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1 Einleitung

Die gestiegene Zahl an Kopf- und Gesichtsverletzungen in den letzten Jahrzehnten bei
Menschen geht mehrheitlich auf die héhere Dichte des Strallenverkehrs, die gestiegene
Anzahl an Freizeitaktivitdten und aggressiver ausgetragene zwischenmenschliche Konflikte
zurtick (HORCH 2006, SCHUBERT 2007). Auch Unfalle mit neuartigen Verkehrsmitteln wie
E-Scootern fihren vor allem zu Verletzungen in diesem Bereich sowie der oberen
Extremitaten (KLEINERTZ et al. 2021). In der Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie werden
zur Reposition von Frakturen unter anderem Mini- und Mikroplatten verwendet, um eine
schnelle Heilung zu ermoglichen (SIEWERT und BRAUER 2007). Die Frakturversorgung
mittels Mini- und Mikroplattensystemen aus Titan gilt als therapeutischer Goldstandard
(ARVIANA et al. 2018, KOERDT et al. 2020). Das Implantationsmaterial besitzt gentigend
Stabilitat fir den Einsatz in lasttragenden Bereichen (BANERJEE et al. 2019), es besteht
jedoch ein deutlicher Unterschied des Elastizitdtsmoduls (E-Modul) gegeniber dem des
Knochens, was in Stress-shielding resultieren kann (GRIMM 2002, BANERJEE et al. 2019).
Unter Stress-shielding versteht man eine Osteopenie, die durch eine zu starre
FrakturGberbrickung entstehen kann (SUMITOMO et al. 2008, KENNADY et al. 1989,
PAAVOLAINEN et al. 1978). In der padiatrischen Medizin kdnnen nicht resorbierbare
Implantate zu Wachstumseinschrankungen des Knochens flihren (YERIT et al. 2005) und
das Implantationsmaterial kann in den wachsenden Schadelknochen translozieren, sodass
histologische Veranderungen des Gehirns als moégliche Folge beschrieben sind (YU et al.
1996). Deshalb wird die Entfernung der Implantate bei diesen Patienten empfohlen
(O'CONNELL et al. 2009). Beim Einbringen (FRISKEN et al. 2002) sowie durch Lockerung
und Abnutzung der Titanimplantate kann es zu einem Partikelabrieb kommen, welcher
intrazellulare Anomalien verursachen kann (CASE et al. 1994). Nach erfolgreicher Heilung
wird die routinemallige Entfernung von asymptomatischen, nicht resorbierbaren
Osteosyntheseimplantaten kontrovers diskutiert (THOREN et al. 2008, YU et al. 2019), kann
aber aus asthetischen Griinden im Gesichtsbereich oder bei auftretenden Komplikationen
wie Infektionen, weichgewebiger Plattenexposition, Schmerzen, Materiallockerung,
anhaltenden Sensibilitdtsstorungen oder Fremdkoérpergefiihl notwendig sein (HERNANDEZ
ROSA et al. 2016, PAN und PATIL 2014, ORRINGER et al. 1998). Mit resorbierbaren
Osteosynthesesystemen ist es mdglich, auf eine neuerliche Operation zur Material-
entfernung und den damit verbundenen Morbiditatsrisiken zu verzichten (ORRINGER et al.
1998, PAN und PATIL 2014). Ferner kdnnen durch die Verwendung von resorbierbaren
Implantaten Artefakte bei Bildgebungsmodalitdten wie CT und MRT bei postoperativen
Verlaufskontrollen verringert werden (RENDENBACH et al. 2018).



Einleitung

Resorbierbare Polymerimplantate weisen eine niedrigere Festigkeit und ein niedrigeres E-
Modul als kortikaler Knochen auf (LUTHRINGER et al. 2014, ZHAO et al. 2017a), was ihre
Nutzung auf nichtlasttragende Bereiche limitiert (WILTFANG 2002, GRUN et al. 2018a). Die
Abbaugeschwindigkeit des Polymers hangt im Wesentlichen von dessen Zusammensetzung
ab, sodass Implantate aus Polyhydroxyessigsaure (PGA) ihre gesamte Masse innerhalb von
6 bis 12 Monaten verlieren kdnnen (PIETRZAK et al. 1997). Im Gegensatz dazu kann von
Implantaten aus der L-Isomerform von Polyester Polylactid (PLLA) nach Uber 5 Jahren noch
Implantationsmaterial vorhanden sein (SUURONEN et al. 1998). Bei der Verwendung von
Polymerimplantaten zahlen chronische Fremdkorperreaktionen teilweise auch Jahre nach
der Implantation zu den haufigsten Komplikationen (BERGSMA 1995, BOSTMAN und
PIHLAJAMAKI 2000a, BOSTMAN und PIHLAJAMAKI 2000b).

Magnesiumimplantate kénnen im Gegensatz zu Polymerimplantaten Uber eine hohere
Bruchkraft verfiigen, was in einer hoheren mechanischen Belastbarkeit resultiert
(EZECHIELI et al. 2016, BANERJEE et al. 2019). Deshalb kénnen Magnesiumimplantate bei
geringerer ImplantatgréRe gegeniber Polymerimplantaten verbesserte mechanische
Eigenschaften fur die Verwendung in lasttragenden und mechanisch beanspruchten
Regionen besitzen (EZECHIELI et al. 2016, SCHALLER et al. 2018, BANERJEE et al. 2019).
Durch  ahnliche mechanische Eigenschaften wie Kkortikaler Knochen kdnnen
magnesiumbasierte Implantate ausreichend Stabilitat bieten und gleichzeitig das Auftreten
des Stress-shieldings deutlich verringern (BANERJEE et al. 2019).

Bei in vitro und in vivo Versuchen von Magnesiumimplantaten wurden weder lokale noch
systemische pathologische Reaktionen beschrieben, was auf eine gute biologische
Vertraglichkeit hinweist (XU et al. 2007, LI et al. 2008, ZHANG et al. 2009, CASTELLANI et
al. 2011, WINDHAGEN et al. 2013, CHOU et al. 2013, WAIZY et al. 2014, EZECHIELI et al.
2014, DIEKMANN et al. 2016, BIBER et al. 2016, SCHALLER et al. 2018, NAUJOKAT et al.
2017, JUNG et al. 2019).

Das grofite Problem flir den routinemafigen Einsatz in der Mund-, Kiefer-, Gesichtschirurgie
stellt die Freisetzung von Gas wahrend des Degradationsprozesses der
Magnesiumimplantate dar, was zu subkutanen und intraossdren Gasansammlungen fiihren
kann (REIFENRATH et al. 2010, SCHALLER et al. 2016a, SCHALLER et al. 2017,
NAUJOKAT et al. 2017, SCHALLER et al. 2016b, WITTE et al. 2005, IMWINKELRIED et al.
2013, DIEKMANN et al. 2016, CHAYA et al. 2015b). Durch zu schnelle Korrosion besteht
somit die Moglichkeit, dass die mechanische Integritat beeintrachtigt wird, bevor eine
suffiziente Heilung erfolgt ist (STAIGER et al. 2006, ZHAO et al. 2017a).

Durch Oberflachenmodifikation und Beschichtung sowie durch die Verwendung von
Magnesiumlegierungen Iasst sich Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften nehmen und
das Degradationsverhalten verlangsamen (ZHENG et al. 2014, GU et al. 2014). Somit
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konnten bereits die ersten Implantate aus Magnesiumlegierungen erfolgreich beim
Menschen eingesetzt werden (BIBER et al. 2016, HOLWEG et al. 2020b). Bei
Magnesiumimplantaten der Legierung WE43 kann die Modifikation der Oberflache durch
plasmaelektrolytische Oxidation (PEO) Uber den Zeitraum von bis zu 12 Monaten eine
Verlangsamung der Degradation und eine Verbesserung der Osseointegration bewirken
(IMWINKELRIED et al. 2013, SCHALLER et al. 2016a, SCHALLER et al. 2017,
RENDENBACH et al. 2021). Bei der Verwendung von nichtoberflachenmodifizierten ZX00-
Magnesiumlegierungen, welche keine Seltenen Erden enthalten, wurden bereits
vielversprechende mechanische Eigenschaften und klinische Ergebnisse beschrieben
(GRUN et al. 2018b, HOLWEG et al. 2020b, HOFSTETTER 2015a), welche durch PEO-
Oberflachenmodifikation noch weiter verbessert werden kénnten.

Um weitere Erkenntnisse zur ZX00-Legierung und der PEO-Oberflachenmodifikation flr den
unbedenklichen klinischen Einsatz im kraniofazialen Bereich zu gewinnen, werden in dieser
Studie erstmalig ZX00-Schrauben mit und ohne PEO-Oberflachenmodifikation im
Langzeitversuch Uber 6, 12 und 18 Monaten in Goéttinger Minipigs verwendet. Es wird
evaluiert, ob die PEO-Beschichtung bei ZX00-Implantaten erfolgreich die Degradation und
die damit verbundene Gasfreisetzung verlangsamt. Dadurch kdnnte es zu einer verbesserten
Reaktion des Knochens auf das degradierende Implantat im Sinne von weniger Hohlraumen
in dem am Implantat anliegenden Knochen kommen. Ziel ist es, das Degradationsverhalten
sowie die Reaktion des Schadelknochens auf die Degradation von PEO-modifizierten und

nichtoberflachenmodifizierten ZX00-Magnesiumschrauben im Groftiermodell zu vergleichen.

1.1 Hypothesen
Fur die PEO-beschichteten und unbeschichteten ZX00-Implantate nach 6, 12 und 18

Monaten Implantationszeit ergeben sich daraus folgende Hypothesen:

1. PEO-oberflachenmodifizierte ZX00-Magnesiumimplantate degradieren im Goéttinger
Minipig Uber einen Zeitraum von 6, 12 und 18 Monaten langsamer als nicht-

oberflachenmodifizierte ZX00-Magnesiumimplantate.

a) Gemessen an einem hoheren Residualvolumen (SV/TV) der PEO-modifizierten
Implantate nach 6,12 und 18 Monaten im Micro-CT.

b) Gemessen an einer hdheren Residualflache (SA/TA) der PEO-modifizierten Implantate
nach 6,12 und 18 Monaten in der Histomorphometrie.

c) Gemessen an einem geringeren Unterschied des Residualvolumens (SV/TV) der PEO-

modifizierten Implantate zwischen 6 und 18 Monaten im Micro-CT.
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2. Die langsamere Degradation von PEO-oberflachenmodifizierten ZX00-
Magnesiumimplantaten im Gottinger Minipig Uber einen Zeitraum von 6, 12 und 18
Monaten verzégert die Gasbildung und reduziert die Entstehung von Hohlrdumen um das
Implantat im Vergleich zu nichtoberflachenmodifizierten ZX00-Magnesiumimplantaten.

Dies flihrt zu einem héheren Knochenanteil um die Implantate.

a) Gemessen als hoherer Volumenanteil an mineralisiertem Knochen (BV/TV) in zwei
Regionen (0,5 und 1,5mm) um die PEO-modifizierten Implantate zu jedem
Untersuchungszeitpunkt im Micro-CT.

b) Gemessen als hoherer Flachenanteil an mineralisiertem Knochen (BA/TA) in zwei
Regionen (0,5 und 1,5mm) um die PEO-modifizierten Implantate zu jedem
Untersuchungszeitpunkt in der Histomorphometrie.

c) Gemessen als groRerer Volumenanteil an mineralisiertem Knochen (BV/TV) nach 18
Monaten als nach 6 Monaten in zwei Regionen (0,5 und 1,5 mm) um die PEO-

modifizierten Implantate im Micro-CT.

1.2 Fragestellung und Zielsetzung der Dissertation

Damit resorbierbare Magnesiumimplantate routinemaRig klinisch etabliert und ihre
geeigneten mechanischen und osteostimulativen Effekte genutzt werden kénnen, muss das
wahrend der Degradation freigesetzte Gas und die Alkalisierung des Gewebes kontrolliert
werden. Da die Reaktion des Koérpers auf Implantate durch in vitro Versuche nicht vollstandig
widergespiegelt werden kann, ist es von groRer Bedeutung, dass diese Materialien in vivo
getestet werden (WITTE et al. 2008, SANCHEZ et al. 2015). Aktuelle Studien zur
Magnesiumlegierung ZX00 weisen auf ein vielversprechendes Verhalten in vivo hin (GRUN
et al. 2018b, HOLWEG et al. 2020a, HOLWEG et al. 2020b), welches durch PEO-
Modifikation noch weiter verbessert werden kdnnte.

Um die Unbedenklichkeit fur den routinemafigen klinischen Einsatz zu gewahrleisten, ist es
wichtig, das Degradationsverhalten und die Reaktion des Knochens Uber die bisher
untersuchten Zeitrdume hinaus zu evaluieren.

Dies ist nach bestem Wissen die erste Studie, die das Degradationsverhalten sowie die
Reaktion des dem Implantat umgebenden Knochens von ZX00-Magnesiumschrauben mit
und ohne PEO-Oberflachenmodifikation im Grofdtierversuch Uber den Zeitraum von 6, 12
und 18 Monaten untersucht.

Das in dieser Studie verwendete Goéttinger Minipig stellt auf Grund seiner
menschenahnlichen Anatomie, Physiologie, Knochenstruktur und Knochenumbauprozesse
ein geeignetes Tiermodell fur die Untersuchung derartiger Implantatmaterialien dar
(SWINDLE et al. 2012, STEMBIREK et al. 2012, SCHLEGEL et al. 2009, PEARCE et al.
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2007, WANG et al. 2007). Bei der Micro-CT-Untersuchung kann anhand dreidimensionaler
Messungen die Berechnung des noch vorhandenen Volumenanteils des Implantats erfolgen.
In der histologischen Untersuchung kann der noch nicht resorbierte Anteil mittels der noch
vorhandenen Querschnittsflache des Implantats errechnet werden. So kann das
Degradationsverhalten der ZX00-Magnesiumschrauben und der Einfluss der PEO-
Beschichtung untersucht werden. Ebenfalls kann mit beiden Methoden der um das Implantat
liegende Knochen analysiert und die Anteile an mineralisierten Knochen in VOIs (Volumes of
Interest) im Micro-CT und ROIs (Regions of Interest) in der Histomorphometrie errechnet
werden, um die Knochenreaktion auf das wahrend der Degradation frei werdende Gas zu
untersuchen.

Anhand der aktuellen wissenschaftlichen Erkenntnisse setzt sich diese Dissertation erstmalig
mit folgenden Fragen auseinander:

e Degradieren PEO-beschichtete ZX00-Magnesiumimplantate Gber den
Implantationszeitraum von 6, 12 und 18 Monaten im Minipig langsamer als
unbeschichtete ZX00-Implantate?

e Fihrt die PEO-Beschichtung der ZX00-Magnesiumimplantate gegentber
unbeschichteten ZX00-Magnesiumimplantaten zu einem héheren Anteil an
mineralisierten Knochen um die Implantate nach 6, 12 und 18 Monaten

Untersuchungszeit im Minipig?






2 Literatur

2.1 Aufbau Schadelknochen und Knochenheilung

Knochen erfullen neben wichtigen Stoffwechselleistungen auch die Schutz- und
Stiitzfunktionen des Skeletts (LIEBICH 2004, KONIG und LIEBICH 2005). Dies wird durch
die Kombination von Zellen und extrazellularer Matrix sowie der Zusammensetzung aus
organischem und anorganischem Material moglich (HOHMANN 2015). Ein Drittel der
Trockensubstanz besteht aus organischem Material, Gberwiegend aus Kollagenfasern Typ |,
in geringeren Anteilen auch Fetten und Kohlenhydraten. Die noch nicht mineralisierte
Grundsubstanz der Knochenmatrix wird als Osteoid bezeichnet und besteht aus
Proteoglykanen, Glykosaminoglykanen, Chondroitinsulfaten, Kollagenfasern,
Keratansulfaten, Plasmaproteinen, Wachstumsfaktoren, Osteonectin und Osteocalcin
(HOHMANN 2015, LIEBICH 2004). Bei der Mineralisierung werden die anorganischen
Materialanteile, = welche  Uberwiegend aus  Kalziumphosphat, Kalziumkarbonat,
Magnesiumphosphat und Kalziumfluorid bestehen (HOHMANN 2015, LIEBICH 2004) und
den Ubrigen Anteil an Trockensubstanz bilden, in das Osteoid eingelagert (KONIG und
LIEBICH 2005). Kalziumphosphatverbindungen umgeben dabei als Hydroxylapatit
appositionell die Kollagenfasern als kristalline Raumagitter (LIEBICH 2004). Dadurch erhalt
der Knochen Stabilitat (LIEBICH 2004) und durch die enthaltenen Kollagenfasern Elastizitat
gegeniiber Spannungen (HOHMANN 2015, LIEBICH 2004, KONIG und LIEBICH 2005).

Die Knochenbildung kann im Wesentlichen auf zwei verschiedene Weisen erfolgen: durch
chondrale Ossifikation, bei der sich mesenchymale Zellen Uber Knorpelzellen zu
Knochenzellen differenzieren, welche deshalb auch indirekte Ossifikation genannt wird oder
durch desmale Ossifikation (direkte Ossifikation), bei der eine direkte Differenzierung von
Mesenchymzellen zu Osteoblasten stattfindet, welche Kollagenfasern und Osteoid
produzieren (LIEBICH 2004, SALOMON und ACHILLES 2008, KONIG und LIEBICH 2005).
Osteoid wird durch Mineralisierung zu verkalktem Ossein, welches schliefldlich die
Osteoblasten einschlielt, die dann zu Osteozyten differenzieren (LIEBICH 2004, KONIG und
LIEBICH 2005, SALOMON und ACHILLES 2008). Durch beide Ossifikationen kann
Geflechtknochen entstehen, welcher sich weiter zu Lamellenknochen entwickeln kann
(SCHNORR und KRESSIN 2006). Letztgenannter erhalt den Namen durch die parallel
angeordneten Kollagenfasern und bildet die Grundlage fur die platten Knochen, wie das Os
frontale (LIEBICH 2004, KONIG und LIEBICH 2005, SCHNORR und KRESSIN 2006).

