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Zusammenfassung

Magnesium gilt wegen seiner mechanischen, elekirochemischen und
biologischen Eigenschaften als ein attraktives biologisch abbaubares Material.
Wahrend sich vorherige Untersuchungen hauptsachlich auf die Biokompatibilitat
und die Korrosionsbestandigkeit von Magnesium in vitro fokussierten, beschaftigt
sich diese Studie mit der Knochen — und Gewebsreaktion auf ein degradierendes
Magnesium Implantat im wachsenden Skelett der Ratte.

Drei verschiedene Magnesium — Legierungen wurden zur Beurteilung des
Degradationsprozesses, der Gasproduktion und der Knochenantwort in Femora
von 21 mannlichen Spargue Dawley Ratten beidseitig implantiert. Bei den
Magnesium — Legierungen handelte es sich um zwei schnell degradierende
(£X50,“Magox®) und eine langsam abbauende (WZ21). Der
Beobachtungszeitraum der Studie betrug hier 24 Wochen.

Die beiden sich schnell abbauenden Magnesium — Legierungen waren von
der gleiche Zusammensetzung. Bei Magox wurde jedoch zusatzlich eine
elektrochemische Oberflachenbehandlung verwandt, die die Legierung
korrosionsbestéandiger machen sollte. Die Degradation wurde mittels Micro —
Computertomographie beurteilt und die degradierenden Pins anhand der CT
Bilder rekonstruiert. Hierzu diente die Software Mimics®.

ZX50 - Pins zeigten einen frihen Abbau unter groBem
Wasserstoffgasvolumen. Die Pins degradierten innerhalb von 12 Wochen. Der

Knochen regenerierte schnell.

,Magox“ — Pins zeigten ebenfalls einen schnellen Abbau, jedoch mit signifikanter
Degradationsverzdgerung in den ersten 4 Wochen. Auch hier zeigte der Knochen
eine gute  Kallusbildung sowie eine schnelle und vollstdndige
Knochenregeneration.

WZ21 — Pins behielten ihre Integritat fir mehr als 4 Wochen. Innerhalb des
Studienzeitraums wurde kein vollstandiger Abbau gesehen. Uber den gesamten

Untersuchungszeitraum zeigte sich eine moderate Wasserstoffgasmenge.



Trotz starker Gasbildung kam es bei den schnell degradierenden
Magnesiumlegierungen (Magox und ZX50) zur restitutio ad integrum des
Knochens. Die bei Magox verwendete Oberflachenbehandlung fiihrte zu einer
initialen signifikanten Anderung im Abbauverhalten.

WZ21 erwies sich als ein vielversprechendes bioresorbierbares
Magnesiumimplantat fiir Osteosynthesen, da die Gasvolumina deutlich geringer
waren und eine gute Biovertraglichkeit mit dem menschlichen Knochen gegeben

war. Weitere Forschungsarbeit muss aber diesbeztliglich noch geleistet werden.



Abstract

Magnesium is due to its mechanical, electrochemical and biological
properties, magnesium as an attractive biodegradable material. While previous
research mainly focused on magnesium’s in vitro biocompatibility and corrosion
resistance, this study investigates the bone and tissue response to a degrading

magnesium implant in the growing rat skeleton.

Three different magnesium alloys were implanted bilateral in the femur of
21 male Spargue Dawley rats for evaluating the degradation process, the gas
production and the bone response. Among the magnesium alloys we were talking
about two fast degrading (ZX50, “Magox”) and a slowly degrading (WZ21). The
observation period of this study was 24 weeks.

The two quickly depleting magnesium alloys were of the same composition.
However at Magox, an electrochemical surface treatment was used in addition,
which should make the alloy more resistant to corrosion. The degradation process
was evaluated by using micro — computed tomography and the degrading pins
were reconstructed by using the CT images. Mimics ® software was used for this

purpose.

ZX50 pins exhibited early degradation and released large hydrogen gas
volumes. The pins degraded within 12 weeks. The bone regenerated quickly.

“Magox "- Pins also showed rapid degradation, but with significant delay in
the degradation process in the first 4 weeks. Here too, the bone showed a good
callus formation and a rapid and complete bone regeneration.

WZ21 pins kept their integrity for more than 4 weeks. Within the study
period, no complete degradation was seen. Over the entire study period a
moderate amount of hydrogen gas has been shown.



Despite excessive gas formation, restitutio ad integrum of the bone at the
fast degrading magnesium alloys (Magox and ZX50) occurred. The at Magox used
surface treatment only led to a initial significant change in the degradation
behavior.

WZ21 proved to be a promising biodegradable magnesium implant for
osteosynthesis, because the gas volumes were significantly lower and it was given
a good biocompatibility with human bones. Further research will, however,
remains to be done in this regard.
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1. Einleitung

In den letzten Jahren ist das Interesse an Magnesium und seinen
Legierungen als bioresorbierbare Materialien fir Osteosynthesen stark gestiegen.
(1;2;3;4;5;6;7). Dies liegt vor allem an der mechanischen Belastbarkeit von
Magnesium und der somit verbundenen Eignung als tragendem Implantat bei der

Versorgung von Knochenbrtichen.

Das dem menschlichen Knochen ahnlich groBe Elastizitdtsmodul von
Magnesium flhrt weiterhin dazu, dass das ,Stress-Shielding“-Phdnomen
vermieden werden kann und der Knochen die Mdoglichkeit erhédlt in Ruhe zu
regenerieren(1;2). AuBerdem zeigen Magnesium — Legierungen eine gute
Biokompatibilitdt ohne systemische Entziindungsreaktionen oder Veranderungen
der zellularen Blutbestandteile (3;4;5;6). Nach Einsatz von Magnesium konnte
ausserdem eine Erhéhung der Knochenwachstumsrate sowie eine erhdhte
Anlagerung von Mineralien in der Umgebung von degradierten Magnesium —

Implantaten nachgewiesen werden (7;8).

Kdnnte man Magnesium als degradierbares Osteosynthesematerial nutzen,
wirde eine Operation zur Entfernung der Implantate nicht mehr notwendig sein
(1;2;3). Dies ware vor allem in der Kindertraumatologie ein enormer Vorteil, um
den ohnehin schon gestressten kleinen Patienten eine zusatzliche Operation,

einen zweiten Krankenhausaufenthalt, sowie eine zweite Narkose zu ersparen.

Aber gerade hier gelten fir biodegradierbare Materialien, die als Implantat
in Frage kommen, Kriterien, die eingehalten werden sollten, damit das noch

wachsende Skelett keinen Schaden nimmt:

(i) eine adaquate Stabilitait der Legierung ohne Degradation wahrend der
Frakturheilung(4-6 Wochen), um die reponierten Knochen in der richtigen Position

zu halten;

(i) ein homogener Degradierungsprozess im Knochen, um die Knochenheilung
nicht zu stéren und eine vollstdndige Regeneration der Knochenstruktur innerhalb
von 12 — 15 Monaten zu ermdglichen;
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(iii) gute Biokompatibilitdt des Implantatmaterials.

Ziel dieser Studie war es, das Degradationsverhalten von verschiedenen
neuentwickelten Magnesium — Legierungen zu testen. Es handelte sich um zwei
schnell degradierbare Legierungen ( ZX50 und Magox), sowie eine Legierung mit
langsamen Degradationseigenschaften (WZ21). Eine Legierung (Magox) wurde
mit einer elektrochemischen Oberflachenbehandlung versehen, was die
Degradation vor allem zu Beginn verhindern sollte. Neben der Degradation wurde

die Umgebungsreaktion beurteilt (9;10).

Mittels Micro- Computertomographie (uCT) wird der Verlauf des
Degradationsprozesses analysiert. Die Verwendung eines Micro CTs hat zum
Vorteil, dass eine Beobachtung der Degradation im selben lebenden Tier erfolgen
kann und so die Zahl der Versuchstiere niedrig gehalten werden kann und es
kébnnen adaquate Aussagen Uber die Degradation eines Implantates getroffen

werden.

Die quantitative Auswertung der Degradation (Volumenabnahme,
Oberflachenverhalten und Gasbildung) erfolgt mit der Software ,Mimics ®"°

1.1 Magnesium als osteosynthetisches Material

1.1.1 Magnesium als Grundsubstanz und dessen experimentielle
Anwendung

Magnesium ist ein Leichtmetall und weist einen &hnlichen Elastizitatsmodul,
sowie vergleichbare Kompressionsstarkewerte wie der menschliche Knochen auf
(1). Des Weiteren entspricht die Dichte von Magnesium anndhernd der des
menschlichen Knochens, wobei die Bruchfestigkeit besser ist, als jene des
Knochens (1). Siehe Tabelle 1.
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Dichte Kommpression | Bruchzahigkeit
. E- Modul (GPa) .
(g/cm®) sstarke (MPa) | (MPa)
Menschlicher
1,8-2,1 3-20 130-180 3-6
Knochen
Magnesium 1,74-2,0 41-45 65-100 15-40

TABELLE1: MECHANISCHE EIGENSCHAFTEN DES MENSCHLICHEN
KNOCHENS UND VON MAGNESIUM

Magnesium ist ausserdem an mehr als 300 Enzymreaktionen beteiligt (11),
es ist das viert-haufigste gebundene Kation im menschlichen Kérper und triggert
zudem den ATP-Stoffwechsel, die Proteinbildung und die neuromuskulare
Reizleitung (12).

