestétigt. Dabei waren die PHB-Implantate nach 9 Monaten nur in sehr
geringem Ausmal resorbiert worden. Dementsprechend zeigten deren Oberfldchen nur ein
geringes Mal} an Porositit. Der Vergleich der ,-Werte der kaum degradierten PHB-Pins
mit dem WZ21-Pin ist deshalb hinfillig.
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Abbildung 16: WZ21-Pin nach 6 Monaten
Abb. 16 zeigt einen WZ21-Pin der nach 6 Monaten bereits deutliche Inhomogenitiit
aufweist.
Diese Beobachtungen lassen darauf schlie3en, dass die Erfassung des BV/TV im Falle von

WZ21 unvollstdndig war und gleichzeitig o, im POT fiir WZ21 durch die im Vergleich zu
PHB stark ausgeprdgte Oberflichen-Aufrauhung im Zuge der Resorption beeinflusst
worden ist. Die Vergleichbarkeit der 6, der PHB-Pins mit WZ21 ist daher nicht gegeben
und in gleicher Weise ist ausgehend von diesen Beobachtungen auch nicht mit einer

Materialgruppen unabhéngigen Korrelation der 6, mit BV/TV zu rechnen.

5.4 Diskussion der Methodik
Angesichts der Resultate kann die eingangs zugrunde gelegte Hypothese - dass BV/TV bei

in-vivo p-CT-Messungen in einem Radius von 210pm um das Implantat mit der
mechanischen Stabilitdt des BII korreliert — nicht bestitigt werden. Dieser unter 5.1
erwdhnte Zusammenhang zwischen im uCT gemessenen BV/TV und der o, in POTs liel3
sich in dieser Arbeit, mit Ausnahme der 3-Monats-Messungen, nicht herstellen [57]. Als
mogliche Erkldrung fiir die mangelnde Korrelation ist neben der erwéhnten
tiberschieBenden Kallus-Bildung und der mit der Resorption einhergehenden
Oberflachenverdnderung auch die in-vivo Bildgebung zu sehen. In dieser Hinsicht
bestdtigen sich in dieser Arbeit die Beobachtungen von Stoppie et al., die keinen
Zusammenhang zwischen dem peri-implantdrem Knochenvolumen aus in-vivo-Scans und

histologischen Schnitten nachweisen konnten [58].
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Dariiber hinaus sind auch die Grée der ROI mit einem Radius von 210um und die
Auflésung von 35um/Voxel, die beide im Zusammenhang mit der in-vivo Bildgebung
stehen, als problematisch anzusehen. Andere Studien zur pCT basierten Messung des
BV/TV (alle in-vitro), die allesamt eine positive Korrelation zwischen mechanischer
Stabilitdit und BV/TV nachweisen konnten verwendeten ROIs mit unterschiedlich groflen
Radien: 24-240um (Auflésung: 8um/Voxel) [56]; 100pm (Auflosung: 20pum) [50]; 96um
(Auflosung: 16um/Voxel) [57];

Die Frage ab welcher Ndhe zum Implantat Knochengewebe tatsdchlich mit Sicherheit in
Kontakt zu diesem steht und deshalb zur OI und damit zur mechanischen Stabilitéit des BII
beitragt [1,2,51] ist ausgehend von den Ergebnissen dieser Arbeit und der aktuellen
Studienlage zu diesem Thema nicht mit Sicherheit zu beantworten. So gibt es
beispielsweise eine Studie die im Vergleich zu den oben genannten scheinbar kontrére
Zusammenhidnge postuliert: Ratten wurden auf Hohe der proximalen Tibia mit Implantaten
versorgt, nach einer sechswochigen Einheilungsphase geopfert und mithilfe einer
bildgestiitzten Bruchanalyse untersucht. Bei mechanischer Belastung des BII lag die
Bruchstelle der kndchernen Verankerung in einer Distanz von 0,5 bis 1mm zum Implantat
[72]. Diese Beobachtungen gelten prinzipiell flir die Spongiosa des Rattenknochens und es
ist fraglich inwieweit sie sich auf die Kortikalis anwenden lassen. Aber auch andere
Studienautoren haben &hnliche Beobachtungen gemacht, so berichten beispielsweise Liu et
al., dass die, beim POT, aus dem BII herausgeschobenen Knochen oftmals noch in Teilen
knocherne Auflagerungen aufwiesen. Die Autoren schlieBen daraus, dass die eigentliche

Bruchzone aulerhalb des BII gelegen sein muss [57].

6 Konklusion

Die tendenzielle Entwicklung von BV/TV ist mittels in-vivo pCT gut in ithrem Verlauf zu
beobachten. Es zeigte sich im Tierversuch, dass der Zusatz von ZrO2 und Herafill® einen
positiven Effekt auf die osteokonduktiven Eigenschaften von PHB-Kompositen hat.

Valide Aussagen tliber den pradiktiven Wert von BV/TV fiir die mechanische Stabilitit des
BII konnen mithilfe dieses Parameters bei einem Versuchsaufbau, wie dem hier
vorliegenden (transkortikaler nicht fixierter Pin) und der angewandten Methodik (in-vivo
uCT, Dimension der ROI) jedoch nicht gemacht werden.

Um weitere Einsichten in den moglichen Zusammenhang zwischen dem Knochenanwuchs
und der mechanischen Stabilitdt zu erhalten miisste man einerseits die Grofe der ROI

deutlich reduzieren beziehungsweise die Auflosung der pCT erhohen. Eine aktuelle Arbeit
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spricht in diesem Zusammenhang von einer Auflésung im Bereich zwischen 1 bis 3 pm
pro Voxel [57]. Andererseits wire auch eine genauere Kenntnis iiber die Resorptions-
Geschwindigkeit des PHB und der damit einhergehenden Oberflichenverdnderung sowie
eine Beurteilung des BII unter dem Lichtmikroskop wiinschenswert, um prézisere

Aussagen tiber die Qualitit der gemessenen Knochenvolumina treffen zu konnen.
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