Ossa plana (platte Knochen) setzen sich aus der Tabula externa und interna, zwei dichte
Knochenplatten sowie einer dazwischenliegenden Diploe, einer mit Hohlrdumen enthaltenen

Spongiosa, zusammen oder enthalten dazwischen eine pneumatisierte Hohle und bilden
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somit einen Sinus (GROSSER 1950, LIEBICH 2004, KONIG und LIEBICH 2005, SALOMON
und ACHILLES 2008). So enthalt zum Beispiel das Os frontale die Sinus frontalis. Es bildet
kranial mit der Squama frontalis die Stirn, seitlich Teile der Augenhéhle und ist an der
Begrenzung des Nasenskeletts beteiligt (SCHMITZ und BLEY 2015, BOMMAS-EBERT et al.
2006, SALOMON und ACHILLES 2008). Bei Frakturen werden die primare und sekundare
Knochenheilung unterschieden (SALOMON und ACHILLES 2008). Die primare (direkte)
Knochenheilung setzt voraus, dass die Frakturenden nicht weiter als 1 mm
auseinanderliegen und optimal zueinanderstehen (LULLMANN-RAUCH und ASAN 2019).
Die direkte Uberbriickung des Frakturspalts durch Bildung von Lamellenknochen wird als
Kontaktheilung bezeichnet. Bildet sich Uber Gefalieinsprossung zunachst Geflechtknochen,
der im weiteren Verlauf durch Lamellenknochen ersetzt wird, spricht man von Spaltheilung
(SALOMON und ACHILLES 2008). Heilt Knochen sekundar, kommt es ber eine aseptische
Entziindungsreaktion zur Rekrutierung mesenchymaler Stammzellen und zur Bildung eines
primaren faserknorpeligen Kallusgewebes im Frakturspalt, welches durch Umbauprozesse
und Mineralisierung zunachst zu Geflecht- und schlieRlich Lamellenknochen umgebaut wird
(SALOMON und ACHILLES 2008, KONIG und LIEBICH 2005, MARSELL und EINHORN
2011).

2.2 Osteosynthese

Um die Voraussetzung fur eine primare Knochenheilung zu ermdglichen, werden die
Frakturenden direkt aufeinander stehend unter Kompression mithilfe  von
Osteosynthesesystemen wie Schrauben, Drahten oder Platten fixiert (SALOMON und
ACHILLES 2008, SIEWERT und BRAUER 2007).

Die Plattenosteosynthese mit Mikro- oder Miniplattensystemen aus Titan ist der
Goldstandard in der Behandlung von Mittelgesichtsfrakturen (ARVIANA et al. 2018,
KOERDT et al. 2020). Durch die interne Fixierung der Knochenfragmente nach anatomischer
Reposition kann bei den Patienten auf eine Fixation des Ober- und Unterkiefers fir 6 bis 8
Wochen, wie bei der konservativen Therapie, verzichtet werden (HORCH 2006). Die
Osteosynthesesysteme besitzen eine hohe Primarstabilitat und individuelle dreidimensionale
Anpassungsfahigkeit (GILARDINO et al. 2009). Sie konnen somit die grundlegenden
Prinzipien des Frakturmanagements der Arbeitsgemeinschaft fir Osteosynthese (AQO)
erfillen, welche die Frakturreposition, die stabile Frakturfixierung, die Erhaltung der
Blutzufuhr und eine frihzeitige und sichere Mobilisation beinhalten (BUCKLEY et al. 2017).
Dadurch kann eine anatomisch korrekte Heilung der Gesichtskonturen gewahrleistet werden
(SCHUBERT 2007). Speziell in der frontalen, supraorbitalen und nasoorbitalen

Ethmoidregion haben Miniplatten den Vorteil, dass sie durch die dinne Hautoberflache
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weniger prominent und sichtbar sind, aber stark genug, um die Frakturen zu stabilisieren
(FRANCEL et al. 1992).

Die routinemaRige Entfernung von nicht resorbierbaren Osteosyntheseimplantaten nach
erfolgreicher Heilung wird kontrovers diskutiert (THOREN et al. 2008, YU et al. 2019). So ist
sie bei asymptomatischen Platten nicht indiziert, kann aber beim Auftreten von
Langzeitkomplikationen notwendig werden (THOREN et al. 2008, YU et al. 2019). Eine
klinische Verlaufskontrolle, gegebenenfalls auch nach langerem Intervall, sind daher mitunter
erforderlich (THOREN et al. 2008, YU et al. 2019).

Einen Vorteil kdnnten in dieser Hinsicht resorbierbare Implantate bieten. Das ideale
biologisch abbaubare Material sollte ausreichend Stabilitdt, eine angemessene Abbaurate,
eine ausgezeichnete Hamokompatibilitdit und Biokompatibilitat aufweisen (CHEN et al.
2014). Nach dem Einbringen der Implantate sollte im besten Fall ein direkter Kontakt
zwischen Knochen und Implantat ohne eine Bindegewebsschicht hergestellt werden
(ZHANG et al. 2009).

2.21 Titan

Titan-Osteosynthesesysteme sind signifikant starker und steifer als polymerbasierte Systeme
(BUIJS et al. 2007). Durch die mechanischen Eigenschaften ist es moglich, Platten von
geringerer Materialstarke zu verwenden (SCHUMANN et al. 2013). Sie sind
korrosionsbestandig (SOLAR et al. 1979) und kénnen eine sehr gute Osseointegration
aufweisen (ACERO et al. 1999).

Durch die mechanischen Eigenschaften der Titanplatten, insbesondere eines deutlich
héheren Elastizitdtsmoduls (E-Modul) und einer héheren Steifigkeit gegentiber dem des
kortikalen Knochens, kann es zu einem Stress-shielding-Effekt kommen (GRIMM 2002,
BANERJEE et al. 2019), was in einer Atrophie des darunter liegenden Knochens resultieren
und zur Entwicklung von Resorptionshohlraumen fiihren kann (PAAVOLAINEN et al. 1978,
SUMITOMO et al. 2008). Stress-Shielding kann zu einer erheblichen Abnahme der
Knochenfestigkeit fiihren, wohingegen weniger starre Platten gemal des Wolff’'schen
Gesetzes der funktionalen Wiederherstellung die Reaktion des Knochengewebes auf
nattrliche Weise beeinflussen kénnen und dies zu einem Zuwachs an kortikalem Knochen
fuhren kann (SUMITOMO et al. 2008, WOLFF 1892, KENNADY et al. 1989).

Die Entfernung des nicht resorbierbaren Materials wird nicht nur wegen eines mdglichen
Stress-shielding-Effekts  durchgefiihrt, sondern auch aus &sthetischen Grinden
insbesondere im Gesichtsbereich (ALPERT und SELIGSON 1996) und um Artefakte bei
bildgebenden Verfahren im Heilungsverlauf zu vermeiden (RENDENBACH et al. 2018).
Ferner zéahlen Infektionen, weichgewebige Plattenexposition, Schmerzen, Materiallockerung,

anhaltende Sensibilitatsstorungen oder Fremdkorpergefihl zu den Ursachen fur eine
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Materialentfernung (PAN und PATIL 2014, ORRINGER et al. 1998). Derartige Folgeeingriffe
sind wiederum mit Kosten und einem neuerlichen Morbiditatsrisiko verbunden (ORRINGER
et al. 1998, PAN und PATIL 2014). Allerdings wird bei padiatrischen Behandlungen die
routinemaRige Entfernung bereits von einige Chirurgen durchgefuhrt (O'CONNELL et al.
2009), da im wachsenden kraniofazialen Skelett Mikroplattensysteme intrakraniell zwischen
innere und &aufRere Kortikalis translozieren kénnen und dies zu mikroskopischen
Veranderungen der Hirnhaute und des Gehirns fiihren kann (YU et al. 1996). Des Weiteren
kénnen verbleibende Platten zu Wachstumseinschrankungen und Stress-shielding im
wachsenden Skelett fuhren und sollten daher bei diesen Patienten entfernt werden
(O'CONNELL et al. 2009, KATOU et al. 1996, YERIT et al. 2005).

Sowohl beim Einbringen der Metallimplantate (FRISKEN et al. 2002), als auch durch
Lockerung und Abnutzung kann es zu einem Partikelabrieb kommen (CASE et al. 1994).
Diese kénnen intrazellulare Anomalien verursachen, als allergische Sensibilisatoren wirken,
zu Gewebeveranderungen flhren und in Lymphknoten, Knochenmark, Leber und Milz
nachgewiesen werden (CASE et al. 1994, MOBERG et al. 1989). Es wurde beschrieben,
dass sie in Lymphknoten, je nach Konzentration, zur Nekrose fiihren kénnen und daher auch
von einer schadlichen Wirkung auf die Organe ausgegangen werden kann (CASE et al.
1994).

Die Titanpartikel kbnnen Makrophagen aktivieren, woraufhin proinflammatorische Zytokine
freigesetzt werden, die zu einer chronischen Entzindung und einer faserigen Verkapselung
fuhren kénnen (KATOU et al. 1996, HAYNES et al. 1998). Die chronische Exposition von
Knochenmarkszellen gegenlber Titanpartikeln kann zu einer verminderten Knochenbildung
an der Knochen-Implantat-Grenze flihren (WANG et al. 2002). Abriebpartikel der
Metallimplantate koénnen die Zytokinexpression modulieren, sodass eine Zunahme an
knochenresorbierenden und eine Abnahme an knochenbildenden Zytokinen beschrieben
wurde (WANG 1996). Durch die Titanpartikel kann es so zu einer Knochenresorption durch
Induktion der Osteoklastendifferenzierung kommen (Bl et al. 2001).

Bei der postoperativen bildgebenden Diagnostik kénnen Artefakte durch Interferenzen
aufgrund hoherer magnetischen Suszeptibilitatswerte zum umgebenden Gewebe auftreten
(LEE et al. 2007, SMEETS et al. 2017, HARGREAVES et al. 2011). Resorbierbare
Implantate kdnnen im Vergleich zu nicht resorbierbaren Titanimplantaten weniger Artefakte
verursachen, was insbesondere bei postoperativen Verlaufskontrollen die Beurteilung der
Bildgebung hinsichtlich  implantatassoziierter =~ Komplikationen, aber auch Dbei
Tumornachsorgen vereinfachen kann (RENDENBACH et al. 2018).
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2.2.2 Resorbierbare Osteosynthesematerialien

2.2.21 Polymerbasierte Osteosynthesesysteme

Mit resorbierbaren Osteosynthesematerialien kann auf eine Materialentfernung mit den damit
verbundenen Risiken verzichtet werden (ASHAMMAKHI und ROKKANEN 1997, BIBER et al.
2016). Beim klinischen Einsatz von resorbierbaren Implantaten in der padiatrischen
kraniofazialen Chirurgie koénnen Komplikationen von nicht resorbierbaren Implantaten
vermieden werden und somit eine Uberlegende Option darstellen (AHMAD et al. 2008,
HAYDEN GEPHART et al. 2013). Bei rontgentransparenten und nicht magnetischen
polymeren Materialien treten weniger Interferenzen bei Bildgebungsmodalitaten wie
Computertomographie und Magentresonanztomographie auf (DOROZHKIN 2009,
SHELLOCK et al. 1992, RENDENBACH et al. 2018).

Bioresorbierbare Polymere bestehen hauptsachlich aus hochmolekularen aliphatischen
Polyestern mit wiederkehrenden Einheiten von a-Hydroxysaurederivaten, die durch
Ringo6ffnungspolymerisation hergestellt werden (DOROZHKIN 2009, SCHUMANN et al.
2013, zitiert nach HASTINGS und DUCHEYNE 1984).

Aus Glykolsaure, welche auch wahrend des normalen Kdérperstoffwechsels produziert wird,
kénnen beispielsweise durch diese Reaktion Polymerimplantate aus Polyglykolsaure (PGA)
hergestellt werden (ASHAMMAKHI und ROKKANEN 1997).

Die Abbaugeschwindigkeit eines bioresorbierbaren Polymers wird vor allem durch seinen
hydrophil-hydrophoben Charakter und seine Mikrostruktur beeinflusst (PIETRZAK et al.
1997).

Die Mikrostruktur eines Polymers bezieht sich darauf, ob es amorph oder kristallin ist (COX
et al. 2005). Amorphe Mikrostrukur bedeutet, dass die Polymerketten zufallig zueinander
ausgerichtet sind (PIETRZAK et al. 1997). Kristalline Bereiche implizieren einen geordneten
Zustand, in dem die benachbarten Ketten parallel und eng beeinander liegen (PIETRZAK et
al. 1997). Da Polymerkristalle sehr dicht und stabil sind, erhdoht eine Erhéhung des
Kristallinitatsgrades die Festigkeit (PIETRZAK et al. 1997).

Die Absorption dieser Polymere beginnt in vivo mit der Depolymerisation durch Hydrolyse
ihrer Esterbindungen, wobei die Wassermolekile die chemischen Bindungen der Polymere
hydrolysieren und die langen Polymerketten in viele kurze Ketten zerschneiden (PIETRZAK
et al. 1997). Das Gesamtvolumen wird somit reduziert und die Festigkeit des Polymers
nimmt ab, was letztendlich zum Integritatsverlust und zur Fragmentierung des Implantats
fuhrt (PIETRZAK et al. 1997). Bei der anschlieRenden Metabolisierung werden Fragmente
durch Makrophagen phagozytiert, im Zitronensaurezyklus in Wasser und Kohlendioxid
metabolisiert und anschlieBend ausgeschieden (SUURONEN und LINDQVIST 2002,
PIETRZAK et al. 1997).
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Die Resorption fuhrt zu einem Festigkeits- und Massenverlust, sodass das Implantat seine
biomechanische Stabilitat verliert, schon bevor ein signifikanter Massenverlust auftritt
(PIETRZAK et al. 1997). Durch niedrigere Festigkeitswerte und ein niedrigeres E-Modul als
kortikaler Knochen (LUTHRINGER et al. 2014, ZHAO et al. 2017a) sind Polymerimplantate
fiir lastragende Bereiche nicht geeignet (GRUN et al. 2018a, WILTFANG 2002).

Die Geschwindigkeit des Abbaus hangt im Wesentlichen von der Zusammensetzung des
Polymers ab und es gibt flir jedes in der Medizin verwendete Implantatmaterial aus
Polymeren und Copolymeren eigene Festigkeitswerte und Eigenschaften (PIETRZAK et al.
1997). Ein Implantat aus reinem PGA, welches hydrophil ist und dadurch schnell hydrolysiert
wird (COX et al. 2005), kann innerhalb eines Monats die gesamte Festigkeit und innerhalb
von 6 - 12 Monaten die gesamte Masse verlieren (PIETRZAK et al. 1997). Es werden dabei
grolle Mengen an sauren Glykolsauremonomeren freigesetzt, die den lokalen pH-Wert
absenken koénnen (PIETRZAK et al. 1997). Die pH-Reduktion kann zu einer direkten
Stimulierung von Osteoklasten flhren, was in einer Knochenresorption und den damit
auftretenden Komplikationen resultieren kann (ARNETT 2008).

Im Gegensatz dazu wurde beschrieben, dass PLLA, welche hydrophob ist, viel langsamer
resorbiert (COX et al. 2005). Das Implantationsmaterial war nach 5 Jahren noch teilweise
vorhanden (SUURONEN et al. 1998). Die pH-Reduktion spielt dabei eine geringere Rolle als
abbauresistente Kristalle, die zu Komplikationen fuhren kdnnen (PIETRZAK et al. 1997, SUN
et al. 2014, WINDHAGEN et al. 2013).

Zu den haufigsten Komplikationen bei Polymerimplantaten z&hlen chronische
Fremdkorperreaktionen, welche von erythematésen Papeln bis hin zu ausgedehnten
osteolytischen Lasionen reichen und in wenigen Fallen zu einer schweren Osteoarthritis
fuhren kénnen (BERGSMA 1995, BOSTMAN und PIHLAJAMAKI 2000a, BOSTMAN und
PIHLAJAMAKI 2000b, SUN et al. 2014). Studien zufolge kann es selten im spateren
Heilungsverlauf zum Bruch des Implantats kommen, was zu schweren Knorpelschaden
fihren kann (LEMBECK und WULKER 2005). Polymerschrauben weisen nicht nur ein
erhohtes Bruchrisiko bei der Schraubeninsertion auf, sondern kénnen auch bei fachgerechter
Handhabung im Degradationsprozesses zu einer Erweiterung des Knochentunnels fiihren
(ZHENG et al. 2014).

2.2.2.2 Magnesium im biologischen Organismus und in der Osteosynthese

Magnesium besitzt wichtige physiologische Funktionen fir den Koérper (HARTWIG 2001).
Intrazelluldar kommt es nach Kalium am zweithdaufigsten vor und ist im Kdérper das am
vierthdufigsten vorkommende Kation (FAWCETT et al. 1999, SWAMINATHAN 2003,
HARTWIG 2001), welches vor allem im Dunndarm aufgenommen und hauptsachlich renal
ausgeschieden wird (VORMANN 2003, SARIS et al. 2000, JAHNEN-DECHENT und
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KETTELER 2012). Die totale Menge im Serum betragt circa 1,7-2,5 mg/dl (TOPF und
MURRAY 2003, MUSSO 2009), jedoch befindet sich weniger als 1% im Blut (ELIN 1988).
Die durchschnittliche Gesamtmenge an Magnesium im menschlichen Koérper betragt circa
24 g, wovon sich etwa die Halfte im Knochen und die andere Halfte im Weichgewebe
befindet (ELIN 1988).

Die =zellulare Aufnahme wurde durch spezifische TRPM-,Chanzyme® beschrieben
(Melastatin-verwandte Unterfamilie der Transient Rezeptor Potential (TRP)-Kanale und
Enzyme) (SCHLINGMANN und GUDERMANN 2005), welche durch Stimuli wie Spannung,
Ca*, Temperatur, Zellschwellung, Lipidverbindungen und andere endogene und exogene
Liganden gut reguliert sind (KRAFT und HARTENECK 2005). Magnesium wird als Ko-Faktor
bei Gber 300 enzymatischen Reaktionen, flir den Energiestoffwechsel, zur Aufrechterhaltung
genomischer Stabilitat und der Membranstabilitat sowie zur Nukleinsdurensynthese bendtigt,
moduliert die Signaltransduktion und die Zellproliferation (HARTWIG 2001, JAHNEN-
DECHENT und KETTELER 2012, SARIS et al. 2000).

Es dient als Mineralstoff als wichtiger Bestandteil im Knochenaufbau, wobei eine hohe
Magnesiumzufuhr Uber die Nahrung mit einer hdéheren Knochendichte verbunden sein
konnte (MARTINI 1999) und es bei Magnesiummangel durch eine Zunahme der
Knochenresorption und eine Abnahme der Knochenbildung zum Knochenverlust kommen
kann (ISHIMI 2010). Magnesium ist an vielen physiologischen Funktionen, wie dem
Herzrhythmus, Gefaltonus, Nervenfunktion, Muskelkontraktion- und Entspannung beteiligt
(JAHNEN-DECHENT und KETTELER 2012) und kann zusatzlich in frihen Stadien vor einer
Tumorentstehung schitzen (HARTWIG 2001). Eine erhdhte Magnesiumkonzentration in
Wunden bedingt eine erhebliche Steigerung der Migration von Entziindungszellen,
Keratinozyten, Fibroblasten und Neovaskulatur, was einen positiven Einfluss im Sinne einer
Beschleunigung der Wundheilung vermuten lasst (GRZESIAK und PIERSCHBACHER
1995).