Mehrere Studien berichten darlber, dass Magnesium osteinduktive und /
oder osteokonduktive Eigenschaften aufzuweisen scheint. Gezeigt werden konnte,
dass sowohl Osteoblastenproliferation (13), sowie auch die
Osteoblastenadhasionsrate (14), gesteigert wird, was wiederum eine verstarkte
Knochenneubildung erméglicht. Einige Studien konnten zeigen, dass die
Magnesiumaufnahme Uber die Nahrung mit der Zunahme der Knochendichte
positiv korreliert (15;16). Weiterhin konnte gezeigt werden, dass sich die
Knochendichte nach der Menopause bei Frauen durch zugeflhrtes Magnesium
erhdhte (17). Bei Mannern flhrte die vermehrte Magnesiumzufuhr zu einer
Drosselung der Knochenresorption und ebenfalls zu einer Erhdhung der

Knochendichte. (18). Magnesium ist ein wichtiges Element in unserem Korper.

Geschichtlicher Hintergrund:

Die erste Verwendung der Substanz Magnesium beschrieb Lambotte 1907
(19). Er versuchte einen Unterschenkelbruch mittels einer Ostesyntheseplatte mit

einer Kombination aus purem Magnesium und vergoldeten Stahlndgeln zu
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versorgen. Dabei korrodierte das Magnesiummetall sehr schnell und es bildeten
sich groBe Mengen an Gas. Das Verfahren erwies sich als flr die Praxis nicht

geeignet.

McBride benutzte 1938 Platten, Schrauben und Bander aus einem
Magnesium-Aluminium-Mangan-Gemisch an 20 Frakturen (20). Es zeigten sich
hierbei keine lokalen oder systemischen Entziindungszeichen. Ganz im Gegenteil:
es trat ein Knochenzuwachs am Periost auf, was wiederum fiir die osteoinduktiven

Eigenschaften des Magnesiums sprach.

ZnamenskKii et al. flgte 1945 Magnesiumlegierungen einen 10%igen Anteil
an Aluminium bei und behandelte damit 2 Manner mit Schussverletzungen an den
Knochen (21). Bei beiden korrodierte das Magnesium nach 6 Wochen. Im selben

Zeitraum kam es zu einer Konsolidierung der zerbrochenen Knochen.

Der Insulin-like growth factor (IGF) ist ein wichtiger Faktor fir die
Osteoproliferation. Liu et. al konnten 1988 in einer tierexperimentellen Studie
zeigen, dass die Osteoblastenproliferation durch Magnesium in gleichem MaBe
wie durch den Insulin-like growth factor(IGF) stimuliert wird (13). Die Ratten, die
Futter mit normalem Magnesiumgehalt erhalten hatten, zeigten signifikante
Unterschiede in der GréBe und der Anzahl der Osteoblasten im Bereich der
distalen Femurdiaphyse im Vergleich zu jenen Tieren, die Futter mit erniedrigtem
Magnesiumgehalt erhalten hatten. Die magnesiumarme Diat sorgte flr eine
Verringerung der GrdBe und der Anzahl der Osteoblasten bei jenen Tieren, die die
Diat erhalten hatten. Die Ergebnisse einer anschlieBenden in vitro Untersuchung,
bei der die Proliferationsraten von Osteosarkoma — Zellen der Ratte in Lésungen
mit unterschiedlicher Magnesiumkonzentration gemessen wurden, untermauerten
die Ergebnisse der vorherigen in vivo Studie (13): die Proliferation der
Osteosarkomzellen wurde durch das in den Lésungen vorhandene Magnesium

klar stimuliert.

Gegen Ende des 20. Jahrhunderts wurden Magnesiumlegierungen far die
Wissenschaftler erneut interessant. Ab diesem Zeitpunkt gelang es einfacher, die

Magnesiumlegierungen mit anderen Materialien zu versetzten und zu
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kombinieren, um so die Korrosionsbestandigkeit zu erhéhen und eine

biokompatible und bioresorbierbare Magnesiumlegierung zu schaffen (23).

Witte et al. (7) fuhrten eine Untersuchung an Meerschweinchen mit 4
verschiedenen Magnesiumlegierungen und Polylactid-Implantaten (SR-PLA96)
durch. Diese Forschungsgruppe konnte feststellen, dass nach 6 bzw. 18 Wochen
postoperativ mehr mineralisiertes Knochengewebe um Mg-Legierungs-Implantate
zu finden war, als um die Polylactid Implantate. Im Rahmen der Studie kam die
Frage auf, ob eine erhdhte Magnesium-Konzentration zu einer Erhéhung der
Proteintranslation von Kollagenproteinen( z.B. Kollagen Typ 1), fihren kénnte, da
Magnesium entscheidend bei der Translation von m-RNA in Polypeptide beteiligt
ist. Eine vermehrte Osteoidanlagerung um das zerfallende Mg-Implantat kénnte

hiermit erklart werden.

1.1.2 Degradationsverhalten von Magnesium

Magnesium als bioresorbierbares Material wird im Kdrper abgebaut. Es
wird im Koérper verstoffwechselt und seine Bestandteile anschlieBend Uber z.B.
Urin wieder ausgeschieden (24). Dabei spielen mehrere Eigenschaften des
Materials wie die kristalline Struktur, die Porositat, die Reinheit, die Geometrie
sowie das Molekulargewicht eine entscheidende Rolle (23;24). Auch das Milieu,
in welches das Implantat in vitro oder in vivo eingebracht wird, ist von groBer
Bedeutung. Durch das Milieu kann die Reaktionsgeschwindigkeit, mit der
bioresorbierbare Materialien abgebaut werden (23;24), beeinflusst werden. In
einem weniger gut vaskularisiertem Gebiet (z.B. Knorpel) kommt es zu einem
weniger schnellen Abbau als in gut durchblutetem Gewebe (z.B. Markraum des
Knochens).

Staiger et al. beschrieben den Korrosionsprozess von reinem Magnesium in
chlorhaltiger, wassriger Losung in vitro durch folgende chemische Formeln(1):
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Mg + 2H,O > Mg(OH)2 + H»
Mg + 2CI' > MgCl,
Mg(OH)z + 2CI" > MgCl>

Zhang et al. (22) und Xu et al.(25), untersuchten das Korrosionsverhalten
von Mg-Mn-Zn Implantaten im Rattenfemur und nahmen an, dass sich
Magnesium, wenn es mit Blut in Kontakt getreten ist, beginnt aufzulésen, was sich
durch den ph — Wert des Blutes (7,4 bis 7,6) erklaren lasst. Ein ph — Wert unter
11,5 erh6éht namlich die Korrosion von Magnesium in wassriger Lésung, so wie
Blut es eine ist (26). Durch die steigende Mg?*- Konzentration im Blut ( enthalt
Ca®* -, PO,. - und CI” - lonen) in der Umgebung des Implantates bildete sich in
weiterer Folge ein Kalziumphosphatniederschlag auf der Magnesiumoberflache.
Die chemische Reaktion dahinter lautet wie folgt:

Mg®* + Ca* + HPO* > Mg, Ca, (PO4),

Somit kommt es zur Knochenneubildung durch die Anlagerung von
biologischem Kalziumphosphat an der Oberflache des Implantates (22;25).

In einigen friheren Studien untersuchte man die Bildung von
Hydroxylapatiten  (Cas[OH|(PO4)3], die als Ca-haltige Schichten auf
Titanoberflachen gebildet wurden (27). Auch bei Magnesiumlegierungen war es
denkbar, dass sich Hydroxylapatite durch die im Blut befindlichen lonen bilden und
anlagern konnten. Witte et al. konnten dies schon mit einer Studie im Jahr 2005
nachweisen (7).

Hydroxylapatite haben die Eigenschaft chemische oder physiologische
Vorgange positiv stimulierend zu beeinflussen, was sich positiv auf die
Knochenregeneration auswirkt. Als Beispiel ist hier die Oberflachenbeschichtung
von Titan-Implantaten mit Hydroxylapatiten anzuflhren: bewirkt durch die

Hydroxylapatitschichten, fihrt die Erhéhung der Osseointegration zu einem
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bindegewebsfreien  Verbund  zwischen = menschlichem  Knochen  und
Implantatoberflache, einer sogenannten Verbundosteogenese (28;29;30).

Auch am Rand der Magnesiumpins kann sich eine Abbau — Schichte aus
Kalziumphosphat und daran adharierenden Hydroxylapatitkristallen bilden. Dieser
Komplex, der mittels Element - Analyse nachgewiesen wurde, vermag die
Korrosionsrate herabzusetzen (7).

Die Abbaufragmente im Rahmen der Magnesiumdegradation werden von
Riesenzellen und Makrophagen resorbiert und das resorbierte Magnesium wird
anschlieBend dem Blut oder Lymphsystem zugeflhrt. Danach erfolgt die
Einlagerung in Knochen oder Muskel. Die Regulation des Magnesiumhaushaltes
erfolgt in der Niere. Ein Uberschuss wird {iber den Harn ausgeschieden, wahrend
die Wiederaufnahme in der Henle’schen Schleife der Niere erfolgt und Uber die
Plasmakonzentration der Magnesiumionen gesteuert wird (31).

1.2 Manipulation des Degradationsverhaltens

Welche Mdglichkeiten gibt es, um die mechanischen Eigenschaften von
Magnesium zu verbessern, damit es fir die Forschung, sowie fir die mébgliche
spatere klinische Anwendung korrosionsbestandiger wird?

1.2.1 Legierung

Gu X. et al. zeigten 2009 in einer Untersuchung, dass der Zusatz von
Silizium(Si), Zinn(Sn), Zink(Zn), Aluminium(Al) oder Zirkonium(Zr) zu einer
Erhéhung der mechanischen Belastbarkeit flhrten und, dass Aluminium(Al),
Mangan(Mn),  Zink(Zn),  Zirkonium(Zr), sowie auch  Yitrium(Y) die
Korrosionsbestandigkeit in simulierter Kérperflissigkeit sowie Hank’scher Lésung
verbesserten(32).