Es wurde beschrieben, dass Magnesium antiinflammatorisch wirken kann und dahingehend
auch klinisch Verwendung finden kénnte (SUN et al. 2020).

Klinisch zeigen sich teilweise dhnliche Symptome bei Hypo- und Hypermagnesiamie, wobei
letzteres seltener ist (JAHNEN-DECHENT und KETTELER 2012). Eine Hypomagnesiamie
wird bei Diabetes mellitus, arterielle Hypertonie, Osteoporose sowie bei gastrointestinalen
und renalen Verlusten beobachtet (SWAMINATHAN 2003, ELIN 1988).

Klinisch zeigt sich dies in schweren Fallen in Form von neurologischen und kardiovaskularen
Symptomen, wie beispielsweise Schwache, Zittern, Krampfe oder Herzrhythmusstérungen,
was durch orale Supplementierung von Magnesium und intraventéser Zugabe therapiert
werden kann (ELIN 1988, SWAMINATHAN 2003, VAN LAECKE 2019).

13



Literatur

Hypermagnesiamie tritt fast ausschlieBlich bei Patienten mit erheblich verminderter
Nierenfunktion und in Verbindung mit einer hohen Magnesiumzufuhr durch Supplemente
oder Medikamente auf (SWAMINATHAN 2003, VAN LAECKE 2019). Symptome beginnen
ab einem Serumlevel von circa 5-7 mg/dl mit Benommenheit, Erbrechen, Lethargie und
gehen dann Uber zum Verlust tiefer Sehnenreflexe, Hypotension und Somnolenz (7,0-
12 mg/dl) bis zum kompletten Herzblock, Atemstillstand, Paralyse und Koma (>12 mg/dl) und
sind somit lebensbedrohlich (TOPF und MURRAY 2003, SWAMINATHAN 2003). Die
Therapie erfolgt mittels Dialyse und einer Antagonisierung der klinischen Symptome durch
Kalzium (TOPF und MURRAY 2003, SWAMINATHAN 2003).

Diverse Studien kommen zu dem Ergebnis, dass die Tagesmenge der
Magnesiumfreisetzung auch bei schnell korrodierenden Implantaten immer noch im
Milligrammbereich und weit unter der Tagesmenge der Magnesiumaufnahme liegt und somit
sicher in der Anwendung sein musste (LI et al. 2004, GU und ZHENG 2010).

Damit Magnesium als biodegradierbares Implantat verwendet werden kann, missen
bestimmte Voraussetzungen erflllt sein. Das Implantat sollte eine angemessene
Primarstabilitdt aufweisen sowie moderat und homogen im Gleichgewicht mit dem
Knochenheilungsprozess korrodieren (KRAUS et al. 2012). Zusatzlich bedarf es einer guten
Biokompatibilitat als biologische Wirtsreaktion auf das Implantat einschlieBlich der
Metabolisierung der freigesetzten Korrosionsprodukte und die Gewebeheilung sollte
letztendlich ohne Implantatriickstdnde abgeschlossen werden (ZHENG et al. 2014, KRAUS
et al. 2012, YANG et al. 2018). Nach fast 150 Jahren Forschung an Magnesium und seinen
Legierungen als Implantatmaterial (WITTE 2010) konnte 2013 das erste Implantat auf

Magnesiumbasis zugelassen werden (BIBER et al. 2016).

2.3 Magnesiumlegierungen

Die reine Form von Magnesium weist ungeeignete Eigenschaften fir die Anwendung als
Implantatmaterial auf (GU et al. 2014). Insbesondere das bei der Korrosion frei werdende
Gas kann die mechanische Integritat beeintrachtigen (GU et al. 2014, STAIGER et al. 2006).
Durch Legierungsentwicklung, Warmebehandlung und plastische Verformung konnen die
mechanischen und korrosiven Eigenschaften verbessert werden (CHEN et al. 2014, CHEN
et al. 2018). Fur die Entwicklung der Legierungskomposition werden die Toxizitat der
verwendeten Elemente, die Festigkeit und Duktilitdt der Legierung nach Zugabe der
Elemente und der Einfluss der Elemente auf das Korrosionsverhalten untersucht (CHEN et
al. 2014). Die entwickelten bindre Legierungen werden vor allem als Grundlage fur Multi-
Element Legierungen auf Magnesiumbasis verwendet (CHEN et al. 2014). Durch
Verarbeitungsprozesse der plastischen Verformung wie Strangpressen, Walzen, Ziehen und

Schmieden kann die Festigkeit von Magnesiumlegierungen aufgrund des Widerstands gegen
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Versetzungsbewegungen verbessert werden (CHEN et al. 2018). Bei der Warmebehandlung
wird das Mikrogefiige der Legierung verandert, was zu Veranderung der Kornverfeinerung
und der Verfestigung der zweiten Phase flhren kann (CHEN et al. 2018). Die
Legierungselemente haben Einfluss auf die Mischkristallverfestigung, Ausscheidungshartung
und Kornverfeinerung der Legierung und kénnen so zur Verbesserung der mechanischen
(BAMBERGER und DEHM 2008) und korrosiven Eigenschaften fihren (ZHAO et al. 2017b).
Um bessere mechanische Eigenschaften flir magnesiumbasierte Implantate zu erhalten,
wurden auch Legierungen mit Aluminium und Seltenen Erden und anderen Elementen
untersucht, die weniger biokompatibel oder deren biologische Eigenschaften unbekannt sind
(WITTE et al. 2008, CHEN et al. 2014). Dabei kdnnen Magnesiumlegierungen, die Seltene
Erden Elemente enthalten, die hochsten Festigkeits- und Dehnungswerte sowie ein
geeignetes Korrosionsverhalten aufweisen (CHEN et al. 2014). Aktuelle Studien, bei welchen
die Magnesiumlegierung WE43, bestehend aus 4 Gewichts-% Yttrium (W), 3 Gewichts-%
Seltenen Erden (E) und 93 Gewichts-% Magnesium, mit und ohne Plasma-
elektrolytbeschichtung verwendet wurde, zeigen vielversprechende Ergebnisse (SCHALLER
et al. 2018, RENDENBACH et al. 2021). Es wurde bei der Verwendung von anderen
Seltenen-Erden-Legierungen allerdings beschrieben, dass es in vivo zur Anreicherung dieser
Elemente in Milz, Leber, Lunge und Niere (MYRISSA et al. 2017) und in vitro zu
verminderten Lebensfahigkeit, Apoptose und Nekrose von Immunzellen kommen kann (JIN
et al. 2018). Die Legierungen fir Implantate sollten biokompatibel sein, weshalb es
hinsichtlich der Zusammensetzung vorteilhaft ist auf Elemente zurlickzugreifen, die bereits
im Korper vorkommen oder als Spurenelemente bendtigt werden, wie etwa Kalzium und Zink
(POINERN et al. 2013, HOU et al. 2019, CHEN et al. 2014).

Magnesium-Zink-Legierungen kénnen die zweitstarksten Festigkeits- und Dehnungswerte
aufweisen und die Korrosionsrate kann reduziert werden, ohne Seltene Erden zu enthalten
(CHEN et al. 2014). Das Spurenelement Zink kommt im Korper vor allem im Muskel vor
(ZHENG et al. 2014) und ist fur die Entwicklung und Aufrechterhaltung der Funktion des
Immunsystems essenziell (LASTRA et al. 2001, DARDENNE 2002, HAASE und RINK 2013).
Kalzium ist ein wichtiger Bestandteil der Knochen (LIEBICH 2004), kann als lon die
Mineralisierung durch Stimulation der Osteoblasten férdern (LIU et al. 2008) und die
Osteoklastenfunktion regulieren (KURODA et al. 2008, ASAGIRI und TAKAYANAGI 2007).
Das Element kann somit einen positiven Einfluss auf die Knochenregeneration haben
(CHANG et al. 2000).

Die Magnesiumlegierungen ZX00 und ZX10, welche Zink (Z) und Calcium (X) in sehr
geringen Anteilen enthalten, wurden in diversen Studien hinsichtlich ihrer
Degradationseigenschaften, Biokompatibilitdt und mechanischen Eigenschaften untersucht
und zeigen bereits vielversprechende Ergebnisse (CIHOVA et al. 2019, JAFARI et al. 2017,
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HOLWEG et al. 2020a, GRUN et al. 2018b, HOFSTETTER et al. 2014, HOFSTETTER
2015a, HOU et al. 2019).

2.3.1 Mechanische Eigenschaften

Das Ziel der Osteosynthese ist die Stabilisierung der Fraktur wahrend der Heilung, um eine
ausreichende Entlastung zu erreichen (KRAUS et al. 2012). Bei resorbierbaren Implantaten
bedeutet das, dass nach ausreichender Stabilisierung eine allmahliche Lastlibertragung auf
das zu heilende Gewebe stattfinden und letztendlich vollstandig auf dieses (ibergehen muss,
wie in Abbildung 1 (Abb.1) dargestellt (CLAES 1992, WITTE et al. 2011). Wenn die
Knochenheilung abgeschlossen ist, sollte das Implantat die mechanische Funktion verloren
haben und letztendlich vollstandig resorbiert sein (CLAES 1992, WITTE et al. 2011).

Mechanische Eigenschaften

A
Implantat Gewebe

Zeit
Abb. 1 Mechanische Eigenschaften von Implantat und Gewebe

Optimaler zeitlicher Verlauf der Degradation des Implantats mit allméhlicher Lastiibertragung auf das heilende
Gewebe. ,a“ entspricht den abnehmenden mechanischen Eigenschaften des Implantats wéhrend der
Degradation, ,b* entspricht dem wachsenden mechanischen Widerstand des Gewebes wéhrend der Heilung. Die
Kraftiibertragung von Implantat auf Gewebe sollte zum Schutz des Gewebes méglichst gleichméRig wéhrend des
Heilungsprozesses erfolgen, um die optimale Gewebefestigkeit zu erreichen (in Anlehnung an: CLAES 1992,
WITTE et al. 2011).

Damit die Stabilitdt zu Beginn der Heilung gewahrleistet wird, sollte das
Osteosynthesematerial ahnliche mechanische Eigenschaften wie kortikaler Knochen
aufweisen (GRIMM 2002).

Magnesiumlegierungen besitzen eine Dichte von circa 1,74-2 g/cm® und ein E-Modul (auch
Youngsches Modul genannt) von circa 41-45 GPa ahnlich wie beim menschlichen Knochen
(1,8-2,1 g/cm?; 3-20 GPa) (BANERJEE et al. 2019). Das Elastizitatsmodul ist im Hookschen
Gesetz bei einaxialer Beanspruchung definiert als die Proportionalitdtskonstante zwischen
Spannung und Dehnung eines festen Werkstoffs im linear-elastischen Bereich (also bis zu
dem Bereich, bei dem sich der Werkstoff verformt) und besitzt die Einheit der Spannung
(MANG und HOFSTETTER 2013). Je grofier der Widerstand des Werkstoffs gegenlber
Verformung ist, desto hoher ist sein E-Modul (MANG und HOFSTETTER 2013).
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Titanlegierungen besitzen eine hohere Dichte und ein deutlich héheres E-Modul (110-
117 GPa) (BANERJEE et al. 2019, STAIGER et al. 2006), wohingegen Implantate auf
Polymerbasis niedrigere Dichten und ein niedrigeres E-Modul als Knochen aufweisen (ZHAO
et al. 2017a, LUTHRINGER et al. 2014).

Auch im Vergleich der Zug- und Druckfestigkeit kann Magnesium dem kortikalen Knochen
ahnlicher sein als die genannten alternativen Materialien (ZHAO et al. 2017a, STAIGER et
al. 2006, WITTE et al. 2008). Besteht ein grolRer Unterschied zwischen den mechanischen
Eigenschaften, insbesondere des E-Moduls von Implantat und Knochengewebe, kann dies
zu Problemen bei der Knochenregeneration fiihren (BANERJEE et al. 2019).

Damit der Knochen die notwendige mechanische Stimulation zur Heilung erhalt, muss auf
die Fraktur eine gewisse Spannung/Belastung wirken (WINKLER et al. 2018). Gemal} des
Wolffschen Gesetzes der funktionalen Wiederherstellung wird die Reaktion des
Knochengewebes auf natiirliche Weise beeinflusst (WOLFF 1892, SUMITOMO et al. 2008).
Besitzt ein Osteosynthesematerial ein zu geringes E-Modul, steigt die Belastung der Fraktur
Uber den optimalen Schwellenwert. Es wirkt also auf die Frakturenden eine erhdhte
Spannung, welche der Knochen durch die Bildung von Kallus auszugleichen versucht
(GRIMM 2002). Kommt es zur uberschieRenden Kallusbildung aufgrund von zu grof3er
Bewegung im Frakturspalt, spricht man von hypertropher Pseudoarthrose und es kann zur
Verzdgerung oder zum Ausbleiben der kndchernen Wiederherstellung fihren (CLAES et al.
2000). Ebenso fehlen bei zu starrer Fixation die mechanischen Stimuli zur knéchernen
Differenzierung des Kallusgewebes (CONNOLLY 1985, WINKLER et al. 2018). Schirmt das
Implantat im weiteren Heilungsverlauf die Spannung der Fraktur durch ein zu hohes E-Modul
UbermafRig ab und unterschreitet den Schwellenwert, kann es zum Knochenabbau unter dem
Implantat kommen und zum Stress-shielding-Effekt fiihren (GRIMM 2002, TERJESEN und
APALSET 1988, NAGELS et al. 2003, SRINIVASAN et al. 2017, SUMNER und GALANTE
1992). Es wurde beschrieben, dass eine geringere Abschirmung durch mechanobiologische
Optimierung von 3D-Titan-Mesh-Gertsten zu einer friheren Defektliberbrickung und einer
verstarkten Bildung von enchondralem Knochen fiihrt und somit die Knochenregeneration
verbessert werden kann (POBLOTH et al. 2018). Durch die ahnlichen mechanischen
Eigenschaften von Magnesiumlegierungen gegenilber kortikalem Knochen kann der
Abschirmungseffekt deutlich verringert (FARRARO et al. 2014, SEAL et al. 2009) und
trotzdem eine ausreichende Stabilitdt gewahrleistet werden (BANERJEE et al. 2019,
STAIGER et al. 2006, ZHAO et al. 2017a). Die Magnesiumlegierung ZX10 (Mg-1Zn-0,3Ca, in
Gewichts-%) kann eine Zugstreckgrenze (TYS) von 238 MPa, Zugfestigkeit (UTS) von
265 MPa und eine Bruchdehnung von 31% (HOFSTETTER et al. 2015b) besitzen, die
Magnesiumlegierung ZX00 (Mg-0,457n-0,45Ca, in Gewichts-%) eine TYS von 284 MPa,
eine UTS von 285,7 £ 3,1 MPa und eine Bruchdehnung von 18,2 + 2,1 % (HOLWEG et al.
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2020a). ERINC et al. (2009) postulieren, dass Magnesiumimplantate eine TYS von
> 200 MPa und eine Bruchdehnung von > 15% besitzen sollten. Somit konnten auch
ahnliche Legierungskompostionen mit Zink und Calcium fur den Einsatz als

Osteosynthesematerial geeignet sein.

2.3.2 Biologische Vertraglichkeit und Degradation

Viele in vitro Studien beschreiben gute biologische Vertraglichkeiten von Magnesium-
legierungen (JUNG et al. 2019, CHOU et al. 2013, LI et al. 2008, HONG et al. 2013). Auch in
vivo wurden gute Biokompatibilitat im direkt anliegenden Gewebe und auch keine
pathologischen Auswirkungen in Organen oder Blutwertveranderungen beobachtet
(NAUJOKAT et al. 2017, CASTELLANI et al. 2011, SCHALLER et al. 2018, XU et al. 2007,
DIEKMANN et al. 2016, HOLWEG et al. 2020b).

Ahnliche Legierungskompositionen, wie die in dieser Studie verwendete Legierung, wurden
als zytokompatibel gemaR DIN EN ISO 10993-5 postuliert (ZHANG et al. 2011a, ZHANG et
al. 2011b). In vitro wurde eine gute Zelllebensfahigkeit von humanen Osteoblasten (HOU et
al. 2019) und perivaskularen Zellen aus der menschlichen Nabelschnur (HUCPV) (BOHLEN
et al. 2020) auf den Legierungen und keine induzierte Toxizitat bei L-929-Zellen beschrieben
(ZHANG et al. 2011a, ZHANG et al. 2011b). Des Weiteren wurden die Implantate in vivo bei
der Einheilung gut toleriert, was eine gute Biokompatibilitdt des Materials bestatigen kann
(ZHANG et al. 2011b, LEE et al. 2016, GRUN et al. 2018b, HOLWEG et al. 2020a,
HOLWEG et al. 2020b).

Das Hauptproblem seit der Verwendung der ersten Magnesiumimplantate bis heute ist die
Implantatkorrosion und die damit verbundene Freisetzung von Gas in das umliegende
Gewebe (WITTE 2010). Die Korrosion umfasst den Abbau eines Materials aufgrund einer
Reaktion mit seiner Umgebung unter Einfluss chemischer, physikalischer und
elektrochemischer Faktoren (ZENG et al. 2008). Bei in vitro und in vivo Versuchen konnte
gezeigt werden, dass das Korrosionsverhalten unter anderem von pH-Wert, Wassergehalt,
Temperatur und lonenzusammensetzung beeinflusst wird und sich dahingehend
unterscheiden kann (SONG und ATRENS 1999, WITTE et al. 2006). Wahrend die in vitro
Bedingungen somit hauptsachlich vom verwendeten Korrosionsmedium abhangen, spielen
bei der Korrosion in vivo der Ort der Implantation, das umgebende Gewebe und der Blutfluss
eine entscheidende Rolle (SONG und ATRENS 1999, SANCHEZ et al. 2015, WITTE et al.
2006, WITTE et al. 2008).

Wenn Magnesium in wassrige Umgebung gebracht wird, findet folgende Gesamtreaktion
statt (STAIGER et al. 2006):

1) Mg + 2 H,0 — Mg(OH). + H;
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Die Gesamtkorrosionsreaktion von Magnesium kann in eine chemische und zwei
elektrochemische Reaktionen unterteilt werden (POURBAIX 1974, THOMAS et al. 2015):

2) Anodische Reaktion: Mg — Mg?* + 2e"

3) Kathodische Reaktion: 2 H,0 + 2e- — H, + 20H"

4) Chemische Reaktion: Mg?* + 20H- — Mg(OH).

Darin zeigt sich, dass beim Abbau des Implantats sowohl Wasserstoffgas als auch
Magnesiumhydroxid entsteht. Da Letzteres als Base wirkt, kann es zu einer Alkalisierung der
Umgebung kommen (GHALI et al. 2004). Wenn durch Puffermechanismen ein Ausgleich
nicht mehr moglich ist, kann das physiologische Reaktionsgleichgewicht im menschlichen
Korper erheblich nachteilig beeinflusst werden (SONG und SONG 2007) und zu einem
Vergiftungseffekt fuihren, wenn der lokale in vivo pH-Wert Gber 7,8 liegt (KAMRANI und
FLECK 2019). Klinisch kann dies in einer Hypoglykdmie und einer Hypokaliamie resultieren
und unter anderem Herzrhythmusstérungen sowie Muskelkrampfe hervorrufen (LANG 2019).
In einer zweiten Reaktion entsteht aus Magnesium und Wasser Magnesiumoxid und
Wasserstoff (KOPP et al. 2019):

Mg + H.O — MgO + H:

Die Bildung von Magnesiumoxid und -hydroxid unmittelbar auf der Magnesiummatrix kann
temporar vor weiterer Korrosion schiitzen, da beide in wassriger Lésung schlecht 16slich sind
(KOPP et al. 2019). Allerdings findet die Reaktion nur in Abwesenheit von Anionen wie
Chloridionen statt (VIRTANEN 2011). Bei Anwesenheit von Chlorid, welches reichlich im Blut
und anderen Korperflissigkeiten vorkommt, kann bei Konzentrationen von dber 30 mmol/l
das l6sliche Magnesiumchlorid entstehen, welches die schitzende Kristallstruktur des
Schutzfilms auf dem Magnesium durchbricht (GHALI et al. 2004, ZHANG et al. 2009,
ESMAILY et al. 2017). Dies kann zum raschen Abbau des Implantats mit einhergehender
unkontrollierter Bildung von Gas fiihren, wobei theoretisch die Korrosion von einem Gramm
Magnesium zur Bildung von einem Liter Wasserstoffgas fiihrt (WITTE et al. 2005).

Es wurde beschrieben, dass intraossare Hohlrdume in dem am Implantat anliegenden
Knochen (REIFENRATH et al. 2010, HUEHNERSCHULTE et al. 2012, SCHALLER et al.
2016a, SCHALLER et al. 2017, NAUJOKAT et al. 2017) und subkutane Gasansammlungen
im umliegenden Gewebe entstehen kénnen, wenn mehr Wasserstoff freigesetzt wird, als
sich im umliegenden Gewebe I6sen oder vom extrazellularen Medium abtransportiert werden
kann (MEIER und PANZICA 2017, CHAYA et al. 2015b, WITTE et al. 2005, LI et al. 2018,
SCHALLER et al. 2016b, DIEKMANN et al. 2016, IMWINKELRIED et al. 2013). Dies kann
die mechanische Integritdt (GRAY und LUAN 2002, SINGH RAMAN et al. 2015), den
Knochen-Implantat-Kontakt (KRAUS et al. 2012) und den vollstdndigen Knochenaufbau um
die Implantate beeintrachtigen (KRAUS et al. 2012, LENSING et al. 2014).
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Um die rasche Alkalisierung des Gewebes und den nachteiligen Effekt des unkontrolliert
erzeugten Wasserstoffgases zu reduzieren, kann durch Legieren die Korrosionsrate
verlangsamt werden (SONG und SONG 2007, AGARWAL et al. 2016).

Die Legierungselemente konnen mit Magnesium oder untereinander reagieren und
intermetallische Phasen bilden, welche sich entlang der Korngrenzen verteilen oder sich in
der Magnesiummatrix I6sen und so das Mikrogeflige, die mechanischen Eigenschaften und
das Korrosionsverhalten beeinflussen (DING et al. 2014). Fir die Magnesiumlegierungen
ZX00 und ZX10 wurden langsame und homogene Korrosionsgeschwindigkeiten mit
einhergehender adaquater Gasfreisetzung beschrieben (HOFSTETTER et al. 2014, GRUN
et al. 2018b, CLEMENT 2019, BOHLEN et al. 2020). Obwohl es bei HOLWEG et al. (2020a)
zu verkapselten Gashohlrdumen um ZX00-Implantate kam, welche réntgenologisch als
strahlendurchlassige Bereiche beschrieben wurden, konnte keine Lockerung von Schrauben,
zystischer Verkapselung oder Beeintrachtigung der Frakturheilung festgestellt werden.
Ferner postulieren sie aber, die langfristigen Auswirkungen der Gashohlraumbildung um die
Implantate herum zu untersuchen (HOLWEG et al. 2020a). Einen weiterer Ansatz zur
Verbesserung der Korrosionsbestandigkeit von Magnesium kdnnen Oberflachen-
modifikationen bieten (SONG und SONG 2007).

2.3.3 Bioaktivitat

Bei der Verwendung von Magnesiumimplantaten wurde ein stimulierender Effekt auf die
Weichgewebebildung (MCBRIDE 1938) und Knochenneubildung beschrieben (CHAYA et al.
2015b, RENDENBACH et al. 2021). Dieser osteostimulierende Effekt, welcher sich auf
zellulare und molekulare Mechanismen von Magnesiumionen auf die Osteogenese
zuruckfihren lasst, ist wiinschenswert bei der Frakturheilung mit Implantaten (WANG et al.
2020).

Die Osteostimulation beinhaltet die Osteoinduktion, Osteokonduktion und Osseointegration
(WANG et al. 2020). Osteoinduktion bedeutet die Rekrutierung unreifer Stamm- und
Osteoprogenitorzellen zur Knochenheilungsstelle und deren Stimulation zur Osteogenese,
so dass diese sich zu Praosteoblasten und dariber hinaus weiterentwickeln
(ALBREKTSSON und JOHANSSON 2001). Das Wachstum von Knochen auf der Oberflache
von Implantaten wird Osteokonduktion genannt (ALBREKTSSON und JOHANSSON 2001).
Um eine stabile Verankerung eines Implantats zu erreichen, ist ein direkter Knochen-
Implantat-Kontakt notwendig, was der Begriff Osseointegration impliziert (ALBREKTSSON
und JOHANSSON 2001, WINKLER et al. 2018).

Bei der Verwendung von Magnesiumimplantaten wurden im Vergleich zu Titan- und
Polymerimplantaten hdherere Knochenanteile im umgebenden Knochen (CASTELLANI et al.

2011, WITTE et al. 2005) und im Vergleich zu Titanimplantaten héhere Knochen-Implantat-
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Kontakte beschrieben (CASTELLANI et al. 2011). Ferner wurde bei Magnesiumimplantaten
eine fortschreitende Knochenneubildung Uber den Implantaten beobachtet (CHAYA et al.
2015b, RENDENBACH et al. 2021).

Vermutet wird ein Zusammenhang zwischen der Degradation und der Zelldifferenzierung
sowie der Osteoblastenaktivierung (WITTE et al. 2005, CHAYA et al. 2015a).

Der genaue Mechanismus der durch das Magnesiumimplantat induzierten
Knochenneubildung ist noch nicht vollstandig geklart. Eine entscheidende Rolle fir die
Verbesserung der Zelllebensfahigkeit sowie der osteoblastischen Differenzierung scheint die
richtige Menge an frei werdenden Magnesiumionen zu sein (WONG et al. 2013). Es wird
vermutet, dass Mg?*-lonen die Zellen zur Osteoblastendifferenzierung stimulieren (PARK et
al. 2013). Magnesiumionen kénnen zu einer schnellen Osteokonduktion fliihren (PARK et al.
2012b, YAMASAKI et al. 2002), die Knochenbildung férdern (YAMASAKI et al. 2003) und die
Osseointegration verbessern (PARK et al. 2012a, PARK et al. 2013). Auch das
Hauptkorrosionsprodukt Mg(OH). kdnnte zu einem verstarkten Knochenwachstum in der
direkten Umgebung und zu einer voribergehenden verminderten Knochenresorption fihren
(JANNING et al. 2010). Es wurde beschrieben, dass durch die Freisetzung von Mg?*-lonen
aus den Magnesiumlegierungen Signalwege der Knochenzellen moduliert werden und sich
eine verstarkte Knochenregeneration zeigen kann (YOSHIZAWA et al. 2014a, ZREIQAT et
al. 2005, LI et al. 2014a).

Es wird vermutet, dass die Zelladhasion durch Integrin assoziierte Signaltransduktionswege
erfolgt, an denen auch das Schlusselprotein Shc beteiligt ist (ZREIQAT et al. 2002). Das
Shc-Protein kann Uber Integrine die knochenbildungsbezogene Genexpression modulieren
(LEE et al. 2008). Durch Anwesenheit von Magnesium kann eine erhdhte Integrinexpression
und eine verstarkte Genexpression von extrazellularen Matrixproteinen erfolgen, was zu
einer verstarkten Osteoblastenadhasion fihren kann (ZREIQAT et al. 2002).

Es wurde beschrieben, dass bei magnesiummodifizierten Implantaten vermehrt das Shc-
Protein aktiviert wurde, welches einen Integrationspunkt zwischen Integrinen und dem
Ras/MAP-Kinase-Weg darstellt (ZREIQAT et al. 2005).

Der MAP-Kinase-Signaltransduktionsweg spielt eine wichtige Rolle in der
Knochenzelldifferenzierung (RODRIGUEZ-CARBALLO et al. 2016). Die Hochregulierung der
MAP-Kinase und die vermehrte Aktivierung der Shc-Proteine deuten auf deren Vermittlung
von osteoblatischen Zellinteraktionen hin (ZREIQAT et al. 2005). Somit kann eine
Implantatoberflache aus Magnesium zu einer erfolgreichen Differenzierung und Funktion der
Osteoblasten an der Knochen-Implantat-Grenze beitragen (ZREIQAT et al. 2005).

Neben den beschriebenen Effekten zur osteogenen Differenzierung ist die Angiogenese eine
Schlusselkomponente der Knochenregeneration (HANKENSON et al. 2011). Die

Angiogenese wird durch eine Vielzahl von Wachstumsfaktoren reguliert, insbesondere durch

21



Literatur

den vaskuldaren endothelialen Wachstumsfaktor (VEGF), um das Einwachsen von
BlutgefaRen zu induzieren und den metabolisch aktiven regenerierenden Kallus mit
Sauerstoff und Nahrstoffen zu versorgen (HANKENSON et al. 2011). Freigesetzte Mg?*-
lonen aus Magnesiumlegierungen kdnnen die Angiogenese induzieren, indem sie Uber die
HIF-2a-Produktion bei undifferenzierten hBMSC (menschliche mesenchymale Stammzellen
aus dem Knochenmark) und die PGC-1a-Produktion bei osteogenen hBMSC die Expression
von VEGF erhéhen (YOSHIZAWA et al. 2014a, YOSHIZAWA et al. 2014b). So kommen
YOSHIZAWA et al. (2014a, 2014b) zu dem Ergebnis, dass eine angemessene Freisetzung

von Mg?* aus Magnesiumlegierungen die Knochenheilung verbessern kénnte.

2.4 PEO-Oberflachenmodifikation

Damit Implantate auf Magnesiumbasis sicher als Humanimplantate eingesetzt werden
konnen, muss ihr Abbauverhalten vorhersagbar und einstellbar sein (KOPP et al. 2019).

Um die Degradationsgeschwindigkeit und den damit einhergehenden nachteiligen Effekt der
Gasbildung zu regulieren, werden Oberflachenmodifikationen und Beschichtungen
entwickelt, welche die Korrosionsbestandigkeit erhdhen (IBRAHIM et al. 2017).

Die plasmaelektrolytische Oxidation (PEO), auch als Mikrolichtbogenoxidation (MAO) oder
anodische  Funkenabscheidung (ASD) bezeichnet, st ein  Verfahren  zur
Oberflachenveredelung von metallischen Werkstoffen (SIMCHEN et al. 2020).

In einem elektrolytischen Bad wird zwischen der aus der Legierungskomponente
bestehenden Anode und einer Kathode eine hohe Spannung angelegt, um an der
Oberflache der Legierung ein Plasma zu erzeugen, welches die Oxidation induziert (YANG
et al. 2011, HORNBERGER et al. 2012).

Zunachst reagiert das Legierungsmaterial selbst sowohl mit dem aus den Elektrolyten
bereitgestellten Sauerstoff als auch mit den Elektrolyten und flihrt zur Bildung einer diinnen
passiven Oxidschicht (SIMCHEN et al. 2020). Durch eine weitere Erhéhung des Potentials
wachst die passive Oxidschicht und erhoht den elektrischen Widerstand weiter (SIMCHEN et
al. 2020).

Beim Spannungsdurchschlag entstehen Entladungskandle an der Elektrolyt-Gas-
Grenzschicht, welche in die Oxidschicht eindringen (SIMCHEN et al. 2020). In diesen
Kanalen werden thermisch aktivierte lonen aus der Legierung ausgestoRen und bewegen
sich vom Implantat weg, wahrend sich Sauerstoffionen zum Implantat hinbewegen
(SIMCHEN et al. 2020, DARBAND et al. 2017). Die Kationen der Legierung reagieren mit
Anionen zu Oxiden und werden abgeschieden (SANKARA NARAYANAN et al. 2014,
SIMCHEN et al. 2020). Die Beschichtung kann so gleichzeitig nach innen zur Legierung und
nach aufden zur Beschichtungsoberflache wachsen (HUSSEIN et al. 2013, DARBAND et al.
2017).
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Das Wachstum der Schicht ist eine Kombination aus elektrischen Entladungsvorgangen, die
zum Schmelzen und zur Oxidation des Substrats filhren, welches dann durch den
Entladungskanal ausflie3t und an der Grenzflache zwischen Oberflaiche und Elektrolyt
abkihlt (HUSSEIN et al. 2013). Weiterhin kann dies zur lokalen Zerstérung der dufersten
Schicht durch starke Entladungen und zum Diffusionsprozess des Sauerstoffs zum
Legierungssubstrat und der dortigen Reaktion mit den Mg?*-lonen fiihren (HUSSEIN et al.
2013).

Die Folge ist ein dreischichtiger Aufbau: eine defektfreie dinne Schicht, welche
zickzackformig direkt dem Implantat anliegt und gut integriert ist, einer kompakten
Mittelschicht und einer duReren pordsen Schicht (SIMCHEN et al. 2020, HORNBERGER et
al. 2012, DARBAND et al. 2017). Die Entladungskanale sind von lokalen Mikrorissen
umgeben, die durch die Abklhlung der geschmolzenen Oxide entstehen. Diese Poren
verbessern das Wachstum von Hydroxylapatit auf der Oberflache und erhéhen die
Haftfestigkeit durch mechanische Verriegelung (DARBAND et al. 2017, YANG et al. 2011).
Die Porositat (SANKARA NARAYANAN et al. 2014) und die Qualitat der entstandenen
stabilen keramisierten Oxidschicht kdnnen durch die gewahlten Elektrolyte, Legierung und
durch die Verarbeitungsparameter, wie der Reaktionszeit und des Potentials, bestimmt
werden (SIMCHEN et al. 2020, HORNBERGER et al. 2012, DARBAND et al. 2017). Die
Schichtdicke kann zwischen 5 und 200 ym variieren (DARBAND et al. 2017).

KOPP et al. (2019) postulieren, dass eine kleine Porengréfie positive Auswirkungen auf die
Degradation hat und eine PEO-Oberflachenmodifikation die Korrosionsrate bei WE43
Implantaten innerhalb der ersten 21 Tage erfolgreich senken kann. Durch abnehmende
Stabilitat der PEO-Oberflache kann dann durch die Poren und Risse Flissigkeit eindringen
und Magnesiumhydroxid entstehen, welches das Implantat temporar vor weiterer Korrosion
schitzt (KOPP et al. 2019, LI et al. 2014b). Im weiteren Korrosionsverlauf kann es durch das
Vorhandensein von Chloridionen zur Auflésung des passiven Magnesiumhydroxidfiims
kommen (KOPP et al. 2019, LI et al. 2014b) und das Korrosionsmedium so bis zum
Implantatinneren vordringen (KOPP et al. 2019). Diese Korrosionsnester fliihren im Inneren
zur fortschreitenden Implantatkorrosion, wahrend die aufiere Schicht intakt bleibt (KOPP et
al. 2019). Die verzogerte Korrosion kann von Anfang an eine erhohte
Osteoblastenanlagerung und damit ein stabiles Knochen-Implantat-Interface ermdglichen
(FISCHERAUER et al. 2013). Bei schnell korrodierenden ZX50-Magnesiumlegierung mit
MAO-Beschichtung wurde die Ausbildung von Korrosionsnestern nach anfanglicher
Korrosionsverlangsamung beschrieben, welche in einer inhomogenen Korrosion und einem
insgesamt schnelleren Implantatabbau gegeniber nichtmodifizierten Implantaten resultierte
(FISCHERAUER et al. 2013).
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Die Ergebnisse von in vivo Studien mit PEO-beschichteten WE43 Implantaten im Vergleich
zZu unbeschichteten Implantaten weisen nach bis zu 6 Monaten bei den
oberflachenmodifizierten Implantaten eine langsamere Degradation mit einhergehender
verzogerter Gasbildung auf (IMWINKELRIED et al. 2013, SCHALLER et al. 2016a,
SCHALLER et al. 2016b, RENDENBACH et al. 2021). Es wurden bei den
oberflachenmodifizierten Implantaten gegeniber den nichtmodifizierten ein hoherer
Knochen-Implantat-Kontakt (SCHALLER et al. 2016a, SCHALLER et al. 2016b,
RENDENBACH et al. 2021) und eine héhere Knochendichte des dem Implantat anliegenden
Knochens beschrieben (SCHALLER et al. 2016a, SCHALLER et al. 2016b). Die stabile
Frakturfixation konnte so wahrend des flir die Frakturheilung typischerweise erforderlichen
Zeitraums verbessert (IMWINKELRIED et al. 2013) und die Belastung des postoperativ
gereizten umliegenden Gewebes durch freigesetztes Gas minimiert werden (FISCHERAUER
et al. 2013).

Ferner postulieren GU et al. (2011) eine begunstigte Zelladhasion, Proliferation und
Differenzierung als Ergebnis einer verzdgerten Degradation mit einhergehender langsamerer
Magnesiumionenfreisetzung und einer geringeren pH-Schwankung im Kulturmedium. PEO-
beschichtete Magnesiumimplantate kénnen im Vergleich zu puren Magnesiumimplantaten
eine geringere Zytotoxizitat und eine verbesserte Biokompatibilitat aufweisen (JO et al. 2012,
MA et al. 2015).