Hierzu gibt es auch Daten von Hanzi et al. , ebenfalls aus dem Jahr 2009
(33;34): Es wurden Mg-Y-Zn Legierungen mit Kalzium — Anteilen untersucht
(WZ21). Man zeigte nicht nur, dass diese Legierungen eine hohe Dehnbarkeit von
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17-20% aufzuweisen hatten, sondern auch, dass sie, bedingt durch die
Zusammensetzung, Uber eine hohe Zugfestigkeit(250 — 270 MPa) und ein gutes
Degradationsverhalten verfligten (34). Genannte Legierungen wurden mit Mg — Zn
Legierungen, die Spuren von Kalzium und Mangan (ZX50) enthielten, verglichen.
Es wurde festgestellt, dass ZX50 ebenso wie WZ21 eine parabolische Abnahme

der Korrosionsrate aufzuwiesen — dennoch gab es einige Unterschiede (34):

Die WZ21 Legierung war wesentlich korrosionsbesténdiger im Vergleich zu
ZX50. WZ21 zeigte in den ersten 7 Tagen ein homogenes Erscheinungsbild, wo
hingegen ZX50 schon korrosionsbedingte Unterschiede zu erkennen gab. Die
Korrosionsbestandigkeit von WZ21 wurde durch eine Anlagerung von
Korrosionsprodukten rund um das Implantat bedingt, wodurch der Abbau weniger
schnell von statten ging, als bei ZX50. Noch beachtenswerter ist jedoch die
Tatsache, dass ZX50 in etwa 5x mehr Wasserstoffgas produzierte als WZ21. Hier
zeigte sich ,dass es unter anderem die Beimengung von Yitrium bei der WZ21 —
Legierung war, die dessen Korrosionsresistenz erhdéhte und die Bildung von
Wasserstoffgas reduzierte (34;35)( siehe Abbildung 1). Diese Tatsache ist
besonders fur eine mdgliche klinische Anwendung der Legierung relevant, da die

Gasbildung hierfiir so klein als irgendwie méglich sein sollte.
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ABBILDUNG 1: GASPRODUKTION VIER VERSCHIEDENER
MAGNESIUMLEGIERUNGEN BEZOGEN AUF DIE EINLEGEZEIT |IN
SIMULIERTER KORERFLUSSIGKEIT (5)

1.2.2 Coating

Eine weitere Md&glichkeit die Korrosionsbestandigkeit von Magnesium —
Legierungen zu erhdhen ist ,Protektives Ummanteln® oder auch ,Coating*
genannt(35). Dies kann mit verschiedensten Substanzen erfolgen. Hier sind das
Polymer — Coating (36;37), das Phospaht — Coating (38), das Hydroxylapatit —
Coating(39) und das Fluorid — Coating(40) zu erwahnen. Bei all diesen Verfahren
kommt es durch Verdickung und Zunahme der PorengroBe der jeweiligen
obersten Materialschicht zu einer Erhéhung der biomechanischen Belastbarkeit,
sowie der Korrosionsbestandigkeit der Magnesium-Legierungen (36;37;38;39;40).
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1.2.3 Micro — arc — Oxidation

Ein wiederum anderes Verfahren um Magnesium — Legierungen
biomechanisch stabiler und korrosionsbestandiger zu machen nennt sich ,Micro-
arc Oxidation®, oder ,MAQO* (41;42;43).

Zhang et al. zeigten in einer Untersuchung an einer AZ91D -
Magnesiumlegierung, dass eine Micro-arc Oxidation in Hank’scher Lésung die
Abriebfestigkeit, sowie das Korrosionsverhalten positiv. zu beeinflussen
vermochte(41).

Yang et al fligten einer AZ91D — Legierung Calcium(Ca) und Phosphor(P)
hinzu und zeigten nach stattgefundener MAO, dass diese Oberflachenmodifikation
ebenfalls zu einer Erhéhung der Korrosionsbestandigkeit und Dichte der

untersuchten Magnesiumlegierung gefihrt hatte(42).

Bei den in dieser Studie verwendeten Magox — Pins handelt es sich um
ZX50 — Pins, deren Oberflache mittels MAO modifiziert wurde.

Darstellung der Micro — arc — Oxidation an einer Magnesium -
Legierung?

Bei der Micro — arc — Oxidation handelt es sich um eine elektrochemische
Oberflachenbehandlung, bei der Oxide-Coatings an Metalloberflachen entstehen
(42). Bereits Zhang et al. (41) behandelten eine AZ91D — Magnesiumlegierung in
ihrer Versuchsreihe mittels MAO.

Mittels 2er Elektroden werden Spannungen tber 300 Volt an die Legierung
angelegt, bis das dielektrische Durchschlagspotential der oberflachlichen
Oxidschicht der Magnesiumlegierung Uberschritten wird und es so zum AusstoB
von Ladungen kommt (44;45). Diese Entladungen fihren zu lokalisierten Plasma —
Reaktionen, die die Oxid - Schicht im Zuge von Schmelz - und

Reorganisierungsprozessen dicker und korrosionsbestandiger macht (35;46).
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1.3 Physiologie der Knochenheilung

Grundsatzlich ist man in der Traumatologie und der Orthopéadie bestrebt,
Bohrlécher méglichst passgenau zu wahlen, um so bei der enossalen Implantation
eine optimale Stabilitdt des Implantates zu gewahrleisten. Im bestméglichen Fall
mussen dann nur wenige um bis mm Knochen neu gebildet werden, um Knochen

und Implantat zu verbinden.

1.3.1 Knochenregeneration und Modeling/Re-modeling

In Untersuchungen von Johner (47) wurde gezeigt, dass kleine kortikale
Knochendefekte unter 0,5 mm Durchmesser durch konzentrische Lagen von
Lamellenknochen verschlossen werden, welcher bis zu 1 pm/Tag durch
appositionelles Wachstum gebildet werden kann. Bei allen Defekten, die gréBere
Durchmesser aufweisen, muss zuerst aus Stabilisierungsgriinden ein Gerist aus
Geflechtknochen gebildet werden. Die Bildung von Geflechtknochen erfolgt
jedoch schneller — es kann mit einer Zuwachsrate von Uber 4 um/Tag gerechnet

werden kann.

Die Unterschiede zwischen Lamellenknochen und Geflechtknochen
bestehen — neben der unterschiedlichen Wachstumsgeschwindigkeit - darin, dass
der Geflechtknochen weniger mineralisiert ist als der Lamellenknochen. Der
Geflechtknochen verflgt darlber hinaus Uber eine regelmaBigere, fast parallele
Anordnung von Kollagenfibrillen. Sein intratrabekularer Raum wird anschlieBend
durch den lamellaren Knochen aufgefillt und erhalt schlieBlich durch
Remodelingprozesse seine belastungsfahige Struktur (48).

Was bedeutet Modeling bzw. Re-modeling?

Beim Begriff Modeling handelt es sich um Knochenbildungsvorgange an
Orten, an denen zuvor noch kein Knochen vorhanden war (49).
Entwicklungsbedingt wird an vorbestimmten Orten des menschlichen Kérpers
mineralisiertes Gewebe abgelagert und zur Form eines Knochens modeliert
(50;51). Modeling kann jedoch auch im Erwachsenenalter auftreten. Dabei kommt
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es bei biomechanischen Belastungen zu einer Anderung der Knochenform oder
einzelner Knochenstrukturen (52).

Unter dem Begriff Re-modeling werden Knochenbildungsprozesse an
Stellen verstanden, wo zuvor schon einmal Knochengewebe zu finden war.
Neue, frisch mineralisierte Knochensubstanz ersetzt hierbei altes, abgenuztzes
oder zerstértes Knochengewebe (50). Beim Re-modeling wird durch die
Erneuerung des Knochens die Funktionalitat aufrecht erhalten. Es kommt hierbei

aber zu keiner Veranderung in der GréBe oder Form des Knochens (52;53).

Prinzipiell kbnnen zwei Arten von Re-modeling unterschieden werden:

1) primares Re-modeling: Hierbei ersetzt ein hdherorganisierter

Lamellenknochen den urspriinglich gebildeten Geflechtknochen.

2) sekundares Re-modeling: Beim sekundaren Re-modeling wird ein
beschadigter Knochen durch neu gebildetes Knochengewebe ersetzt. Hiermit soll
die Funktionalitat aufrecht erhalten werden (54). Dieser Prozess existiert
zeitlebens mit abnehmender Geschwindigkeit. Knochen wird an Orten der
Belastung aufgebaut und an Orten ohne Belastung abgebaut - entsprechend dem
Wolff — Roux'schen Gesetz.

Beispiel flr ein sekundares Re-modeling ist eine einfache Fraktur eines
Réhrenknochens. Im Rahmen der Fraktur kommt es zu einer Unterbrechung der
Blutversorgung und dadurch zur Nekrose der Knochensubstanz.

Im Reparationsprozess wird zunachst die Blutung durch Ausbildung eines
Koagulums sowie durch die Ausbildung von Granulationsgewebe gestillt (56).
Neue GefaBe bilden sich. Dann erfolgt eine Aktivierung der an der
Knochenheilung beteiligten Zellen. Hierbei werden sowohl Osteoklasten — die das
nekrotische Gewebe wegraumen - als auch Osteoblasten - die fiir den Aufbau von
neuem Knochen verantwortlich sind - aktiviert. Die gemeinsame Arbeit von
Osteoblasten und Osteoklasten wird als ,basic multicellular unit“ oder BMU
bezeichnet (57). Nach der Differenzierung von Osteoklasten — Vorlauferzellen zu
reifen Osteoklasten, heften sich diese an die Knochenoberfliche um alten,
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nekrotischen Knochen zu resorbieren. Altes Knochengewebe wird dann durch
frisches ersetzt. Dies geschieht mit einer Geschwindigkeit von bis zu 5um/Tag
(51).

Es ensteht ein sogenannter ,cutting cone“, eine zylindrische
Resorptionslakune mit 300 — 500 um Lange und 200 pum im Durchmesser. Danach
folgt die Apoptose der Osteoklasten. Jetzt treten die Osteoprogenitor Zellen
(Osteoblasten-Vorlauferzellen) in den Vordergrund, die ebenfalls tber BlutgefaBe
in das zu organisierende Knochengebiet transportiert worden sind. Sie
differenzieren sich zu reifen Osteoblasten und beginnen mit der Bildung von
Osteoid (nicht mineralisierte Knochenmatrix). Osteoid wird im kortikalen Knochen
lamellar entlang der Kanalwand angelagert. Reifer Lamellenknochen entsteht hier
innerhalb von 8-10 Tagen, wobei eine vollstdndige Mineralisation Jahre dauern
kann. Ein Teil der Osteoblasten wird in die extrazellulare Matrix eingebaut und es
entstehen Osteozyten (Osteoblasten ohne Osteoid- Sezernierung). In weiterer
Folge kommt es zur Bildung von ,bone lining Zellen*( Osteoblasten, die zur
Aufrechterhaltung der Homdéostase, bei kleinen Knochendefekten und bei Re-
modelingprozessen eingesetzt werden kdénnen). Der Signalaustausch von bone
lining Zellen und Osteozyten erfolgt Gber gap-junctions und das so entstandene
Gesamtgebilde fur den Kkortikalen Knochen wird als Haversches System
bezeichnet (49).

1.3.2 Physiologie der Osseointegration und Implantatheilung

Der Begriff ,Osseointegration® bedeutet, dass es zur Bildung einer direkten
funktionellen und strukturellen Verbindung zwischen der Oberflache des
Implantats und des lebenden Knochens kommt (58). Der entstandene
Knochendefekt wird durch die Bildung neuen Knochens behoben. Die
stattfindenden Anpassungs- und Reifungsprozesse fihren dazu, dass die
Knochentrabekel und Fibrillenfasern der Situation entsprechend modeliert werden
und damit eine optimale Belastungsfahigkeit erhalten (59).
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1.3.3 Implantateinheilung

Bei der Einheilung von Implantaten sind zwei wichtige Mechanismen von
Bedeutung:  Kontaktosteogenese und  Distanzosteogenese. Bei  der
Distanzosteogenese geht die Osseointegration des Implantats lediglich von der
Seite der Defektwand aus (z.B. bei Implantaten aus reinem Titan). Es erfolgt die
Bildung einer bindegewebigen Kapsel mit parallel zur Implantatoberflache

verlaufender Faserordnung.

Bei der Kontaktosteogenese wird der vorhandene Defekt sowohl von der
Implantat- als auch von der Defekt-Seite her aufgefiillt. Osteoblasten dringen
dabei bis zur Implantatoberflache vor. AnschlieBend wird Knochenmatrix

sezerniert (60).

Die Defektheilung bei der Kontaktosteogenese lauft nach folgendem
Schema ab (61;62):

Nach dem Bohren eines Implantatbettes und der Entstehung eines
Koagulums, adhérieren Blutplattchen an die Oberflache des Implantats und
werden dabei aktiviert. Es kommt dann, durch die Aktivierung der Blutplattchen, zu
einer Freisetzung verschiedener Mediatorsubstanzen (Wachstumsfaktoren wie
z.B. PDGF, EGF, vasoaktive Substanzen wie Histamin bzw. Serotonin). Durch

diese Substanzen wird der gesamte Prozess der Kontaktosteogenese gesteuert.

Die Proliferation und Differenzierung von Osteoblasten und Knochenmark —
Stammzellen wird Uber Wachstumsfaktoren stimuliert. Die Bildung neuer
BlutgefaBe wird durch die vasoaktiven Substanzen getriggert. Chemotaktisch
wirkende Substanzen filhren zu einer Anhaufung von z.B. neutrophilen
Granulozyten und Mastzellen an der ,beschadigten“ Stelle am Knochen. Die
mesenchymalen Zellen, sowie die Osteoblastenvorlauferzellen, welche zuvor
durch den von den Stoffwechselprodukten entstandenen Dichtegradient angelockt
wurden, fangen an, an den Fibrinfaden entlang zu wandern. Diese hier erwahnten
Faden, welche am Implantat angewachsen sind, kénnen immensen Zugkréaften
standhalten. Dadurch ist es den Osteoprogenitor — Zellen méglich, bis an die
Implantatoberflaiche zu wandern wo sie - nach ihrer Differenzierung zu

Osteoblasten - mit der Sezernierung von Osteoid beginnen. Dabei wird der Defekt
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nun wie bereits oben beschrieben von der Implantat- bzw. von der Defektseite her

behoben.

2. Material und Methodik

2.1 Implantate

In dieser Studie wurden drei zylindrisch geformte, kristalline, glatte Pins
ohne Gewinde verwendet. Die Implantat — Typen waren von gleicher Dimension
(siehe Tabelle 2). Alle drei Implantattypen gehéren zu einer Gruppe
bioresorbierbarer Magnesiumlegierungen, deren genaue Zusammensetzung in
Tabelle 3 ersichtlich ist. Die Implantate sind mit WZ21, ZX50 und ,Magox“ (ZX 50

behandelt mit Micro-arc — Oxidation) bezeichnet.

Lange Durchmesser
ZX50 8mm 1,6mm
W2z21 8mm 1,6mm
Magox 8mm 1,6mm

TABELLE 2: PINDIMENSIONEN

Magnesium Zink Kalzium Mangan Yitrium

LV1 94,60% 5% 0,25% 0,15%

Wz21 96,60% 1% 0,25% 0,15% 2%

Magox Dieselbe Legierungszusammensetzung wie ZX50 aber mit Micro-arc Oxidation
behandelt

TABELLE 3: IMPLANTATZUSAMMENSETZUNG
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ABBILDUNG 2: PIN

2.2 Pharmaka

Alle verwendeten Pharmaka sind in den folgenden Tabellen ersichtlich.

Name Wirkstoff Dosierung Hersteller
Fentanyl ® Fentanyl 50pg/ml Janssen-Cilag GmbH, Neuss, Germany
Midazolam -

Midazolam 1mg/ml Deltaselect GmbH, Dreieich, Germany
Delta ®
Domitor ® Medetomedin 1mg/mi Pfizer Corp. Austria GmbH, Vienna, Austria
Augatears ® Carbomer 974P Ciba Vision, Wien
Forane ® Isofluran Abbot Laboratories Ltd, Kent, England

TABELLE 4: ANASTHESIE
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Name Wirkstoff Dosierung Hersteller

Narcanti ® Naloxon 400pug/ml Torrex Chiesi Pharma GmbH, Vienna, Austria
Anexate ® Flumazenil 100ug/ml Roche Austria GmbH, Vienna, Austria
Antisedan ® Atipamazol 5mg/ml Pfizer Corp. Austria GmbH, Vienna, Austria

TABELLES: NARKOSEANTAGONISIERUNG

Name Wirkstoff Dosierung Hersteller
Dipidolor ® Piritramid 4:50 Glucose 5% : 150 | Janssen-Cilag GmbH, Neuss,
Rimadyl ® Carprofen 0,5ml; 1 : 50 Nacl Pfizer Corporation Austria

TABELLE 6: POSTOPERATIVE SCHMERZTHERAPIE

2.3 Experimentielles Design

Insgesamt wurden 21 (Drop-out Rate: 3 Tiere) mannliche Sprague —
Dawley Ratten zur Versuchsdurchfiihrung verwendet. Die Tiere wurden alle vom
Institut flr Labortierkunde und Genetik in Himberg (Medizinische Universitat Wien)
geliefert und waren bei ihrer Aufnahme in das biomedizinische Forschungsinstitut
Hahnhof 5 Wochen alt. Sie hatten ein Gewicht von 175g bis 245g. Die Zulieferung
der Tiere erfolgte 7 Tage vor Operationsbeginn, damit die Tiere genug Zeit hatten
sich zu aklimatisieren. Die Tierversuche wurden vom 0&sterreichischen
Bundesministerium fir Wissenschaft und Forschung (Zulassungsnummer: BMWF-
66.010/0113-11/10b/2009) gemaB BGBI. genehmigt.

Die Tiere waren wahrend des Studienzeitraums im Tier — Labor des
Instituts fir Biomedizinische Forschung (Medizinische Universitat Graz)
untergebracht. Die Haltung erfolgte jeweils zu viert in einem Kéfig. Ein 12:12
Stunden Licht — Dunkel — Zyklus simulierte den Wach — Schlaf — Rhythmus.
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Die Unterteilung der 21 Sprague — Dawley — Ratten erfolgte randomisiert in
drei Gruppen:

Die Ratten aller drei Gruppen erhielten links und rechts einen Pin aus der
jeweiligen Legierungsgruppe transcortical metadiaphysar in den distalen Femur
implantiert. Die Gruppenaufteilung ist Tabelle 7 zu entnehmen.

Implantat Anzahl
Gruppe 1 WZ21 7
Gruppe 2 ZX50 7
Gruppe 3 ,Magox“ 7

TABELLE 7: ZAHL DER VERWENDETEN IMPLANTATE UND AUFTEILUNG IN
DIE ENTSPRECHENDE GRUPPE

2.4 Praoperatives Vorgehen und Anasthesie

Die Operationsvorbereitung der Tiere erfolgte im Kleintier — OP des
Biomedizinischen Forschungsinstituts der Medizinischen Universitat Graz.