Durch Verlangsamung der Korrosion und somit der langeren Erhaltung der mechanischen
Eigenschaften kdénnten langsam korrodierende PEO-oberflachenmodifizierte
Magnesiumlegierungen fir den Einsatz in lasttragenden Bereichen geeignet sein
(DARBAND et al. 2017, MA et al. 2015).

24



3 Material und Methoden

3.1 Studiendesign

Die Untersuchungen wurden im Rahmen eines gréReren Projekts durchgeflhrt, bei dem
verschiedene = Magnesiumlegierungen  hinsichtlich  ihrer  Biokompatibilitdt, ihres
Degradationsverhaltens sowie die Reaktion des umliegenden Gewebes auf die Degradation
in Goéttinger Minipigs untersucht wurden. Dabei wurden jedem Tier zwolf Schrauben in das
Os frontale implantiert, darunter vier winkelstabile ZX00-Magnesiumschrauben, je 2
unbeschichtete und 2 PEO-beschichtete. An je einem Vorder- und einem Hinterlauf wurden
noch weitere Implantate aus anderen Legierungen eingesetzt. Nach einer Beobachtungszeit
von 6, 12 und 18 Monaten wurden die Tiere euthanasiert und in vivo Untersuchungen
durchgeflhrt.

Zu Beginn dieser Dissertation lagen die zu untersuchenden Proben nach 6 und 12 Monaten
Versuchszeit als Micro-CT-Rohdaten vor und waren in Blocke aus Polymethylmethaacrylat
(PMMA) eingebettet. Die zu dem Zeitpunkt vorhandenen Proben, welche nach 18 Monaten
Versuchszeit Aufschluss geben sollten, befanden sich in der aufsteigenden Alkoholreihe zur
Entwasserung. Die Euthanasie und Probenentnahme der Tiere ,3.7“ und ,3.8" und alle
weiteren Bearbeitungen und Auswertungen der Proben wurden im Rahmen dieser
Doktorarbeit angefertigt. Methodisch wurde sich in einigen Schritten an der Arbeit von
FISCHER (2021) orientiert.

3.1.1 Implantate

Verwendet wurden 72 winkelstabile Schrauben fur den craniomaxillofazialen (CMF) Bereich
mit einer Lange von 5 mm und einem Durchmesser von max. 2,3 mm. Die Schrauben hatten
eine konische Form und das Gewinde schloss den Schraubenkopf mit ein (Abb. 2 und 3).
Die Halfte der Implantate wurde vor dem Versuch durch Meotec GmbH & Co. KG mittels
PEO modifiziert. Die ZX00-Legierung enthielt neben Magnesium gewichtsbezogen circa

0,7% Zink und circa 0,6% Calcium in der Legierung.
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Abb. 2 Unbeschichtete CMF-
Schraube

Das Gewinde der Schraube
schlieSt den Schraubenkopf mit
ein, die Ldnge betrdgt 5 mm, der
maximale Durchmesser 2,3 mm.
Die Schraube besitzt einen TORX
(Innensechsrund) und hat eine
gldnzende Oberfléache.

Abb. 3 PEO-beschichtete CMF-
Schraube

Das Gewinde der Schraube
schlieSt den Schraubenkopf mit
ein, die Lénge betrdgt 5 mm, der
maximale Durchmesser 2,3 mm.
Die Schraube besitzt einen TORX
(Innensechsrund) und hat eine
grau-matte Oberflache.

3.1.2 Versuchstiere

Der Versuch wurde unter Einhaltung aller Richtlinien zu Tierschutz und Ethik mit
Genehmigung vom Amt fur Gesundheits- und Verbraucherschutz Hamburg (Antrag 49/16)
mit je sechs Gottinger Minipigs in drei Gruppen durchgeflhrt.

Die Tiere stammten von C. Schlesinger, Dorfstrale 17, Klein Erkmannsdorf 01454 Radeberg
und von Gerd Heinrichs, Tichelkamp 14, 52525 Heinsberg.

3.1.3 Haltung und Fiitterung

Nach anfanglicher Gesundheitsuntersuchung durch einen Tierarzt bekamen die Tiere
(Tabelle 1) eine vierwdchige Eingewohnungsphase in der zentralen Tierhaltung am
Uniklinikum Hamburg-Eppendorf (Forschungstierhaltung, Gebaude N67, Universitatsklinikum
52, 20246 Hamburg), dort die

Versuchsdurchfuhrung, Euthanasie und Entnahme der Proben stattfand. Die Tiere wurden

Hamburg Eppendorf, Martinistr bevor auch
Uber den Versuchszeitraum mindestens zu zweit in Boxen auf Stroh gehalten. Das
verwendete Futter ,Ssniff Minipig Haltungsfutter (Ssniff Spezialdidten GmbH, Soest
Deutschland) und Wasser standen den Tieren ad libitum zur Verfugung.

Entsprechend der FELASA Empfehlungen erfolgten vierteljahrliche Hygienemonitorings mit

Untersuchung auf Endo- und Ektoparasiten sowie serologische Untersuchungen.
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Tabelle 1 Tabelle mit Auflistung der Versuchstiere

Die Tabelle enthélt die tierspezifische Identifikationsnummer fiir den Versuch, die Ohrmarke/Kennzeichnung der
Versuchstiere, deren Gewicht bei Ankunft, deren Geschlecht und deren Standzeit nach der Operation bis zur
Euthanasie.

Tier| Ohrmarke/Kennzeichnung Gewicht | Geschlecht | Standzeit
1.3 | Keine Ohrmarke, Kennzeichnung hinten blau | 53,5 kg | m/kastriert | 6 Monate
1.4 | Keine Ohrmarke, Kennzeichnung hinten griin | 51,0 kg | m/kastriert 6 Monate
1.5 | Keine Ohrmarke, keine Kennzeichnung 58,5 kg m/kastriert 6 Monate
1.7 | Ohrmarke 832 45,0 kg m/kastriert 6 Monate
3.1 | Ohrmarke 612 455kg | w 6 Monate
2.7 | Ohrmarke 840 39,0 kg | m/kastriert 6 Monate
1.6 | Keine Ohrmarke, vorne blau 56,0 kg | m/kastriert 12 Monate
2.1 | Keine Ohrmarke, Kennzeichnung vorne rot 74,0 kg | m/kastriert 12 Monate
2.2 | Keine Ohrmarke, vorne grin 70,5 kg | m/kastriert 12 Monate
2.3 | Keine Ohrmarke, Kennzeichnung hinten rot 63,5 kg | m/kastriert 12 Monate
2.5 | Keine Ohrmarke, Kennzeichnung schwarz | 51,5 kg m/kastriert 12 Monate
gefleckt
3.4 | Ohrmarke 577 30,0kg |w 12 Monate
1.1 | Ohrmarke 649 39,0 kg m/kastriert 18 Monate
2.4 | Keine Ohrmarke, Kennzeichnung blau 60,0kg |w 18 Monate
3.7 | Ohrmarke 090 49,0 kg m/kastriert 18 Monate
3.3 | Ohrmarke 648 420kg |w 18 Monate
3.5 | Ohrmarke 609 38,5kg |w 18 Monate
3.8 | Keine Ohrmarke, besondere Merkmale: | 44,5 kg m/kastriert 18 Monate
schwarz gescheckt
3.1.4 Operation

Die Sedation der Tiere erfolgte mit 4 mg/kg KGW Azaperon (Stresnil, Elanco, Bad Homburg,
Deutschland) und die anschlieRende Einleitung der Anasthesie intramuskular mit 2 mg/kg
KGW Xylazin (Xylapan, Vetoquinol, Ismaning, Deutschland) sowie 20 mg/kg KGW Ketamin
(Ketasin, Virbac, Glattbrugg, Schweiz). An der Ohrvene wurde flr intravenése Applikationen
ein Venenzugang gelegt.

Fur die Intubation wurden mit Hilfe von Miller Laryngoskop GrofRe 4 die Standardtuben 6-
(Portex, Smiths, Medical, Kent,
Narkosegerat auf 40% O, und 1,6-2% Sevofluran (Drager, Libeck, Deutschland) eingestellt

7 mm England) verwendet und das automatische

und damit die Narkose aufrechterhalten. Mit dem Gewicht der Tiere erfolgte eine Anpassung

des Richtwerts des Atemvolumens (400 ml) und der Atemfrequenz (circa 20/Minute).
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Wahrend der gesamten Dauer der Operation wurden die Vitalfunktionen, die
Sauerstoffsattigung, der Blutdruck, die Herzfrequenz via EKG und die Kdrpertemperatur
durch regelmaRige Messungen klinisch Uberwacht. Intraoperativ erhielten die Tiere
intramuskular eine Singleshot Antibiose Amoxicillin/Clavulansaure (Synulox, Zoetis, Berlin,
Deutschland) mit einer Dosierung von 8,75 mg/kg KGW. Wahrend der Operation erfolgte die
Analgesie mit Fentanyl 10 pg/kg/h tber einen Perfusor. Zum Schutz vor Austrocknung wurde
in die Augen nach Einleitung der Narkose Bepanthensalbe (Bepanthen, Bayer, Leverkusen,
Deutschland) gegeben. Das Operationsfeld wurde mit Povidon-lod (Betaisodona, Braun,
Melsungen, Deutschland) desinfiziert. Die Tiere wurden auf Schaumstoffkissen in Bauchlage
fixiert und mit einem Schlitztuch abgedeckt.

Im Bereich des Os frontale wurde Uber einen T-férmigen Schnitt das Weichgewebe und das
Periost mobilisiert und je Schwein wurden zwolf Implantate (Abb. 4) nach Vorbohrung
inseriert. Darunter waren vier winkelstabile CMF-Schrauben der Magnesiumlegierung ZX00,
wovon die Halfte PEO-oberflachenmodifiziert waren. Die Ubrigen Implantate wurden im
Rahmen anderer wissenschaftlicher Arbeiten ausgewertet und bestanden aus vier
kanulierten WE43-Magnesiumschrauben, davon die Halfte PEO-oberflachenmodifiziert, einer

kanulierten Titanschraube, ein ResorbX-Pin und zwei ResorbXC-Pins.

Abb. 4 Exemplarische Ubersicht der verschiedenen
eingebrachten Implantate

= Die Abbildung zeigt eine exemplarische Ubersicht der
verschiedenen in das Os frontale randomisiert
eingebrachten Implantate. Jede Implantatlokalisation
wurde mit einer Nummer versehen, damit bei der spéteren
Probenentnahme die Zuordnung erfolgen konnte. Die
nachfolgende Ubersicht enthélt die Zuordnung der
\ Nummern zu den jeweiligen Implantaten auf der
| Abbildung.

L 1 ResorbXC Pin 7 ResorbXC Pin

2 ZX00 CMF- 8 WE43
Schraube kanlilierte
unbeschichtet Schraube

unbeschichtet

3 ResorbX Pin 9 ZX00 CMF-
Schraube
unbeschichtet

4 WE43 10 Kanlilierte
kanlilierte Titanschraube
Schraube

unbeschichtet

5 ZX00 CMF- 11 WE43
Schraube kandiilierte
beschichtet Schraube

beschichtet

6 WE43 12 ZX00 CMF-
kandilierte Schraube
Schraube beschichtet
beschichtet
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Die Lokalisation der Implantate erfolgte randomisiert, sodass interindividuelle Effekte
zwischen den Tieren und Effekte einer inhomogenen Knochendicke (Abb.5) minimiert

wurden.

Abb. 5 Inhomogene Knochendicke des Os frontale

Der Durchmesser des linken gelben Kreises betrégt circa
5 mm, der des mittleren Kreises circa 3,6 mm, der des
rechten Kreises circa 6,6 mm. Rechts unten im Bild
befindet sich der Mal3stab.

Das Periost, die Faszie und das Subkutangewebe wurden mit resorbierbaren Nahtmaterial
adaptiert (Vicryl, Ethicon, Norderstedt, Deutschland) und die Haut mit nichtresorbierbaren
Faden verschlossen (Prolene, Ethicon, Norderstedt, Deutschland).

Nach der Operation erhielten die Tiere intramuskular 0,1 mg/kg KGW Buprenophin
(Buprenovet, Bayer, Leverkusen, Deutschland) gegen postoperative Schmerzen. Die
aseptische Operation dauerte insgesamt circa 60 Minuten pro Tier. Die Operationstage
sowie die Euthanasietage und die daraus resultierende Implantationszeit der Schrauben

wurden erfasst (Tabelle 2).

Tabelle 2 Tabelle iiber die Implantationsdauer mit den Daten der Versuchstiere

Die Tabelle enthélt die tierspezifische Identifikationsnummer, die Versuchsdauer als Standzeit und den
Operations- sowie den Euthanasietermin.

Tier Standzeit OoP Euthanasie
1.3 6 Monate 15.11.2016 16.05.2017
1.4 6 Monate 15.11.2016 16.05.2017
1.5 6 Monate 17.11.2016 16.05.2017
1.7 6 Monate 27.03.2017 26.09.2017
3.1 6 Monate 22.03.2017 26.09.2017
27 6 Monate 27.03.2017 29.09.2017
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1.6 12 Monate 17.11.2016 30.11.2017
2.1 12 Monate 21.11.2016 30.11.2017
2.2 12 Monate 23.11.2016 30.11.2017
2.3 12 Monate 22.11.2016 30.11.2017
25 12 Monate 28.11.2016 30.11.2017
3.4 12 Monate 22.03.2017 26.03.2018
1.1 18 Monate 14.11.2016 22.05.2018
2.4 18 Monate 28.11.2016 22.05.2018
3.7 18 Monate 21.08.2017 13.02.2019
3.3 18 Monate 20.03.2017 19.09.2018
3.5 18 Monate 20.03.2017 19.09.2018
3.8 18 Monate 21.08.2017 13.02.2019

3.1.5 Postoperatives Regime

Die Tiere wurden zehn Tage separat gehalten und dann die Faden gezogen. Bis

einschliellich sechs Tage nach der Operation erhielten die Tiere oral die Antibiose

Amoxicillin/Clavulansaure 10 mg/kg KGW nach jeweils zwdlf Stunden (Synulox, Pfizer,

Berlin, Deutschland) sowie sieben Tage das Schmerzmittel 4 mg/kg KGW Carprofen

(Rimadyl, Zoetis, Berlin, Deutschland) als Kautablette.

Erfahrene Tierpfleger flhrten Uber den ganzen Versuchszeitraum tagliche Begutachtungen

mit Kontrollen der Wunden durch und beurteilten den klinischen Zustand. Postoperative

Komplikationen wurden erfasst und behandelt (Tabelle 3).

Tabelle 3 Postoperative Komplikationen und Behandlung

In der Tabelle sind die postoperativen Komplikationen der Os frontale-Operation des jeweiligen Tiers sowie die

Behandlung aufgelistet.

Tier | Komplikationen und Therapie

1.3 | Keine Komplikationen

1.4 | Keine Komplikationen

1.5 | Keine Komplikationen

1.7 | Keine Komplikationen

3.1 | Keine Komplikationen

2.7 | Keine Komplikationen

1.6 | Nahtdehiszenz und Wundheilungsstérung, Behandlung mit systemischer Antibiose
(10 mg/lkg KGW  Amoxicillin/Clavulansaure (Synulox, Zoetis, Berlin, Deutschland)),

Schmerzmittel (4 mg/kg KGW Carprofen (Rimadyl, Zoetis, Berlin, Deutschland)) und lokale

Wundbehandlung mit Acridinldsung, danach komplikationsloser Verlauf
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2.1 | Wundheilungsstérung, Wundrevision der Kopfnaht 8 Tage postoperativ mit Drainage,
Behandlung mit systemischer Antibiose (10 mg/kg KGW

Amoxicillin/Clavulansaure (Synulox, Zoetis, Berlin, Deutschland)), Schmerzmittel (4 mg/kg
KGW Carprofen (Rimadyl, Zoetis, Berlin, Deutschland)) und lokale Wundbehandlung mit

Acridinlésung, danach komplikationsloser Verlauf

2.2 | Keine Komplikationen

2.3 | Wundheilungsstérung, Behandlung mit systemischer Antibiose (10 mg/kg KGW
Amoxicillin/Clavulansaure  (Synulox, Zoetis, Berlin, Deutschland)) und lokale

Wundbehandlung mit Acridinlésung, danach komplikationsloser Verlauf

2.5 | Wundheilungsstérung, Behandlung mit systemischer Antibiose (10 mg/kg KGW
Amoxicillin/Clavulansdure  (Synulox, Zoetis, Berlin, Deutschland)) und lokale

Wundbehandlung mit Acridinlésung, danach komplikationsloser Verlauf

3.4 | Keine Komplikationen

1.1 | Keine Komplikationen

2.4 | Wundheilungsstérung, Behandlung mit systemischer Antibiose (10 mg/kg KGW
Amoxicillin/Clavulansaure (Synulox, Zoetis, Berlin, Deutschland)), Schmerzmittel (4 mg/kg
KGW Carprofen (Rimadyl, Zoetis, Berlin, Deutschland)) und lokale Wundbehandlung mit

Acridinlésung, danach komplikationsloser Verlauf

3.7 | Keine Komplikationen

3.3 | Keine Komplikationen

3.5 | Keine Komplikationen

3.8 | Keine Komplikationen

3.1.6 Euthanasie

Nach 6, 12 und 18 Monaten wurden die Tiere der jeweiligen Gruppe euthanasiert. Daflr
wurden die Tiere intramuskular mit 2 mg/kg KGW Xylazin (Xylapan, Vetoquinol, Ismaning,
Deutschland) und 20 mg/kg KGW Ketamin (Ketasin, Virbac, Glattbrugg, Schweiz)
anasthesiert und ein Venenkatheter in die Ohrvene eingelegt. Uber diesen wurden 10 mg/kg
KGW Propofol (Rapinovet, Bayer, Leverkusen, Deutschland) zur Narkosevertiefung
verabreicht und schliefdlich 10 ml T61 (T61, Intervet, Haar, Deutschland) oder 60 mg/kg
KGW Pentobarbital (Release, Wirtschaftsgenossenschaft deutscher Tierarzte, Garbsen,

Deutschland) zur Euthanasie injiziert.
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3.1.7 Entnahme der Knochenproben

Nach dem Euthanasieren wurde die Kopfhaut abprapariert und das Os frontale mit einer
Knochensage herausgetrennt (Abb. 6). Um die dislozierten und teilweise resorbierten
Implantate wiederzufinden, wurde fur die Orientierung teilweise die Innenseite der
Schadelkalotte genutzt (Abb. 7). AnschlieRend wurden die Implantate mit ausreichend
Sicherheitsabstand zum Implantat aus der Schadelkalotte mit einer Knochenstanze von

19,9 mm Durchmesser herausgestanzt (Abb. 8).