Jedes Tier wurde zunachst gewogen und erhielt dann eine Inhalationsnarkose mit
Forane ®. Nach dem Einschalfen wurde zusatzlich eine subkutane Narkose mit
Midazolam Delta ® sowie eine Analgesierung mit Fentanyl ® und Dormitor ®.
Durchgeflhrt.

Der zu operierende Bereich des Oberschenkels wurde mit einem
Elektrorasierer (Siemens ®) vorbereitet und die Augen der Tiere zum Lichtschutz
mit AquaTears ® eingetropft. Um die Tiere intraoperativ gegen eine Auskihlung

zu schitzen erfolgte die Operation auf einer abgedeckten Styropor —Unterlage.
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2.5 Operativer Verlauf

Ein ca. 2cm langer Hautschnitt quer zum Femur der Ratte wurde am
distalen lateralen Femur angelegt. Mit einer Praparierschere wurden anschlie Bend
die dem Femur entlang verlaufenden Muskeln (Extensoren und Flexoren) des
Kniegelenks in Langsrichtung gespalten, bis der Knochen im Bereich des meta —

diaphysaren Endes einsehbar war.

Der Knochen wurde dann mit 2 Pinzetten gefasst und fixiert. Jetzt erfolgte
die transkorticale Bohrung mit einem 1,5mm Knochenbohrer (Synthes ®) mit
aufsteigendem Durchmesser senkrecht zur Langsachse der Femurdiaphyse. Die
Bohrungen wurden bei niedriger Drehzahl von 200 Umdrehungen pro Minute und
reichlicher Wasserkihlung mit physiologischer Kochsalzlésung mittels einer
Spritze durchgefiihrt, um Reibungswarme und thermische Nekrosen zu
minimieren. Das zylindrische Implantat wurde durch leichtes Klopfen eingefliihrt,
was zu einem einheitlichen Sitz fihrte. Nach der transkortikalen Platzierung wurde
darauf geachtet, dass das OP-Feld grindlich mit physiologischer Kochsalzlésung
gespilt und die Wunde anschlieBend schichtweise verschlossen wurde. Danach
wurde die contra-laterale Seite in der gleichen Weise und unter Verwendung der
gleichen Art des Implantats operiert.

Die operierte Ratte wurde anschlieBend auf ein Wéarmekissen(37°C)
gebettet, damit es zu keiner Unterkihlung des Tieres kommen konnte. Auf dem
Warekissen erfolgte die Antagoniserung der Narkose intraperitoneal mit einer
Mischung aus Antisedan ®, Narcanti ® und Anexate ® .

2.6 Postoperative Behandlung und postoperatives
Schmerzmanagement

Nach dem Abklingen der Narkosewirkung wurden die Ratten in deren
Kleintierkafig gesetzt und anschlieBend in den Tierstall zurlckgebracht. Zur
postoperativen Schmerzbehandlung erhielten die Tiere einmalig Rimadyl ® und
fir weitere 7 Tage Dipidolor ® ins Trinkwasser. Postoperativ war es den Ratten
erlaubt, sich frei in den Kéafigen unter uneingeschrankter Belastung zu bewegen.
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Eine tagliche klinische Beobachtung der Tiere wurde wahrend der gesamten
Studiendauer durchgefihrt.

2.7 Mikro —CT / Small Animal Imaging

Die Scans mit dem Inveon Mikro — CT der Firma Siemens ® erfolgten im 1.
Monat in einem woéchentlichen Abstand. Der erste Scan wurde am 7.
postoperativen Tag durchgefiihrt. Weitere Scans folgten am 14. postoperativen
Tag, und am 21. postoperativen Tag sowie am 28. postoperativen Tag.
AnschlieBend wurden die Scans nur mehr monatlich durchgefihrt (2., 3., 4. 5.
Und 6. Postoperativer Monat).

Zur Durchfihrung des Mikro-CTs erhielten die Ratten eine kurze neuerliche
Inhalationsnarkose mit einem Isofluran — Sauerstoff — Gemisch (2%Flurane mit

2% Sauerstoff bei einem Flow von 2I/min).

Die Microfocus Computertomographie (uCT) ist eine neue Technologie, die
sowohl nicht-invasive  gewebeerhaltende Bildgebung und quantitative
Morphometrie der Knochenstruktur in 3D ermdglicht (63;64).

Die Ratten wurden mit Hilfe des Inveon Acquisition Workplace 1.2.2.2
gescannt. Die Scans wurden bei 70kV Spannung, 500 pA Strom und mit einer
Belichtungszeit von 1000 ms durchgefliihrt. Rotationen von 210 Grad bei 180
Rotationsschritten machten eine Abbildung des ganzen Oberschenkelknochens

mit einer effektiven Auflésung von 35,55 um méglich.

Die Mikro — CT - Bilder wurden durchgesehen, um fir die weitere
Datenauswertung mit der Mimics — Bildverarbeitungssoftware ® (Version14.0,
Materialise, Leuven, Belgium) die am besten geeigneten Bilder zu finden.
Folgende Kriterien Uber die Pins und ihrer Lage im Knochen waren Voraussetzung

fiir die Bildbearbeitung mit Mimics®:

¢ Keine Knochenfraktur und mediale und laterale Corticalis intakt.
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( Hintergrund: Da ein frakturierter Knochen zu einer Knochenfehlstellung
fihren kann und immer zu Kallusbildung fihrt. Somit kommt es zu
geanderten Degradationsbedingungen fir den Pin. Zusatzlich sind
Resorptionsverhalten des Pins und die Gasbildung aus den erstellten
CT — Bildern schlecht bis kaum ersichtlich).

Keine Bewegungsartefakte in den Bildern, da sonst keine weitere

exakte Auswertung maoglich ist.

Keine Verwendung von vollstandig dislozierten Pins. (der Pin liegt
auBerhalb des Knochens).
Keine Verwendung von monokortikal gelegenen Pins (der Pin

durchdringt nur eine Kortikalis).
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2.8 Mimics — Auswertung

Mimics ® (Version14.0, Materialise, Leuven, Belgium) ist eine
Bildverarbeitungssoftware, die in der 3D Reconstruction medizinischer
Abbildungen (CT,MRT,Micro-CT etc.) Anwendung findet. Mit ihr ist es mdglich 2D
— Daten mit héchster Prazision in 3D anzuzeigen. Es besteht die Méglichkeit der
Einzelbearbeitung von Bilderserien, der Segmentierung einzelner Pixelbereiche,

Flachen — sowie die Mdglichkeit von Volums — Berechnungen.

Das verwendete Datenformat ist ein DICOM - file ( Digital Imaging and
Communications in Medicine). Dieses Datenformat enthélt ein Kommunikations —
Protokoll um zwischen den verschieden Systemen einen Datenaustausch zu
erm@glichen. Aber auch das Einlesen von z.B. JPEG ( Synonym fir Joint
Photographic Experts Group ®) — und BMP( Bitmap Image File ®) — Files ist
moglich.

Von den Mikro — CT — Bildern, die den Beurteilungskriterien am besten
entsprachen, wurden - unter Zuhilfenahme des Inveon Research Workplace 3.0 ®
(Siemens Medical Solutions, USA) - DICOM (Digital Imaging and Communications
in Medicine) — Files erstellt und auf eine externe Festplatte exportiert. Von der

externen Festplatte wiederum erfolgte der Transport auf den Mimic’s Datenserver.

Durch die Mimics ® — Bildverarbeitungssoftware (Version 14.0, Materialise,
Leuven, Belgium) war es wiederum moglich erneut auf die Daten zuzugreifen und
bearbeitbare Schnittbilder zu erstellen. Als Beispiel fir ein solches Bild dient
Abbildung 5.

34



BEEEEEDEEET s

EYIE L

ABBILDUNG 3: BEARBEITETES MIMICS - CT - SCHNITTBILD:
IMPLANTAT(gelb) IN KNOCHEN(grau), sowie GASBILDUNG/(lila); Links oben:
LONGITUDINALSCHNITT; Rechts oben: TRANSVERSALSCHNITT; Links Unten:
HORIZONTALSCHNITT; Rechts Unten: SEGMENTIERTER PIN

Der Auswertungsvorgang gestaltete sich wie folgt:

Nach dem Datenimport der CT — Schnittbilder( ca. 250 Schichten pro CT —
Bild) wurden zunachst Achsen in das Bild hineingelegt, wobei ,medial“ der
Femurinnenseite entsprach bzw. ,lateral® der Femuraussenseite. Dem Femurkopf
hin zustrebend wurde als ,posterior” bezeichnet. ,Anterior wurde als dem
Kniegelenk hin zustrebend bezeichet. AnschlieBend wurde ein ,Treshold® (engl.
fur ,Schwelle”) fir das gesamte Bild festgelegt, umso alle Gewebe mit der
gleichen Dichte markieren zu kdnnen. Dem Treshold konnte eine beliebige Farbe
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zugewiesen werden. Der Treshold wurde in Hounsfield — Einheiten(HU),
angegeben und betrug 226 bis 3071 HU, was der Dichte des Knochens entsprach.

Mit Hilfe des Tresholds wurden jetzt alle Bereiche mit gleicher Dichte
erfasst und vom Programm mit der vorher gewahlten Farbe markiert. Gleiche
Dichte hatten sowohl Knochen — Gewebe als auch Pinmaterial. Um jetzt Pin und
Knochen voneinander unterscheiden zu kbénnen, war es notwendig, die
Schnittbilder Schicht fir Schicht zu bearbeiten.

In jedem einzelnen Schnittbild musste daher Knochengewebe vom Pin
sentfernt” werden. Hierzu diente die Funktion ,Edit Mask®.

Mit ,Region Growing®, einem Bildsegmentierungsverfahren, welches es
maoglich macht verschiedene Bildelemente Uber mehrere Schichten zu Regionen

zu verschmelzen, wurde der Pin als Ganzes markiert.