Abb. 6 Heraustrennen des Os Abb. 7 Innenansicht des Abb. 8 Entnommene

frontale herausgetrennten Os frontale Probe mit der
Knochenstanze
Die Abbildung zeigt das Die Abbildung zeigt den herausgeségten
Heraustrennen des Os frontale mit Bereich des Os frontale mit Sicht auf die  In der Mitte der Probe ist
einer oszillierenden Sé&ge. Innenseite. Innerhalb der Markierungen  ein Teil einer Schraube
sind die Implantate zu erkennen. erkennbar.

Die herausgesagten Proben wurden mit einer Beschriftung des jeweiligen Implantats in eine
Mullkompresse gewickelt und verknotet und anschlie®Rend in einem Gefall gesammelt, das
mit einer Fixierldsung gefillt war, die aus 10%iger Formaldehydlésung (Merck, Darmstadt,
Deutschland) bestand. Die Beschriffung enthielt die jeweilige Versuchsdauer
(aufgeschrieben als 6M, 12M und 18M), die tierspezifische Identifikationshummer sowie das
Implantat (CMFU fir die unbeschichteten und CMFB fir beschichtete CMF-Schrauben) und

die Schraubennummer (1 oder 2 fur gleiche Implantate).
3.1.8 Radiologische Auswertung

3.1.8.1 Erstellung der Micro-CTs

Wahrend die Proben in einer aufsteigenden Alkoholreihe entwassert wurden, erfolgten die
Aufnahmen der Micro-CT-Scans. Um Artefakte durch Bewegungen des Micro-CTs zu
vermeiden, wurden die Proben in weitere Kompressen eingewickelt und so stabil in Falcon-
Tubes fixiert, welche mit dem entsprechenden Alkohol aufgefiillt waren.

Nach Aufnahme des Scoutview, welcher einen Uberblick tiber die Proben im Falcon-Tube
zeigte, wurden die Scanbereiche fir das Micro-CT gesetzt, wobei jeder gesetzte

Scanbereich eine einzelne Probe enthielt. Die Aufnahme der Micro-CTs erfolgte mit den
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Einstellungen Voxelgrofle von 19 um, 70 kVp, 114 A (VivaCT40, Scanco Medical AG,

Bruttisellen, Schweiz).

3.1.8.2 Vorbereitung fiir die Analyse der Micro-CTs

Um die Scans mit dem Programm Fiji mit der ImageJ Version 1.52t zu bearbeiten und zu
analysieren, wurden die Bilddateien zum Format DCM konvertiert. Fiir die Analysen nicht
bendtigte Bereiche wurden abgeschnitten, um die einzelnen DatengréRen moglichst gering
zu halten.

Im Anschluss erfolgte der Import der Dateien in Fiji und die Kalibrierung mit einem Plugin
nach mgHA/ccm (Milligramm Hydroxylapatit pro Kubikzentimeter). Die korrekte Kalibrierung
wurde mit einem Kalibrationsphantom des Institutes mit bekannten Dichten und somit den

daflr bekannten unterschiedlichen Grauwerten ermittelt.

3.1.8.2.1 Erstellung der VOI zur Analyse des Residualvolumens

Um das verbliebene Implantatmaterial analysieren zu kénnen, wurde eine standardisierte
VOI (volume of interest) fir die Schrauben erstellt. Diese Standard-VOI entspricht dem
dreidimensionalen Schraubenumriss und wurde hausintern aus einem nativen Implantat
erstellt und als Zip-File gespeichert (Abb. 9). Das Volumen der Standard-VOI dient als
Referenz fir das Totalvolumen der Schraube. Gegeniber diesem wurde das verbleibende

Schraubenmaterial der Implantate in der Analyse gestellt (SV/TV).

Abb. 9 Micro-CT-Scan einer Probe im Ldngsquerschnitt

Die Abbildung zeigt den noch vorhandenen Teil einer
Schraube im Querschnitt ausgerichtet parallel zur Y-Achse,
umrandet von einer schematischen zweidimensionalen
Darstellung der Standard-VOI (gelbe Markierung).

33



Material und Methoden

Die Ausrichtung der Standard-VOI ist parallel zur Z-Achse definiert mit der an der

Schraubenspitze gelegenen Kerbe rechts oben (Abb. 10, 11 und 12).

Abb. 10 Micro-CT-Scan einer Abb. 11 Micro-CT-Scan einer nativen Abb. 12 Micro-CT-Scan im

nativen Schraube in Aus- Schraube in Ausrichtung parallel zur unteren Bereich einer nativen

richtung parallel zur Z-Achse Y-Achse Schraube in Ausrichtung
parallel zur Z-Achse

Die an der Schraubenspitze

befindliche Kerbe ist rechts oben.
Damit die Standard-VOI fir jede Schraube gleich gelegt werden konnte, mussten alle
Schrauben gleich ausgerichtet werden. Das heif3t, sie wurden entsprechend der Standard-
VOI mit dem Schraubenkopf Richtung Nullpunkt und der Schraubenspitze parallel zur Z-
Achse des Scans ausgerichtet. Dabei diente die Kerbe am Schraubenende immer als
Orientierung fiir die Drehung der Schraube (Abb. 13, 14 und 15). Die Speicherung der Scans

erfolgte grundsatzlich im Tiff-Format.

Abb. 13 Micro-CT-Scan einer Abb. 14 Micro-CT-Scan einer Abb. 15 Micro-CT-Scan einer
beschichteten Schraube nach beschichteten Schraube nach 12 beschichteten Schraube nach
12 Monaten Versuchszeit, Monaten Versuchszeit, 12 Monaten Versuchszeit,
Ausrichtung parallel zur Z- Ausrichtung parallel zur Z-Achse Ausrichtung parallel zur 2Z-
Achse im Bereich des im mittleren Bereich der Schraube Achse im Bereich der
Schraubenkopfes mit TORX Schraubenspitze mit Kerbe
(Schraubenmitnahmeprofil, rechtsseitig oben

auch Innensechsrund genannt)
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Die Standard-VOI wurde dann genau auf die Schraube des jeweiligen Scans gelegt und als

RoiSet1x abgespeichert (Abb. 16, 17 und 18).
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Abb. 16 Micro-CT-Scan einer Abb. 17 Micro-CT-Scan einer Probe Abb. 18 Micro-CT-Scan einer
Probe nach 12 Monaten nach 12 Monaten Versuchszeit, Probe nach 12 Monaten
Versuchszeit, Standard-VOIl im Standard-VOI im mittleren Teil der Versuchszeit, Standard-VOI im
Bereich des Schraubenkopfes Schraube Bereich der Schraubenspitze
mit befindlicher Kerbe
rechtsseitig oben
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3.1.8.2.2 Erstellen der VOIs zur Analyse des umliegenden Knochens
Zur Untersuchung der Reaktion des Knochens auf die Degradation wurde ein
Auswertungsbereich zwischen dem urspriinglichen Schraubenumriss und einem 0,5 mm
vergroBerten Umriss gewahlt, da hier die grofte Reaktion des Knochens auf das
degradierende Material zu erwarten war und um ausschlieRlich Veranderungen in Nahe des
Implantats zu erfassen. Die Festlegung des zweiten Auswertungsbereichs erfolgte nach der
Erstuntersuchung der Micro-CT-Scans sowie der histomorphometrischen Proben auf den
Bereich zwischen urspriinglicher Implantatgrenze und 1,5 mm VergréRerung, da bis dorthin
Veranderungen in der Knochenstruktur festzustellen waren (Abb. 19 und 20), und der

Bereich somit Rlckschlisse auf das Gesamtverhalten des Knochens hinsichtlich der

Degradation vermuten lasst.

L
»

- )
* 9 .

b

Abb. 19 Knochenverdnderungen im Micro-CT-Scan bis
1,5 mm um das urspriingliche Implantat

Die  Abbildung  zeigt einen  Micro-CT-Scan  einer
unbeschichteten Probe nach 6 Monaten Versuchszeit (6M
3.1 CMFU1). Die Auffélligkeiten im Knochen gehen bis zum
duleren gelben Ring in 1,5mm Entfernung zur
urspriinglichen Implantatgrenze (innerer gelber Ring).
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Abb. 20 Knochenverdnderungen im
histologischen Bild bis circa 1,5 mm um
das urspriingliche Implantat

Das  histomorphometrische  Bild  einer
beschichteten Probe nach 6 Monaten
Versuchszeit (6M 3.1 CMFB2) zeigt, dass
Verdnderungen im Knochen bis zur duReren
gelben Markierung in 1,5 mm Entfernung der
urspriinglichen Implantatgrenze (innere gelbe
Markierung) sichtbar sind.
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Fur die radiologische Analyse des umliegenden Knochens wurde der VOI ,RoiSet1x”, die

den urspringlichen Schraubenumriss zeigt, ein vergroRerter Umriss von 0,5 mm und 1,5 mm

hinzugefugt. Da ein Grolteil

Schrauben disloziert war

und die erstellten

Auswertungsbereiche Teile des Sinus frontalis einschlossen (Abb. 21 und 22), wurden die

Auswertungsbereiche mithilfe eines Makros und, sofern es notwendig war, anschlielend

manuell individuell angepasst.

Abb. 21 VOI zur Auswertung des
umliegenden Knochens ohne
Beriicksichtigung des Sinus frontalis

Der Micro-CT-Scan einer Probe mit
Ausrichtung parallel zur Z-Achse zeigt
den mittleren Teil der Schraube. Der
Auswertungsbereich 1,5 mm  befindet
sich zwischen der inneren und &dul3eren
gelben  Markierung  und  schliel3t
Bereiche des Sinus frontalis mit ein.
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Abb. 22 Schematische Darstellung der VOI zur
Auswertung des umliegenden Knochens ohne
Beriicksichtigung des Sinus frontalis im
Ldngsquerschnitt

Micro-CT-Scan einer Probe mit Ausrichtung parallel
zur  Y-Achse. Schematische Darstellung des
Auswertungsbereichs vom &duBBeren Rand des
Implantats (Implantat in der Mitte im Bild als Umriss
erkennbar) bis 1,5 mm umgebend, als
zweidimensionales Bild, schlie3t Teile des Sinus
frontalis in den Auswertungsbereich mit ein.

Die fertigen VOlIs ,Roi-TT-0,5-V* (Abb. 23 und 24) und ,Roi-TT-1,5-V* (Abb. 25 und 26)

entsprechen dem Totalvolumen der 0,5- bzw. 1,5-mm-Umgebung des Implantats, dem das

Volumen des mineralisierten Knochens innerhalb dieses Bereichs in der Analyse
gegeniibergestellt wurde (BV/TV 0,5 und BV/TV 1,5).
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Abb. 23 VOI zur Auswertung des

mineralisierten Knochenanteils bis
0,5 mm zur urspriinglichen
Implantatgrenze

Der Micro-CT-Scan zeigt den mittleren Teil
der Schraube in Ausrichtung parallel zur Z-
Achse mit dem Auswertungsbereich der
fertigen VOI ,Roi-TT-0,5-V* innerhalb der
gelben Markierungen nach der Anpassung.

Abb. 24 Schematische Darstellung der VOI zur
Auswertung des mineralisierten Knochenanteils bis
0,5 mm zur urspriinglichen Implantatgrenze im
Ldngsquerschnitt

Der Micro-CT-Scan in Ausrichtung parallel zur Y-Achse
zeigt eine schematische Darstellung des
Auswertungsbereichs der fertigen VOI ,Roi-TT-0,5-V*. Als
gelber Bereich ist der dulere Rand des Implantats bis
0,6 mm  Entfernung  nach der Anpassung im
zweidimensionalen Bild dargestellt.

Abb. 25 VOI zur Auswertung des
mineralisierten Knochenanteils bis

1,5 mm zur
Implantatgrenze

urspriinglichen

Der Micro-CT-Scan zeigt den mittleren
Teil einer Schraube in Ausrichtung
parallel  zur Z-Achse mit dem
Auswertungsbereich der fertigen VOI
»,ROI-TT-1,5-V* innerhalb der gelben
Markierungen nach der Anpassung.
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Abb. 26 Schematische Darstellung der VOI zur
Auswertung des mineralisierten Knochenanteils bis
1,5 mm zur urspriinglichen Implantatgrenze im
Léangsquerschnitt

Der Micro-CT-Scan einer Schraube in Ausrichtung parallel
zur Y-Achse zeigt eine schematische Darstellung des
Auswertungsbereichs der fertigen VOI ,Roi-TT-1,5-V*. Als
gelber Bereich ist der duBere Rand des Implantats bis
1,6 mm  Entfernung nach der Anpassung im
zweidimensionalen Bild dargestellt.
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3.1.8.2.3 Ermittlung der Thresholds fiir die Analyse der Micro-CT-Scans

Die Analyse der Micro-CTs erfolgte mit einem
o ) . . Tabelle 4 Treshold Luft-Schraube/
institutseigenen ImageJ-Makro. Micro-CT-Bilder stellen  Knochen

durch unterschiedliche Grauwerte unterschiedliche  pjc omitteiten unteren® Threshold-

werte jeder 6-Monatsprobe, gerundet
auf ganze Zahlen, sowie deren

die Thresholds, also die Grenzwerte der Grauwerte, zu ’\Z”;tfi/we” gerundet auf eine ganze

Dichten von Materialien dar. Somit war es notwendig,

ermitteln, bei denen sich die verschiedenen

6-Monats- Threshold

Materialien voneinander separieren. probe Luft -Schraube/Knochen
Fur die Untersuchung des Residualvolumens wurden |2.7-CMFB1 420
diejenigen Thresholds fiir die Grauwerte ermittelt, bei |1.7-CMFB1 450
denen sich Luft von Schraube sowie Schraube von |31-CMFB1 390
) , 3.1-CMFB2 450

Knochen unterschied. Anhand des Grauwertbereichs
o _ . 1.7-CMFB2 450
fir die Dichte der Schraube konnte dann bei der |5 ~yu=s> 445
Analyse der noch nicht resorbierte Anteil der Schraube [12.cmFB2 350
innerhalb des ursprunglichen Schraubenumrisses | 1.5-CMFB1 430
berechnet werden. 1.5-CMFB2 400
« . 1.4-CMFB1 380

Der ,untere” Threshold stellt den Grenzwert fur die
. 1.3-CMFB2 390

Separation von Luft zu Schraube und Knochen dar, da
die Dichten der beiden Materialien ahnlich sind. Dieser |2.7-CMFU1 420
,untere“ Threshold wurde fir jede 6-Monatsprobe |3-1-CMFU1 470
einerseits mit der Histogrammfunktion fir die 1.7-CMFU1 420
o 3.1-CMFU2 500

Grauwerte des ganzen Scans und andererseits in
1.7-CMFU2 460
Bereichen des Scans, in welchen sich sowohl Luft als 57 cuEms 270
auch Schrauben- und Knochenmaterial befanden, [1.4-CMFU2 450
sowie mit  der  Thresholdfunktion ermittelt. | 1.5-CMFU1 450
AnschlieRend wurde ein Gesamtmittelwert aller 6- |1-5-CMFU2 445
. . 1.3-CMFU2 530

Monatsproben gebildet, welcher als Referenz fir alle
1.4-CMFU1 400
Scans benutzt wurde (Tabelle 4). T3.CMEUT 175
Der gemittelte Threshold, bei dem sich Luft von Mittelwert 235

Schraube und Knochen separierte, ergab

435 mgHA/ccm. Zur Bestimmung des ,oberen® Threshold, dem Grenzwert, bei dem sich
Schraube von Knochen unterscheidet, wurde aus den maximalen Grauwerten der Scans
beider nativen Schrauben an sechs gleichen Stellen der VOI RoiSet1x der Mittelwert erstellt.
Die Werte und der Mittelwert wurden auf eine ganze Zahl gerundet (Tabelle 5). Der ermittelte
Wert wurde anhand der Thresholdfunktion Gberprift und stellte den Schwellenwert dar, bei

dem sich Schraube von Knochen unterschied. Der Wert lag bei 860 mgHA/ccm.
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Tabelle 5 Threshold Schraube-Knochen

Die ermittelten maximalen Grauwerte beider nativen
Schrauben an sechs gleichen Stellen der VOI RoiSet1x, auf
ganze Zahlen gerundet, sowie der daraus gebildete
Mittelwert, auf eine ganze Zahl gerundet, ergab nach
Uberpriifung den Thresholdwert fiir die Separation von
Implantatmaterial und Knochen.

CMFB CMFU

Roi1x an Stelle 50 871 872
Roi1x an Stelle 100 876 867
Roi1x an Stelle 128 867 857
Roi1x an Stelle 150 864 864
Roi1x an Stelle 200 853 890
Roi1x an Stelle 250 834 808
Mittelwert 860

Der Bereich zwischen dem ,unteren” und dem ,oberen“ Threshold ist in Grauwerten
ausgedruckt von 435 bis 860 mgHA/ccm und stellt die Dichte des Implantatmaterials dar. Die
Quantifizierung des Residualvolumenanteils der Schrauben konnte dann innerhalb der
RoiSet1x,

Referenzvolumen galt, mit diesen Einstellungen erfolgen (Abb. 27 und 28).

welche den Umriss der urspringlichen Schraube darstellt und als
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Abb. 27 Kontrolle des ermittelten
Thresholdbereichs fiir die Quanti-
fizierung der Schraube im mittleren
Bereich der Schraube im Micro-CT-
Scan

Rot angeférbt sind die Grauwerte, welche

dem  Implantatmaterial ~ entsprechen.
Dieses wurde innerhalb der RoiSet1x
quantifiziert, welche als gelbe

Abgrenzung dargestellt ist.
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Abb. 28 Kontrolle des er-
mittelten Thresholdbereichs
fiir die Quantifizierung der
Schraube im unteren Bereich
der Schraube im Micro-CT-
Scan

Rot  angefarbt sind  die
Grauwerte, welche dem
Implantatmaterial entsprechen.
Dieses wurde innerhalb der
RoiSet1x quantifiziert, welche
als gelbe Abgrenzung
dargestellt ist.
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Innerhalb der Proben stellt mineralisierter Knochen das Material mit der héchsten Dichte und
somit hochsten Grauwerten dar. Daher wurde fur die Quantifizierung des mineralisierten
Knochens als ,oberer® Thresholdwert der hochste Grauwert des jeweiligen Scans
angenommen. Somit konnte der Volumenanteil an mineralisierten Knochen innerhalb des
jeweiligen Auswertungsbereichs Roi-TT-0,5-V und Roi-TT-1,5-V vom ,unteren® Threshold bis

zum héchsten Grauwert der jeweiligen Probe erfasst werden (Abb. 29 und 30).

Abb. 29 Kontrolle des ermittelten

Thresholdbereichs fiir die
Quantifizierung von mineralisierten
Knochen im  Micro-CT-Scan im
mittleren Bereich der Schraube

Rot angefdrbt sind die Grauwerte,
welche dem mineralisierten Knochen
entsprechen. Der Bereich zwischen
innerer und &ulBerer gelber Markierung
entspricht dem Auswertungsbereich Roi-
TT-1,5-V, in welchem der Volumenanteil
an mineralisiertem Knochen berechnet
wurde.

Abb. 30 Kontrolle des ermittelten
Thresholdbereichs fiir die
Quantifizierung von mineralisierten
Knochen im Micro-CT-Scan im unteren
Bereich der Schraube

Rot angeférbt sind die Grauwerte, welche
dem mineralisierten Knochen
entsprechen. Der Bereich zwischen
innerer und &ullerer gelber Markierung
entspricht dem Auswertungsbereich Roi-
TT-1,5-V, in welchem der Volumenanteil
an mineralisiertem Knochen berechnet
wurde.

Um einheitliche farbliche 3D-Rekonstruktionen abbilden zu konnen, wurde eine Ober- und

Untergrenze der dargestellten Grauwerte festgelegt (-200 bis 1800 mgHA/ccm), welchen

dann Farben zugeordnet wurden.
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3.1.8.2.4 Radiologische Referenzmessungen

Beide nativen Schrauben wurden ohne vorherige Implantation in ein Versuchstier, im Micro-
CT gescannt. Die Scans wurden wie beschrieben bearbeitet und ebenfalls die VOI RoiSet1x
zur Bestimmung des verbliebenen Schraubenanteils fur die Scans erstellt. Die Analyse des
Residualvolumens zeigt eine Abweichung von 100% (Tabelle 6) und erklart sich durch den
gemittelten Thresholdwert und Scanartefakte sowie durch Ungenauigkeiten des

Auswertungsbereichs, bedingt durch die raue Oberflache der Schraube.

Tabelle 6 Quantifizierung des Residualvolumens der
beiden nativen Schrauben

Das Residualvolumen wurde als Anteil noch nicht
resobierten Implantatmaterials im Auswertungsbereich
berechnet (SV/TV = Screw volume/Total volume).

Probe SVITV [%]
CMFBnativ 94,5
CMFUnativ 91,0

Ebenso wurden flir 6 entnommene Nativproben ohne Implantatmaterial jeweils die
Auswertungsbereiche Roi-TT-0,5-V und Roi-TT-1,5-V erstellt und mit dem ermittelten
Thresholdbereich flir mineralisierten Knochen analysiert. Der Volumenanteil mineralisierten
Knochens innerhalb des Auswertungsbereichs bezogen auf das Gesamtvolumen des
jeweiligen Auswertungsbereichs wurde erfasst (Tabelle 7).

Tabelle 7 Ergebnis der Analyse des Knochenanteils von 6 Nativproben in beiden
Auswertungsbereichen

Die Tabelle enthélt das Ergebnis der Analyse des Knochenanteils von 6 Nativproben in beiden
Auswertungbreichen. Der Volumenanteil des mineralisierten Knochens (BV) ist innerhalb des jeweiligen
Auswertungsbereichs bezogen auf das Gesamtvolumen (TV) des jeweiligen Auswertungsbereichs, inklusive
des Mittelwertes der Ergebnisse gerundet auf 2 Nachkommastellen, angegeben (BV/TV = Bone volume/Total
volume).

BV/TV [%] BV/TV [%]

Roi-TT-0,5-V Roi-TT-1,5-V
18M-1.1-nativ_2639 95,93 95,85
18M-3.7-nativ_2674 91,29 91,17
18M-3.8-nativ_2679 98,04 97,52
18M-3.7-nativ_2685 82,7 82,63
18M-3.8-nativ_2696 76,72 78,54
12M-3.4-nativ_5195 96,14 95,67
Mittelwert 90,14 90,23
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3.1.8.2.5 Darstellung der VOIs als 3D-Projektion

Neben der Berechnung des Residualvolumens und der Berechnung des Volumenanteils an
mineralisierten Knochen in den jeweiligen Auswertungsbereichen jeder Probe wurden 3D-
Rekonstruktionen fur die unterschiedlichen Grauwerte des Micro-CTs innerhalb des
Thresholdbereichs erstellt. Den Grauwerten wurden Farben zugeordnet, wobei sich das
Magnesiumimplantat vorwiegend aus Blautdnen zusammensetzt und der mineralisierte
Knochen vorwiegend aus Griintdnen. Dabei sieht man im Vergleich der dreidimensionalen
Darstellungen des Residualvolumens eine intakte native Schraube und bei einer nach zwélf

Monaten enthommenen Probe Substanzverluste (Abb. 31).

1799.9
1300.0
800.0
300.0

-200.0

1 mm

Abb. 31 3D-Rekonstruktionen des Implantatmaterials innerhalb der
VOI RoiSet1x

Links ist ein Nativimplantat, rechts eine nach 12 Monaten entnommene
beschichtete Probe. In der Mitte ist unten ein Mal3stab in Millimeter und
oben die Farbskala, welche die Grauwerte in mgHA/ccm des Micro-CTs
in ein anderes Farbschema libertragt.

Im Vergleich der Analyse des mineralisierten Knochens zur Nativprobe sieht man sowohl in
der VOI Roi-TT-0,5-V als auch in der Roi-TT-1,5-V eine homogene Verteilung des
mineralisierten Knochens und einen hypothetischen Hohlraum eines Implantats. Bei der 3D-
Darstellung des mineralisierten Knochens um eine unbeschichtete Schraube zeigen sich in
beiden VOlIs deutliche Hohlraume und Unebenheiten, ausgehend von der urspriinglichen
Implantatgrenze (Abb. 32 und 33).
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Abb. 32 3D-Rekonstruktionen des mineralisierten Knochens innerhalb der VOIs Roi-TT-0,5-V als
Querschnitt

Die Abbildung zeigt die 3D-Rekonstruktion des mineralisierten Knochens innerhalb der VOIs Roi-TT-0,5-V als
Querschnitt. Links ist eine Nativprobe, rechts der mineralisierte Knochen um eine nach 6 Monaten entnommene
unbeschichtete Probe. In der Mitte unten ist ein Mal3stab in Millimeter und oben die Farbskala, welche die
Grauwerte des Micro-CTs in ein Farbschema (ibertragt.
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Abb. 33 3D-Rekonstruktionen des mineralisierten Knochens innerhalb der VOIs Roi-TT-1,5-V als
Querschnitt

Die Abbildung zeigt die 3D-Rekonstruktion des mineralisierten Knochens innerhalb der VOIs Roi-TT-1,5-V als
Querschnitt. Links ist eine Nativprobe, rechts der mineralisierte Knochen um ein nach 6 Monaten entnommenes
unbeschichtetes Implantat. In der Mitte unten ist ein Mal3stab in Millimeter und oben die Farbskala, welche die
Grauwerte des Micro-CTs in ein Farbschema (ibertrégt.
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3.1.9 Histomorphometrische Untersuchung

3.1.9.1 Vorbereitung der Proben

Nachdem die Micro-CT-Scans erstellt waren, wurde je eine Seite der runden Knochenstanze
mit einer Schleifmaschine (MetaServ™ 250, Buehler, Lake Bluff) plan geschliffen, um bei der
spateren Einbettung ein Kippen der Praparate zu vermeiden. Zum Kuhlen und Feuchthalten

wurde dabei Ethanol verwendet.

3.1.9.2 Fixierung, Entwasserung und Entfettung

Damit die Medien wahrend der einzelnen Schritte der Fixierung, Entwasserung und
Entfettung die Proben vollstandig infiltrierten, wurden diese wahrenddessen auf einem
Schiittler gelagert (Laboshake, C. Gerhardt, Kénigswinter, Deutschland).

Nach der Entnahme der Proben verblieben diese zur Fixierung fir sieben Tage in einer
10%igen Formaldehydlésung und wurden anschlieRend fir circa eine Stunde unter
flieRendes Leitungswasser gestellt, um die Fixierlésung zu entfernen. Danach begann mit
einer aufsteigenden Alkoholreihe die manuelle Entwasserung (Tabelle 8). Dabei wurde
ausgehend von 100%igem Ethanol (Ethanol, absolut vergallt, Herbeta Arzneimittel, Berlin,

Deutschland) die jeweilige Verdinnung handisch hergestellt.

Tabelle 8 Entwéasserungsschema der Proben

Die Entwésserung der Proben erfolgte mit einer aufsteigenden
Alkoholreihe nach dem in der Tabelle dargestellten Schema.

Medium Verbleib im Medium
70% Ethanol 7 Tage

80% Ethanol 7 Tage

96% Ethanol 2x7 Tage

100% Ethanol 3 x7 Tage

Nach jedem Wechsel des jeweiligen Mediums wurde fir zehn Minuten mittels eines
Exsikkators (Exakt, Norderstedt, Deutschland) bei circa 400 mbar ein Vakuum erzeugt und
aufrechterhalten, um potentielle Luftblasen zu entfernen.

Die 24-stlindige Lagerung in Xylol (Xylene, J.T. Baker, Deventer, Niederlande) diente nach
der Entwasserung zur Entfettung der Proben und zur Verdrangung des Alkohols. Das
Intermedium Xylol kann sich im Gegensatz zum Alkohol im folgenden Schritt mit dem

Einbettungsmedium vermischen.
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3.1.9.3 Prainfiltration, Infiltration und Einbettung

Als Basis fur alle folgenden Losungen der Prainfiltration, Infiltration und Einbettung diente die
entstabilisierte Basislésung. Diese wurde hergestellt, indem die Technovit-Basislésung
(Technovit 9100 Neu Basislésung |, Kulzer, Hanau, Deutschland) durch eine
Chromatographiesaule laufen gelassen wurde, welche mit Baumwollwatte gestopft und mit
50 g Aluminiumoxid (Merck, Darmstadt, Deutschland) gefllt war.

Um eine homogene Prainfiltrationslésung herzustellen, wurden auf einem Magnetrihrer pro
400 ml Basislésung je 2 g Harter 1 (Technovit 9100 Harter 1, Kulzer, Hanau, Deutschland)
mit einem Ruhrfisch 30 Minuten vermischt. Um Luftblasen im Medium und an den Proben zu
eliminieren, welche die homogene Infiltration von der Lésung behindern und somit die
vollstandige Einbettung der Proben behindern wirde, wurde erneut mit dem Exsikkator ein
10-minltiges Vakuum bei circa 400 mbar erzeugt. Danach verblieben die Proben fir funf
Tage bei 4 °C im Medium.

Zum Herstellen der Infiltrationslésung wurden in einem Erlenmeyerkolben mit Hilfe eines
Ruhrfisches 400 ml Basislésung und 40 g PMMA-Pulver (Technovit 9100 Pulver, Kulzer,
Hanau, Deutschland) vermischt und anschlieRend mit Basislosung auf 500 ml aufgefllt. Die
Ruhrdauer auf dem Magnetrihrer, bis das PMMA-Pulver vollstdndig in Lésung gegangen
war und das Medium klar wurde, betrug zwei Stunden. AnschlieBend wurden 2 g Harter 1
hinzugegeben und die Losung erneut 20 Minuten verrihrt. Nachdem die Proben mit der
Infiltrationsldsung bedeckt waren, wurde erneut der Exsikkator, wie in den vorherigen
Bearbeitungsschritten, verwendet. Die Proben verblieben fur sieben Tage bei 4 °C in der
Infiltrationslésung. Die Schritte der Infiltration wurden dann ein zweites Mal identisch
wiederholt und die Proben nochmals fir sieben Tage bei 4 °C im Medium aufbewahrt. Um
500 ml Stammlésung A herzustellen, wurde mit Hilfe des Magnetriihrers in einem
Erlenmeyerkolben 350 ml Basislésung mit 80 g PMMA-Pulver vermischt und das fehlende
Volumen mit Basislésung aufgefiillt. Nach circa zwei Stunden wurde das Gemisch klar und
das PMMA-Pulver war vollstandig aufgelost. Als letztes wurden 3 g Harter 1 hinzugegeben
und weitere 20 Minuten vermischt. Die Stammldsung B wurde aus 44 ml Basislésung und
4 ml Harter 2 (Technovit 9100 Harter 2, Kulzer) in einem Erlenmeyerkolben mit Hilfe eines
Ruhrfisches und 2 ml Regler (Technovit 9100 Regler, Kulzer, Hanau, Deutschland) verrihrt.
Aus vorsichtiger Mischung von Stammlésungen A und B im Verhaltnis 9:1 wurde in einem
Messzylinder das Polymerisationsgemisch hergestellit.

Die Einbettformen wurden mit beschrifteten Zetteln zur Probenidentifikation prapariert.
AnschlielRend wurden die Proben aus der Infiltrationsldsung in die Form gegeben und mit der
plan angeschliffenen Kante nach unten ausgerichtet und mit dem Polymerisationsgemisch
aufgeflllt (Abb. 34). Nach zehn Minuten bei 400 mbar im Exsikkator wurden mit Hilfe einer

Pipette Luftblasen, welche sich den Proben anlagerten, entfernt. Dann wurden die
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Einbettformen mit einem Deckel verschlossen und fur 48 Stunden zum Aushéarten bei -4 °C
in einen Kidhlschrank gegeben. Die fertigen Blocke konnten dann aus den Formen einfach
herausgel6st werden.

Die eingebetteten entnommenen Knochenstanzen wurden zu Gewebeschliffen, welche die
Implantate im Langsquerschnitt mit dem umliegenden Gewebe zeigten, bearbeitet. Diese
wurden anschlieRend gefarbt und digitalisiert. Mithilfe einer Software konnte dann das noch
verbliebene Schraubenmaterial sowie die Flachenanteile an mineralisierten Knochen um die
Implantate berechnet werden.

Dafiir war es zunachst notwendig, die korrekte Schliffebene der Implantate aus den Blécken
zu erstellen. Zur Orientierung fur den Anschliff der Proben erwies es sich als Vorteil, dass
sich die darin befindlichen Implantate dunkler darstellten als der umliegende Knochen (Abb.
35). Unter Sichtkontrolle wurden die Blécke dann bis kurz vor den Langsquerschnitt des
Implantats mit einer Prazisionsschleifmaschine (Prazisions-Mikro-Schleifsystem Exakt 400
CS, Exakt) angeschliffen. Da die Blocke eine bestimmte GroRe fur die Einspanneinrichtung
am Mikrotom besitzen mussten, wurden die Seiten rechteckig zueinander geschliffen und
wenn notig die Blocke mit der Aufblockmasse (Technovit 3040, Kulzer, Hanau, Deutschland)
angepasst. Mit dem Hartschnittmikrotom (Leica RM 2255, Leica Mircosystems, Wetzlar,
Deutschland) konnte der exakte Langsquerschnitt der Implantate gewonnen werden (Abb.
36), ohne grébere Schleifspuren auf den Proben zu haben. Wenn es notwendig war, konnte
zudem mit der Feineinstellung die angeschliffene Ebene korrigiert werden. Die entstandene

Schnittebene der Blocke wurde fur die Herstellung der Schliffe genutzt.

Abb. 34 Knochenprobe im Abb. 35 Fertig ausgehdrtete Abb. 36 Im Hartschnitt-

Einbettmedium Probe mikrotom eingespannter
Block

Die bearbeitete Knochen- Der fertige PMMA-Block, darin

stanze mit beschriftetem die Knochenprobe und das Zeigt die eingespannte Probe

Zettel zur Identifikation der darin befindliche Implantat als mit dem Léngsquerschnitt des

Probe in der Einbettform im dunklerer Bereich erkennbar. Implantats und dem

Polymerisationsgemisch. umliegenden Gewebe.

47



Material und Methoden

3.1.9.4 Herstellung der Schliffe

Die Blocke wurden dann mittels Trenn-Dinnschliff-Technik zu circa 100 uym dicken Schliffen
bearbeitet. Dafur wurde die Rulckseite der Blécke parallel zur Schnittflache mit der
Prazisionsschleifmaschine (Prazisions-Mikro-Schleifsystem, Exakt) geschliffen (Schleifpapier
220er Kornung, Schleifdauer nach Bedarf) und mit doppelseitigem Klebeband auf einem
Plexiglasobjekttrager fixiert. Die Dicke des somit entstandenen Block-Klebeband-
Objekttrager-Verbundes  sowie ein  weiterer  Objekttrager wurden mit einer
Mikrometerschraube gemessen und notiert.

Vor dem Aufkleben der Schnittflache auf den zweiten Objekttrager wurden diese mit
Petroleumbenzin (Suprasolv, Merck, Darmstadt, Deutschland) gereinigt und dann der
Prazisionskleber (Prazisionskleber, Kulzer, Hanau, Deutschland) auf die Schnittflache
aufgetragen. Das Zusammenfligen und die Aushartung erfolgte in der Prazisionsklebepresse
unter UV-Licht (Prazisionsklebepresse Exakt 310 CP, Exakt) fur acht Minuten und resultierte
in einem fertigen Objekttrager-Block-Objekttrager-Verbund (Abb. 37).

Die Dicke des so entstandenen ,Sandwichs* (Objekttrdger-Block-Objekttrager) wurde
anschlieRend wieder vermessen. Mit den vorherigen Messungen des Block-Klebeband-
Objekttrager-Verbundes und des einzelnen Objekttragers wurde die Dicke der Klebeschicht

berechnet. Dies war fur die folgenden Schritte notwendig, um eine reine Schliffdicke am

Ende der Bearbeitung fur alle Proben mit einheitlich 100 ym zu erreichen.

A. 37 Fertig geklebtes ,,Sandwich”

Die Implantatschnittfliche ist mit Prézisionskleber an den oberen Objekttrédger geklebt und die Riickseite des
Blocks ist mit doppelseitigem Klebeband an den unteren Objekttrédger geklebt.

Eine circa 300 ym dicke Scheibe wurde mit der Bandsage (Diamant Bandsage, Exakt 310
CP, Exakt) abgesagt (Abb. 38). Die so entstandenen Schliffe wurden erneut mit der
Prazisionsschleifmaschine (Schleifpapier 1200 Koérnung) bis auf 100 um Praparatdicke
heruntergeschliffen und anschliefiend mit Schleifpapier 2500er Kérnung fiir finf Minuten und

danach mit Schleifpapier 4000er Kérnung fir finf Minuten poliert.
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Fir die Unterscheidung der unterschiedlichen Gewebearten und zur Berechnung von deren
Flachenanteilen nach der Digitalisierung mussten die Schliffe gefarbt werden. Die Oberflache
der Schliffe wurde flr eine Minute mit 1%iger Ameisensaure (Suprapur, Merck, Darmstadt,
Deutschland) angeétzt (Abb. 39), damit die Farbstoffe im nachsten Schritt besser in das

Gewebe infiltrieren konnten. AnschlieRend wurden die Schliffe funf Minuten unter flieRendem

Leitungswasser abgesplilt.