Uber ,Calculate 3D, war es dann méglich ein dreidimensionales Bild des
markierten Pins zu erstellen und Flache und Volumen des Implantates(Pins)

abzulesen.

Uber diese genannten Einzelschritte wurden aber nicht nur die Daten des
Implantates errechnet, sondern auch das extra- und intramedulldre Gasvolumen,

welches durch die Abbauvorgange entstanden war.

Fir die Gasvolumenbestimmung war allerdings ein anderer ,Treshold” Gber
dem gesamten Bild erforderlich. Sein Wert betrug -1024 bis -1000 HU; (der Wert
von Luft liegt bei -1000 HU). Alle intra- und extramedullaren Gasvolumina wurden
durch alle Schichten hindurch markiert. Mit ,Edit Mask® war es anschlieBend
moglich, das ,gekennzeichnete® Gas herauszufiltern. Das Ablesen des Gas-
Volumens bzw. der Gas-Oberflache wurde ebenso wie bei den Implantaten nach

dem ,Calculate 3D* — Vorgang vorgenommen.

2.9 Datenauswertung/Statistik

Fir eine statistische Analyse der uCT-Daten wurden sechs femorale

Ratten-Knochen flr jede Legierung ausgewahlt. Die statistischen Auswertungen

36



wurden mit SPSS 19,0 (SPSS Inc., Chicago, IL, USA) durchgeflihrt und die Daten
(Gasvolumen, Pinvolumen, Oberflache) als Mittelwerte mit Standardabweichungen
dargestellt. Die Unterschiede zwischen den Gruppen wurden mit einer
multivarianten ANOVA mit wiederholten Messungen und dem Duncan post hoc
Test analysiert. Die statistische Signifikanz wurde bei p-Werten < 0,05 festgelegt.

3. Resultate

In 21 Ratten wurden 42 Pins implantiert. 1 von 21 Tieren verstarb wegen
intraoperativer Komplikationen, 2 Tiere (4 Pins) wurden wegen Pindislokation nicht
in die Auswertung miteinbezogen, so dass 18 Tiere verblieben. Aus den
verbliebenen Tieren wurden letztendlich pro Legierung 6 Pins ausgewahlt, da die
anderen Pins entweder monokortikal gelegen waren oder es zu einer
Knochenfraktur gekommen war. Beides war fir die weitere Auswertung

ungeeignet.

Sechs Pins pro Legierung (ZX50,WZ21 und Magox) wurden fir die
kontinuierlichen uCT — Untersuchungen zu definierten Zeitpunkten Uber einen
Zeitraum von 24 Wochen herangezogen. Die gezeigten Abbildungen sind
reprasentative Beispiele fir die durchgefihrten Untersuchungen.

Die angeflihrten Daten Gber WZ21 sind rein deskriptiv zu betrachten. Es
werden lediglich ZX50 und Magox statistisch miteinander verglichen. Dies erwies
sich als sinnvoll, da WZ21 zu langsam degradierte um direkt mit den beiden

anderen Legierungen verglichen werden zu kénnen.

3.1 Degradationsverlauf

Die Volums — und Oberflachenanderungen der Implantate, sowie die Gas —
Produktion aller 3 Legierungen konnte mittels uCT — Analyse Uber die gesamte

Studienzeit von 24 Wochen dargestellt werden (siehe Abbildungen 13 a-n;14 a-
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n;15 a-n). Es zeigten sich unterschiedliche Degradationsraten zwischen allen drei
Legierungen.

3.1.1 ZX50

Pins mit der ZX50 — Legierung begannen sofort nach der Implantation zu
korrodieren. Es bildeten sich Gruben und Vertiefungen in der Oberflache innerhalb
der ersten Woche. (siehe Abbildungen 12b;12d;12f;12h ). Gleichzeitig kam es
innerhalb der ersten drei Wochen zu einer degradationsbedingten VergréBerung
der Pinoberflache (siehe Abbildung 7), was wiederum zu einer starkeren Korrosion
fihrte. Ab der vierten. Woche begann der Abbau der Implantatoberflache womit
auch eine Reduktion des Pinvolumens vergesellschaftet war. Die durchschnittliche
Abbaurate des Pinvolumens betrug 1,1% pro Tag, wobei 50% der
durchschnittlichen Degradation nach 6.5 Wochen erreicht wurden. Simultan zum
Abbau des Pinvolumens bzw. der Pinoberflache kam es innerhalb kurzer Zeit zur
Bildung von intra- und extramedullarem Gas (siehe Abbildungen 13 a-f).

Aus der elektrochemischen Reaktion Mg + 2H,O - Mg(OH), + Hz (1) ist
ersichtlich, dass ein Molekul Gas aus einem Atom Magnesium(Mg) ensteht. Das
sind 920 mm® H, pro Degradation von 1mg Mg (64). Innerhalb der ersten 12
Wochen wurden im Durchschnitt 270mm?® H, pro Tag bei der Degradation eines
ZX50 — Pins frei. Da der Pin nach vier Monaten bereits vollstandig degradiert war,
wurden keine Gasblasen oder Pinbestandteile mehr mit dem uCT detektiert (siehe
Abbildung 13m).

3.1.2 Magox:

Ahnlich dem ZX 50 sah der Verlauf der Pin — Degradation bei der ,Magox“—
Legierung aus. Unmittelbar postoperativ gab es keinen signifikanten Unterschied
im Pinvolumen zwischen ZX50 und Magox (p=0,054). Verglichen mit ZX50
begann der Magox Pin mit einer Woche Verzdégerung zu ZX50 zu

38



korrodieren(siehe Abbildung 6). Ab Woche zwei gab es keinen signifikanten
Unterschied beim Volumsverlust zwischen ZX50 und Magox (p = 0,08). Es kam
ebenso innerhalb der ersten drei Wochen zu einer degradationsbedingten
VergréBerung der Pinoberflache und zu einer starkeren Korrosion, wobei es hier
einen signifikanten Unterschied von ZX50 zu Magox beim Pinabbau gab
(p=0,008).

Ab der vierten Woche reduzierte sich die Implantatoberflache, wobei hier
kein signifikanter Unterschied zwischen ZX50 und Magox mehr nachweisbar war
(siehe Abbildung 7). Der Abbau der beiden Legierungen erfolgte bis zum Ende
des Untersuchungszeitraums in &hnlicher Weise. Die durchschnittliche Abbaurate
der Implantatoberflaiche bei Magox betrug 1,8% pro Tag. 50% der

durchschnittlichen Degradation wurden bereits nach nach vier Wochen erreicht.

Ubereinstimmend mit den Degradationsverlaufen der beiden Legierungen
zeigten auch die Oberflachenveranderungen eine Signifikanz von ZX50 zu Magox
in den ersten vier Wochen. (Woche 1 (O po): p = 0,014; Woche zwei (= O 2w): p =
0,008; Woche drei (O 3w): p = 0,009; Woche 4 (O 4w): p = 0,002)

Ebenso kam es bei der ,Magox“ — Legierung zu einer Gasbildung von
durchschnittlich 270 mm?® pro Tag innerhalb der ersten 12 Wochen. Auch hier
zeigten sich signifikante Werte zwischen den beiden Legierungen innerhalb der
ersten vier Wochen. ZX50 zu Magox: (Woche eins (GV po): p=0,012; Woche zwei
(GV 2w): p=0,007; Woche drei (GV 3w): p=0,004, Woche vier (GV 4w): p= 0,002).
Im Gegensatz zur ZX50 — Legierung stieg die Gasbildung bis zur dritten Woche
stark an und fiel dann wieder ab (siehe Abbildung 8). Nach vier Monaten wurden
keine Gasblasen oder Pinbestandteile mehr mit dem pCT detektiert (siehe
Abbildung 14m).

3.1.3 WZ21

Bei Pins mit einer WZ21 — Legierung kam es, im Vergleich zu Magox oder
ZX 50, innerhalb der ersten Wochen und Monaten zu einer moderaten

Degradierung. 2,3% des urspringlichen Pin — Volumens degradierte innerhalb der
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ersten zwei Monate (siehe Abbildung 9). Eine kleine und kurzfristige Zunahme des
Pinvolumens wurde innerhalb der vierten Woche festgestellt. Die Degradierung
ging mit 0,5% pro Tag merklich langsamer als bei den anderen beiden

Legierungen vor sich.

Bei WZ21 — Implantaten ist erwdhnenswert, dass das umgebende Gewebe
einen entscheidenden Einfluss auf das Degradationsverhalten hat. Pin -
Bestandteile, welche in Weichteil - Gewebe gelagert waren, degradierten am
schnellsten. Danach folgten um die 16. Woche herum die intramedulldren Pin —
Anteile. Kortikal gelegene Pin—Bestandteile begannen erst nach der 24. Woche zu
degradieren. 50% des Pinvolumens degradierten von Woche acht bis Woche 21.5
mehr oder weniger linear, wobei 130 mm?®H, pro Tag gebildet wurden.

Das Gasvolumen Uber den gesamten Zeitraum der Beobachtung war eher
moderat und betrug im Durchschnitt in etwa 7 mm?®. Daraus kann geschlossen
werden, dass das umliegende Gewebe in der Lage war, in etwa 130 mm?® H; pro
Tag abzubauen (siehe Abbildung 11).
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ABBILDUNG 4: PINVOLUMEN IN PROZENT VON ZX50 UND MAGOX, 1. — 4.
WOCHE; Der Abbau des Pinvolumens von ZX50 und Magox in den ersten vier
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Wochen, wobei der Abbau von Magox mit einer Woche Verzdgerung im Vergleich

zu ZX50 von statten ging.
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ABBILDUNG 5: PINOBERFLACHE IN PROZENT VON ZX50 UND MAGOX, 1. —
4. WOCHE; Hier zeigte sich ein Anstieg der Pinoberflache bis zur dritten Woche,
durch eine Anlagerung von Korrosionsprodukten. Ab Woche vier begann der

Abbau der beiden Legierungen in nahezu gleichem MaBe.
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ABBILDUNG 6: GASVOLUMEN ABSOLUT VON ZX50 UND MAGOX, 1. — 4.
WOCHE; Trotz initialer Verzégerung im Abbau von Magox und geringer
Gasfreisetzung kam es ab der dritten Woche zu einem rasanten Abbau mit

massiver Gasfreisetzung.
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ABBILDUNG 7: PINVOLUMEN IN PROZENT VON ZX50, MAGOX UND WZ21, 1.
— 24. WOCHE; Der Abbau von ZX50 und Magox dauerte bis zur zwélften Woche.
Bei der WZ21 — Legierung degradierten 50% des Pinvolumens von Woche acht
bis 21,5.

42



140
130 1
120 7

P
ho 100 B
S0
D ow -
‘F 0 s
E gg | N hagox
40 4 WZal
30 —
(%) ll’g |
f
1 4 g 12 1E 20 24
weeks

ABBILDUNG 8: PINOBERFLACHE IN PROZENT VON ZX50, MAGOX UND
WZ21, 1. — 24. WOCHE; Die ZX50 - und die Magox — Legierung zeigten bis zur
dritten Woche einen Anstieg der Pinoberflache und danach begann der Abbau der
beiden Legierungen in nahezu gleichem MaBe bis zur zwdlften Woche. WZ21
zeigte Uber den Untersuchungszeitraum von 24 Wochen einen Zuwachs der
Pinoberflache.
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ABBILDUNG 9: GASVOLUMEN ABSOLUT VON ZX50, MAGOX UND WZ21, 1. —
24. WOCHE; ZX50 zeigte einen Abbau des Gasvolumens bis zur Woche zwdlf.
Das Gasvolumen bei der Magox — Legierung stieg bis zur dritten Woche und
baute sich ebenfalls bis Woche zwdlf ab. Die Gasbildung bei WZ21 war tber den

gesamten Untersuchungszeitraum moderat.
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3.2 Biologische Reaktion des Knochens

Alle drei Implantattypen wurden von den Ratten gut toleriert. Die
postoperativ physiologische Schwellung im OP Gebiet war ab dem dritten
postoperativen Tag nicht mehr nachweisbar. Eine Rétung trat nicht auf. Auch kam
es postoperativ es zu keiner Wundinfektion. Die biologische Reaktion des Kdrpers
war auf alle drei Implantatarten in den uCT — Rekonstruktionsbildern im gesamten
Studienzeitraum von 24 Wochen ersichtlich (siehe Abbildungen 13 a-n;14 a-n;15

a-n).

3.2.1 Biologische Reaktion auf ZX 50

Die biologische Reaktion des Ratten — Knochens auf die eingebrachten
ZX50 Implantate war vor allem von der schnellen Magnesiumionen — Freisetzung
gepragt. Es kam dadurch zu einer gesteigerten Neu — Formation des Knochens
um das Implantat herum, aber auch zu intramedullarer, sowie extraossarer
Gasbildung. Dies ist in den uCT — Abbildungen gut ersichtlich (siehe Abbildungen
13 a-n).

Trotz dieser massiven Umbauvorgénge blieben Entziindungsreaktionen
makroskopisch aus. Ab der 12. Woche war der GroBteil des Pin — Volumens
degradiert und es gab daher auch keine Gasbildung mehr. In weiterer Folge kam
es zu einer zugigen Resorption der vorhandenen Gasblasen. Die Kkortikalen
Defekte am Knochen verheilten bis zur 16. Woche fast vollstandig und die
medullaren Knochenveranderungen regenerierten nach 24 Wochen zu einem

beinahe normalen Zustand (siehe Abbildungen 13i-n).
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3.2.2 Biologische Reaktion auf Magox

Die Reaktion des Knochens auf die eingebrachten ,Magox“ — Implantate
war ebenfalls von der schnellen Freisetzung der Magnesiumionen und einer
starken Gasbildung gekennzeichnet. Auch hier kam es zu einem Remodeling des
Knochens um das Implanat herum. Bis zur dritten Woche war ausserdem eine
zunehmende Gasbildung ersichtlich (siehe Abbildung 8). Das Gas und die Pin —
Bestandteile wurden hier bis zur achten Woche abgebaut (siehe Abbildungen 14
a-f).

3.2.3 Biologische Reaktion auf WZ21

Bei WZ21 kam es ebenfalls zu einer gesteigerten Knochenbildung um den
Pin herum, insbesondere von Woche vier bis acht. Die im Laufe des
Degradationsprozesses produzierte Gasmenge beeinflusste die
Knochenregeneration jedoch nicht. Die Neubildung der Knochensubstanz fand vor

allem im medullaren Bereich und im Bereich der medial gelegenen Kortikalis statt.

Ein enger Kontakt des Implantats mit dem neugebildeten Knochen war in
den ersten 12 Wochen (siehe Abbildungen 15 a-h) erkennbar. Danach kam es zu
einem gleichzeitigen Auftreten von Knochenresorption und Remodeling, wobei die
Verbindung zwischen dem Implantat und der Kortikalis eng blieb und es hier kaum

zu Korrosionserscheinungen kam (siehe Abbildungen 15 a-n).
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Magox uCT-2D ZX50 uCT-2D

ABBILDUNG 10: pCT — REKONSTRUKTION DES DEGRADATIONSVERLAUFS
SOWIE DER KNOCHENREAKTION VON ZX50 UND MAGOX IN 2D. a,b:
1.WOCHE; c,d: 2. WOCHE; e,f: 3.WOCHE; g,h: 4 WOCHE.
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ZX50 uCT-2D ZX50 pCT-3D

ABBILDUNG 11: uCT — REKONSTRUKTION DES DEGRADATIONSVERLAUFS
SOWIE DER KNOCHENREAKTION VON ZX50 IN 2D(LINKS) UND
3D(RECHTS). a,b: 1.WOCHE; c,d: 4. WOCHE; e,f: 8 WOCHE; g,h: 12.WOCHE;
i,j: 16.WOCHE; k,I: 20.WOCHE; m,n: 24.WOCHE.
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Magox uCT-2D Magox pCT-3D

ABBILDUNG 12: uCT — REKONSTRUKTION DES DEGRADATIONSVERLAUFS
SOWIE DER KNOCHENREAKTION VON MAGOX IN 2D(LINKS) UND
3D(RECHTS). a,b: 1.WOCHE; c,d: 4. WOCHE; e,f: 8 WOCHE; g,h: 12.WOCHE;
i,j: 16.WOCHE; k,I: 20.WOCHE; m,n: 24.WOCHE.
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ABBILDUNG 13: uCT - REKONSTRUKTION DES DEGRADATIONSVERLAUFS
SOWIE DER KNOCHENREAKTION VON WZ21 IN 2D(LINKS) UND
3D(RECHTYS). a,b: 1.WOCHE; c,d: 4. WOCHE; e,f: 8 WOCHE; g,h: 12.WOCHE;
i,j: 16.WOCHE; k,I: 20.WOCHE; m,n: 24.WOCHE.
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ABBILDUNG 14: DEGRADATIONSVERLAUF VON ZX50, MAGOX UND WZ21 IN
MIMICS. a,i,q: BASISIMPLANTAT; b,j,r: 1.WOCHE; c,k,s: 4WOCHE; d,lt:
8.WOCHE; e,m,u: 12WOCHE; f,n,v: 16. WOCHE; g,o,w: 20.WOCHE; h,p,x:
24 WOCHE.
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4.Diskussion

Die Inzidenz kindlicher Frakturen liegt bei 21-25 Briichen pro 1000 Kinder;
70 % der Frakturen kénnen konservativ behandelt werden, 30 % muissen operiert
werden (65). Im Rahmen der operativen Behandlung werden zur
Frakturstabilisierung heutzutage vornehmlich Stahl und Titan (,konventionelle
Materialien”) ~ verwendet. Nach  der  Frakturheilung miassen  diese
Osteosynthesematerialien entfernt werden, woflir ein neuer operativer Eingriff

erforderlich ist.

Bioresorbierbare Materialien gelten als attraktive Alternative, da es durch
sie moglich ist, operative Eingriffe einzusparen. Dies ist besonders in der
Kindertraumatologie und Kinderorthopadie von Vorteil, da eine zusatzliche
Operation mit einer zuséatzlichen Narkose verhindert werden kann und insgesamt
ein weiterer Krankenhausaufenthalt vermieden werden kann. Obwohl die
Metallentfernung elektiv planbar ist, werden Familie und Umfeld durch den
neuerlichen Krankenhausaufenthalt des Kindes erheblich beeintrachtigt: Vater
und/oder Mutter missen Urlaub nehmen, andere Kinder untergebracht werden —
es kommt ausserdem zu erheblichen volkswirtschaftlichen Kosten, die mit einem
sich selbstaufldsenden Implantat eingespart werden kdnnten.

Weiterhin kann ein Ziel in der kindgerechten Forderung nach effizienter
Behandlung - bestmégliches  Ergebnis  (frihzeitige = Mobilitdt  ohne
Bewegungseinschrankung mit moglichst geringen postoperativen
Wachstumsstérungen, Bewegungseinschrankungen Instabilitdten) mit geringst
moglichem Aufwand (an Rdntgendiagnostik, Narkosen, operativen Eingriffen und
stationarer Behandlungszeit) durch bioresrbierbare Materialien erreicht werden.

Der Einsatz von bioresorbierbaren Materialien erméglicht weiterhin die
Vermeidung von Spatfolgen durch im Koérper belassene Metallimplantate, wie
ErmUdungsbriiche, Spatinfektionen etc.(66).

Als vielversprechende Kandidaten der bioesorbierbaren Metalle gelten vor

allem  Magnesiumlegierungen, welche aufgrund ihrer  mechanischen,
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elektrochemischen und biologischen Eigenschaften stark in den Interessensfokus
ricken (1).

In dieser Studie wurde die in vivo Korrosion, sowie die Gasbildung als auch
die hervorgerufene ~ Knochenveranderung  von  drei  verschiedenen
Magnesiumlegierungen( Magox, ZX50, WZ21) Uber Micro CT-Verlaufskontrolle
untersucht und die Daten mittels Mimics ® - Bildverarbeitungssoftware
ausgewertet. Es gab Unterschiede im Degradationsverhalten, der Gasbildung,

sowie der Knochenreaktion.

Degradation

Es zeigte sich, dass bei der Magox — Legierung die Degradation in den
ersten vier Wochen verzégert verlief, es danach aber innerhalb von weiteren acht
Wochen zu einem vollstindigen Abbau des Pins kam. Somit war die
Korrosionsbestandigkeit der Legierung vorhanden, aber von den Zeitparametern
her nicht ideal. Die Magox — Legierung wird in dieser Form keinen Einsatz im
klinischen Alltag finden, da eine Verzégerung von acht bis zwdlf Wochen forciert

wird.

Der Degradationsverlauf der Magox — Implantate zeigte sich &hnlich
inhomogen wie der Degradationsverlauf von ZX 50. Die Korrosion begann jedoch
mit einer Verzégerung von rund einer Woche im Gegensatz zu den ZX50 —
Implantaten. Da die Zusammensetzung von ZX 50 und Magox ident war, die
Magox Pins zusatzlich aber oberflachenbehandelt waren, kann die
Oberflachenbehandlung fir die Degradationverzogerung dienen. Dieser
Korrosionsschutz ist bereits in anderen Studien beschrieben worden(35;46).

Der Degradationsprozess bei der ZX50 Legierung beginnt bereits in den
ersten Tagen. Sie immitiert jedoch ein ,worst case” Szenario an Degradation und
Gasbildung, so dass einige grundlegende Erkenntnisse gewonnen werden

kdénnen.
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Die Degradation von ZX50 beginnt mit oberflachlichen Korrosionen,
hauptséchlich an den Pinenden. Dies ist auf die grdBere Kontakiflache mit
Blutbestandteilen in diesem Bereich zurlickzufiihren. Danach verlagert sich der
Abbau aber auf die intramedullar gelegenen Pinbestandteile, da der Markraum
starker durchblutet wird als die Corticalis. In gut durchblutetem Gewebe kommt es
also zu einer schnelleren Korrosion, wie es schon Zhang et al. gezeigt hatten (22).
Verantwortlich gemacht dafir werden der gesteigerte Austausch von
Korperflissigkeiten, da der Austausch die Sattigung mit Magnesium — lonen und
den lokalen ph — Wert gering hélt. Der Korrosionsverlauf der ZX50 — Implantate ist
also nicht homogen. Der vollstdndige Degradationsprozess dauerte bis zur 12.
Woche (siehe Abbildungen 16 i-p).

Bei WZ21 wurde versucht, durch beifigen verschiedenster Metalle eine
mdglichst korrosionsbestandige, aber gleichzeitig bioresorbierbare Legierung zu
schaffen (33;34). Zu WZ21 wurde Yitrium hinzugefligt, das die
Polarisationsresistenz erhdéht und so zu einer Verminderung von spontan

auftretenden Korrosionen fuhrt (33).

Die WZ21 — Implantate behielten ihre Integritat flr vier Wochen, was
weiterhin auch auf die Schicht von Korrosionsprodukten zurlickzuflihren ist, die
sich an der Implantat — Oberflache angelagert hatte. Von solchen Schichten ist
bekannt, dass sie einen zusatzlichen Schutz gegen die Degradation bieten (7).

Die kortikal gelegenen Pin — Anteile der WZ21 — Legierung blieben mehr
als 36 Wochen unaufgelést, was auch auf eine mégliche tight junction zwischen
dem Implantat und dem Cortex zurlickzufthren ist (5;33). Die WZ21 — Legierung
kombiniert gute  mechanische  Eigenschaften und eine passende
Degradationsrate(siehe Abbildungen 16 a-h).

Gasbildung und Knochenveranderung

Die Gasproduktion und die Neuformation des Knochens zeigen ebenfalls

Unterschiede bei allen drei Legierungen:
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ZX50 — Implantate zeigten eine Gasbildung von 270mm?® pro Tag, wobei
davon ca. 130mm® pro Tag wieder resorbiert wurden und die vollstindige

Resorption nach 12 Wochen abgeschlossen war (siehe Abbildung 11).

Mg — Zn — Ca Legierungen, wie ZX50 oder ,Magox“ tendieren dazu schnell
in gepufferten physiologischen Lésungen zu degradieren (5). Dabei werden eine
Vielzahl von Mg — lonen in das umliegende Gewebe abgegeben, woraus Mg —
Hydroxid entsteht (28;29;30). Mg — Hydroxid wiederum reagiert mit den im Blut
vorhandenen Kalzium - und Phosphationen. Dieses fuhrte zur Bildung von
Calciumphosphat rund um die Implantate und in weiterer Folge zu einer
Knochenneubildung (7;22;25).

Zur selben Zeit konnte durch die schnelle Korrosion eine massive
Gasbildung beobachtet werden. Eine massive Gasbildung kann die Verbindung
der Osteozyten mit der Pinoberflache verhindern, woraus eine verminderte
Knochenheilung und auch eine mdgliche Dislokation der Frakturenden entstehen
kann (19;20;21).

Nach vier Wochen begann die Knochenneubildung rund um die ZX50 —
Implantate. Nachdem der jeweilige Pin vollstandig degradiert war, begann sich der
Knochen zu remodelieren. Ab der 20. Woche war die Knochenheilung schon zum
GroBteil abgeschlossen (siehe Abbildungen 13 a-l). Bei allen drei Legierungen

kam es zu einer ,restitutio ad integrum®.

Wie bei der ZX 50 Legierung betrug die Gasbildung bei den ,Magox“ —
Implantaten ebenfalls 270mm?® und es kam auch hier zu einer Resorption des
produzierten Wasserstoffgases durch das umliegende Gewebe. Im Gegensatz zu
ZX50 nahm die Gasbildung bis zur dritten Woche stark zu und erst anschliessend
kam es zur Gas - Resorption. Auch diese Beobachtung kénnte auf die Micro — arc
— Oxidation zurlckzufiihren sein. Die Resorption des Gases war bis zur achten
Woche hin abgeschlossen (siehe Abbildung 11).

Die Knochenheilung bei ,Magox“ — Implantaten verlief identisch wie bei
ZX50 — Implantaten (siehe Abbildungen 14 a-n).

Die Gasbildung bei WZ21 — Implantaten dagegen war sehr moderat Gber

den gesamten Zeitraum hinweg.
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Die Knochenneubildung wurde bei WZ 21 besonders am medialen Periost
beobachtet. Diesem einseitigen Anbau liegt mdglicherweise zugrunde, dass der
Knochen hier versucht Defekte an der Kortikalis mit einem verstarkten Anbau
auszugleichen.

Far einen mdéglichen klinischen Gebrauch zeigt sie sich somit am meisten

geeignet als Osteosynthesematerial (siehe Abbildung 11).

5. Conclusio

In dieser Studie wurde der Degradationsprozess von drei verschiedenen
Magnesium — Legierungen und die biologische Reaktion des Knochens am Model
der wachsenden Ratte in vivo mit dem uCT — Monitoring untersucht und mit der
quantitativen Bildverarbeitung Mimics® ausgewertet. Zwei schnell degradierende
Magnesium — Legierungen (,Magox“,ZX50), mit sehr starker Gasbildung innerhalb
von kurzer Zeit und eine langsam degradierende Legierung (WZ21), mit moderater
Gasbildung. Zusammenfassend kann gesagt werden:

(i) Die ,Magox“ — Legierung zeigte im Gegensatz zu ZX50 eine Verzdgerung der
Degradation in den ersten vier Wochen, was auf den Prozess der Micro — arc —

Oxidation zurlickzuflihren ist.

(i) WZ21 — Implantate behielten ihre Integritat fir 4 Wochen und korrodierten im
Mittel mit ca. 0,5% Volumenverlust pro Tag bei moderater Gasbildung; ZX50 —
Implantate begannen sofort zu degradieren mit 1,2% Volumenverlust im Schnitt
pro Tag bei starker Gasbildung innerhalb der ersten Wochen; “Magox” —
Implantate hatten einen durschnittlichen Volumenverlust von 1,8% pro Tag zu
verzeichnen mit ebenfalls starker Gasbildung.

(iii) Die limitierenden Faktoren von ZX50 und ,Magox“ fir den Einsatz als

osteosynthetisches Material sind die geringe Korrosionsresistenz und die hohe
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Wasserstoffgasbildungsrate von beiden Legierungen. Die WZ21 — Legierung
zeigte jedoch geeignete Korrosionseigenschaften und eine moderate Gasbildung
und ist wohl das vielversprechendste Material flir den Einsatz als
osteosynthetisches Material.

(iv) Die Knochenregeneration erfolgte bei allen drei Legierungen ,restitutio ad
integrum®, trotz der massiven Gasbildung bei ,Magox“ und ZX50.

(v) Das uCT — Monitoring ist eine gute Methode, um das Degradationsverhalten
von Implantaten und die biologische Reaktion des Knochens in vivo zu

untersuchen.
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