Abb. 39 Aniétzen der Schliffe mit 1%iger
Ameisenséure fiir eine Minute

Abb. 38 Die Bandsédge beim
Absagen

Die Bandsédge schneidet den

Objekttrager, welcher den

Implantatanschnitt enthélf, vom

librigen Block mit circa 300 um

Dicke ab.

Die Farbung nach Giemsa (Giemsa’s Azur-Eosin-Methylenblaulésung, Merck, Darmstadt,
Deutschland) erfolgte manuell (Abb. 40) in einer schematischen Reihenfolge (Tabelle 9). Im
Anschluss wurden auf die Praparate dinn Vitrocloud (Firma Langenbrinck, Emmendingen,

Deutschland) aufgebracht und ein Deckglas zum Schutz aufgelegt.

Abb. 40 Arbeitsplatz fiir die Fdrbung der Schliffe
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Tabelle 9 Fdarbeschema der Schliffe

Die Schliffe wurden nach dem in der Tabelle angegebenen Schema geférbt.

Wassern unter flieRendem Leitungswasser | 5 Minuten

Spulung mit destilliertem Wasser 2 Minuten

Farbung in 3%iger Giemsalbsung 15 Minuten
(Giemsas Azur-Eosin-Methylenblaulésung,

Merck, auf 3%ige Konzentration handisch

herunterverdinnt)

Spulung mit 100% Ethanol 1 Minute

Farbung in 3%iger Giemsaldsung 20 Minuten

Spulung mit 100% Ethanol 1 x 1 Minute und 1x 30 Sekunden
Waschen in Xylol 2x 30 Sekunden

3.1.9.5 Histomorphometrische Analyse

3.1.9.5.1 Vorbereitungen fiir die Analyse

Die gefarbten Schliffe wurden mit der Software AxioVision (5er-Okular, mit Kondensor,
AxioCam MRc5, AxioVision 4.8.2 Carl Zeiss, Jena, Deutschland) als Mosaikbild digitalisiert.
AnschlieRend wurde das Bild auf Fehler Gberprift, gegebenenfalls korrigiert, gestitcht und
ein Maldstab eingezeichnet. Jedes so entstandene Bild wurde mit dem Programm Fiji mit der
Imaged Version 1.52t gedreht, so dass die Ausrichtung der Schraube senkrecht war und der

Schraubenkopf nach oben zeigte. Die Abspeicherung erfolgte im JPEG-Format.

3.1.9.5.1.1 Erstellung der ROI zur Quantifizierung des Knochenanteils

Um anhand der digitalisierten Schliffe das Residualvolumen der Schrauben sowie den Anteil
an mineralisierten Knochen um das Implantat untersuchen zu kénnen, wurde zunachst eine
Standard-ROI (ROI = region of interest) hausintern erstellt. Der Umriss eines Schiliffs einer
nativen Schraube im Querschnitt (Abb. 41) diente als Vorlage fir die Standard-ROI (Abb. 42)

Abb. 41 Native Schraube Abb. 42 Standard-ROI
im Querschnitt

Die gelbe Markierung
Eine native Schraube im als Standard-ROI
Querschnitt  diente  als dargestellt zeigt den
Vorlage fiir die Standard- Umriss einer nativen
ROI. Rechts unten Schraube im Quer-
befindet sich der Mal3stab. schnitt.

AN
2000 ym
Abb. 41 Abb. 42
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Uber ein hauseigenes Makro zur histologischen Auswertung konnte dann die Standard-ROlI
nach automatischer Groflenanpassung durch den Malfistab im Original oder, je nach
Schnittebene in gespiegelter Version, auf den urspriinglichen Umriss des jeweiligen
Implantats gelegt werden. Orientierung fur die urspringlichen Umrisse der teilresorbierten
Schrauben boten vor allem der Schraubenkopf sowie gut sichtbare Bereiche des Gewindes,
welche sich deutlich vom (brigen Gewebe unterschieden. Die Standard-ROIl wurde dann

automatisch unter CMFU.roi gespeichert.

Der Flachenanteil an mineralisierten Knochen wurde im Abstand bis 0,5 mm und im Abstand
bis 1,5 mm von der urspriinglichen Implantatgrenze untersucht. Daflr erstellte das Makro,
nachdem die Standard-ROI platziert war, 3 Bereiche um die urspriingliche Implantatgrenze.
Die Bereiche erfassten jeweils die Flache zwischen Implantatgrenze und 0,5 mm Umgebung,
zwischen 0,5 mm und 1 mm Umgebung und zwischen 1,0 mm und 1,5 mm Umgebung
(Abb. 43). Bereiche, die den Sinus frontalis miteinschlossen, wurden manuell korrigiert und

aus dem Auswertungsbereich herausgenommen (Abb. 44).

Abb. 43 Histologische Auswertungsbereiche vor
der Korrektur

Die Abbildung zeigt die histologischen
Auswertungsbereiche vor der Korrektur. Alle 3
farbigen Auswertungsbereiche schlieBen den Sinus
frontalis mit ein. Der orangene Bereich erfasst die

Umgebung zwischen der urspriinglichen
Implantatgrenze bis 0,5 mm, der gelbe
Auswertungsbereich  die  Umgebung  zwischen
0,5mm bis 1,0 mm und der griine

Auswertungsbereich die Umgebung von 1,0 mm bis
1,5 mm. Rechts unten befindet sich der Mal3stab.

Abb. 44 Histologische Auswertungsbereiche nach
der Korrektur

Die Abbildung zeigt die histologischen
Auswertungsbereiche nach der Korrektur. Der Sinus
frontalis ist nicht ~ mehr  innerhalb der
Auswertungsbereiche. Der orangene Bereich erfasst

die Umgebung zwischen der urspriinglichen
Implantatgrenze bis 0,5 mm, der gelbe
Auswertungsbereich  die  Umgebung  zwischen

0,5 mm bis 1,0 mm und der griine
Auswertungsbereich die Umgebung von 1,0 mm bis
1,5 mm. Rechts unten befindet sich der Mal3stab.
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Die korrigierten ROIs (ROI_ROI_0.5, ROI_ROI_1.0, ROI_ROI_1.5) wurden anschliel3end
automatisch gespeichert. Mit einem von Mario Thiele selbst programmierten Makro konnten
im nachsten Schritt die bearbeiteten Bilder mit Fiji geéffnet und histomorphometrisch in den

entsprechenden ROIs ausgewertet werden.

3.1.9.5.1.2 Erstellung der ROI zur Ermittlung der Residualflache

Zur Bestimmung der Residualflache der Implantate wurde noch eine zusatzliche ROI
(ROI_CMFU.roi) hinzugefligt, welche die gut sichtbaren schwarzen Flachen des noch nicht
resorbierten Implantats erfasste.

Entsprechend der Farbung wurde jedes zu bestimmende Gewebe oder Material in
absteigender Priorisierung durch Legen einer Maske, welche durch die Einstellung der

Farbe, der Sattigung sowie der Helligkeit, erfasst.

3.1.9.5.1.3 Erfassung der unterschiedlichen Gewebe
Aufgrund der absteigenden Priorisierung der
den erfassten Geweben

von gelegten

Masken in der Reihenfolge: Leerflache
(Void-Area), mineralisierter Knochen (mdB),
Schraube (Sc), Korrosionsmaterial (Mt) und
(CoT),

Doppelmessungen

Bindegewebe konnten keine

unterschiedlicher
Gewebe an der gleichen Stelle passieren.
Bei Bedarf, wenn Strukturen falsch erfasst
eine manuelle

wurden, erfolgte

Nachkorrektur. Jede Maske wurde mittels

2000 ym

Abb. 45 Histomorphometrisch erfasste Gewebe
innerhalb der ROIs in verschiedenen Farben

Die Abbildung zeigt die histomorphometrisch erfassten
Gewebe innerhalb der ROls in verschiedenen Farben.
Graue Fldchen entsprechen den Leerflichen, orange
Flachen entsprechen dem mineralisierten Knochen, die
griine Fldche dem Schraubenmaterial, ocker entspricht
dem Korrosionsmaterial und blaue Fldchen dem
Bindegewebe.
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einer Denoisefunktion nachbearbeitet, um
einzelnstehende Pixel auszuschlielen, was
zu einer Reduktion von Artefakten fihrte. Die
verschiedenen Strukturen konnten so in
verschiedenen Farben dargestellt werden
(Abb. 45). Die Flache der ROls sowie die
entsprechenden  Flachen der Masken
innerhalb der jeweiligen ROIs wurden in mm?

ausgegeben.
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3.1.9.5.2 Ermittlung des Referenzwertes fiir die Berechnung

Zur Ermittlung des Referenzwertes fur die Berechnung der Residualflache wurde die
Standard-ROI auf den Schliff der nativen Schraube gelegt und ebenfalls analysiert. Die dabei
ermittelte Schraubengesamtflache betrug 8,6765 mm?, welche fir die Berechnung der

Residualflache als Totalflache (TA = total area) zu Grunde gelegt wurde.

Die Berechnung des noch nicht resorbierten Anteils der Implantate (SA/TA) konnte dann mit
der in der ROI_CMFU.roi erfassten Schraubenflache (SA = screw area) gegenuber der

ermittelten nativen Schraubenflache (TA) berechnet werden.

Fur die Berechnung des Anteils an mineralisierten Knochen zwischen Implantatgrenze und
0,5 mm-Umgebung (BA/TA 0,5) wurde die Flache des erfassten Knochens innerhalb dieser
ROI (mdBA) durch die Gesamtflache dieser ROI (TA 0,5) dividiert. Die Berechnung des
Anteils an mineralisierten Knochen zwischen der Implantatgrenze und 1,5 mm-Umgebung
(BA/TA 1,5) erfolgte nach dem gleichen Schema. Wobei zunachst die Gesamtflachen des
mineralisierten Knochens innerhalb der 3 ROIls addiert (BA) und dann durch die
Gesamtflache der 3 ROIs (TA) dividiert wurden.

3.1.9.5.3 Referenzmessung von Nativproben

Ebenso wurden fir 6 entnommene Nativproben ohne Implantatmaterial durch den
beschriebenen Prozess Schliffe erstellt, gefarbt und digitalisiert. Bei allen nativen Proben
wurden ebenfalls die ROIs zur Untersuchung des Anteils an mineralisierten Knochen
angelegt und analysiert (Tabelle 10).

Tabelle 10 Ergebnis des Fldchenanteils an mineralisierten Knochen in den Auswertungsbereichen
BA/TA 0,5 und BA/TA 1,5 von 6 Nativproben

Die Tabelle enthélt die Ergebnisse des Flédchenanteils an mineralisierten Knochen in den Auswertungsbereichen
zwischen urspriinglicher Implantatgrenze und 0,5 mm Umgebung (BA/TA 0,5) sowie urspriinglicher
Implantatgrenze und 1,5 mm Umgebung (BA/TA 1,5) auf 2 Nachkommastellen gerundet. Der Gesamtmittelwert
wurde ebenfalls auf 2 Nachkommastellen gerundet.

Probe BA/TA 0,5 BA/TA 1,5
6M_1.7_nativ1 84,58% 84,01%
6M_3.1_nativ2 84,15% 86,19%
12M_3.4_nativ1 75,03% 78,16%
12M_nativ1 83,64% 83,49%
18M_3.8_nativ1 88,20% 89,48%
6M_3.1_nativ1 68,62% 72,66%
Mittelwert 80,70% 82,33%
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3.2 Ausschluss von Proben

Es wurden je zwei unbeschichtete und zwei beschichtete ZX00-Schrauben randomisiert in
das Os frontale von insgesamt 18 Minipigs eingebracht. Die Tiere wurden in Gruppen zu je
sechs Schweinen nach 6, 12 und 18 Monaten euthanasiert und Proben enthommen. Damit
ergibt sich eine theoretische Anzahl von 72 unbeschichteten und beschichteten Implantaten.
Bei der Enthahme der Proben konnten aufgrund der Dislokation der Schrauben in den
Kopfknochen insgesamt finf Implantate nicht wiedergefunden werden. Ein Scan einer
entnommenen Probe wurde durch einen Serverabsturz geléscht (6M-1.3-CMFB1), des
Weiteren wurden drei Proben (6M-1.4-CMFU2; 12M-2.3-CMFU1; 18M-3.3-CMFB2) von der
Analyse des Micro-CTs ausgeschlossen, da sie fast vollstandig in den Sinus frontalis
disloziert und nicht mehr von Os frontale umgeben waren. Radiologisch wurden somit 63

Proben ausgewertet (Tabelle 11).

Tabelle 11 Entnommene Proben und davon auswertbare Proben im Micro-CT

Die Tabelle zeigt die entnommenen und davon auswertbaren Proben im Micro-CT. Links sind die in den Micro-
CT-Scans der Knochenstanzen gefundenen Implantate erfasst, wobei ein 6-Monate Scan einer Probe durch
einen Serverabsturz geléscht wurde. Rechts sind die im Micro-CT auswertbaren Proben aufgelistet. Bei den mit
Sternchen markierten Proben musste jeweils eine Probe ausgeschlossen werden, da sie zu stark in den Sinus
frontalis disloziert und nicht mehr von Os frontale umgeben war.

Entnommene Proben Davon auswertbare Proben
Implantationszeit | CMFU CMFB Implantationszeit | CMFU CMFB
6 Monate 12 11 6 Monate 11* 11
12 Monate 10 12 12 Monate o* 12
18 Monate 9 12 18 Monate 9 11*

Nach dem Micro-CT-Scan und der Weiterverarbeitung fur die Histologie wurden insgesamt 5
Proben von der Analyse der histologischen Untersuchung ausgeschlossen. Darunter
befanden sich auch die 3 Proben, welche bereits fur die radiologische Auswertung
ausgeschlossen wurden (6M-1.4-CMFU2; 12M-2.3-CMFU1; 18M-3.3-CMFB2) sowie zwei
Proben, die beim Verarbeitungsprozess durch einen falschen Anschliff beschadigt wurden
(6M-1.7-CMFU1; 6M-1.7-CMFB2). Histologisch wurden somit 62 Proben ausgewertet
(Tabelle 12).

Die von den Auswertungen ausgeschlossenen Proben sind als histologische Proben in

Tabelle 13 dargestellt.
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Tabelle 12 Entnommene Proben und davon auswertbare Proben in der Histomorphometrie

Darstellung der Gesamtanzahl an entnommenen histologischen Proben mit Implantat sowie der davon
auswertbaren Proben. Links sind die in den Knochenstanzen gefundenen Implantate erfasst, rechts sind die
histomorphometrisch auswertbaren Proben aufgelistet. Bei den mit Sternchen markierten Proben musste jeweils
eine Probe ausgeschlossen werden, da sie zu stark in den Sinus frontalis disloziert und nicht mehr von Os
frontale umgeben waren oder sie beim Verarbeitungsprozess beschédigt wurden.

Entnommene Proben Davon auswertbare Proben
Implantationszeit | CMFU CMFB Implantationszeit | CMFU CMFB
6 Monate 12 12 6 Monate 10* 11*
12 Monate 10 12 12 Monate 9 12
18 Monate 9 12 18 Monate 9 11*

Tabelle 13 Histomorphometrische Bilder der ausgeschlossenen Proben

Die Tabelle zeigt die von der histologischen und teilweise von der radiologischen Untersuchung
ausgeschlossenen Proben. Oben die Kennzeichnung der jeweiligen Probe, darunter ein Bild nach histologischer
Bearbeitung.

6M-1.4-CMFU2 6M-1.7-CMFU1 6M-1.7-CMFB2 12M-2.3-CMFU1 18M-3.3-CMFB2

2000 um

£

55



Material und Methoden

3.3 Statistik

Zur graphischen Darstellung der gemessenen Parameter wurden jiggered dot plots mit dem
Programm NCSS v10 (www.ncss.com) erstellt.

Durch die geringe Stichprobengrole besall der Kolmogorov-Smirnov-Test auf
Normalverteilung nicht genlgend Aussagekraft, um gegebenenfalls vorhandene
Abweichungen von der Normalverteilung zuverlassig zu identifizieren. Es wurde daher nach
Ricksprache mit dem beratenden Statistiker des Instituts fiir Veterinar-Epidemiologie und
Biometrie der Freien Universitat Berlin auf Basis anderer Studien sowie der randomisierten
Verteilung der Schrauben innerhalb des Os frontale die Normalverteilung der Messwerte
angenommen.

Die Priufung auf statistische Unterschiede der Parameter zwischen der unbeschichteten und
beschichteten Schraube wurde separat pro Durchgang (nach 6, 12 und 18 Monaten
Versuchszeit) mittels eines generalisierten hierarchischen linearen Modells mit dem
Programm STATA MP v15 (www.stata.com) berechnet. Die Berechnung erfolgte mit den
jeweiligen ZielgroRen als abhangige  Variable unter  Einbeziehung von
Wiederholungsmessungen (Abhangigkeiten) von Schrauben innerhalb von Tieren.

Die Prufung auf statistische Unterschiede der jeweiligen Schraube zwischen den
Durchgangen 6M und 18M mit Korrektur fur die Doppelmessungen je Schraube und Tier
erfolgte flr jeden Parameter ebenfalls mit STATA MP v15.

Als statistisch signifikant wurden p-Werte < 0,05 betrachtet.

Die akquirierten Textdateien der statistischen Untersuchung zeigen fir jeden Parameter die
Modellvorhersage (predicted mean) der beschichteten Schraube sowie die vorhergesagte
(predicted) Differenz der beschichteten Schraube zur unbeschichteten Schraube. Der
vorhergesagte Mittelwert jedes Parameters bei den beschichteten Schrauben sowie die
vorhergesagte mittlere Differenz wurden auf zwei Nachkommastellen gerundet und damit der

vorhergesagte Mittelwert des Parameters bei den unbeschichteten Schrauben berechnet.
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4.1 Untersuchung der Implantatresorption

411 Vergleich des Residualvolumens (SV/TV)

Zur Untersuchung der Schraubenresorption nach verschieden langen Implantationszeiten
wurde als VergleichsgroRe ein urspringlicher Schraubenumriss definiert, welcher dem
urspringlichen Schaubenvolumen entspricht (total volume = TV). Nach Explantation der
Proben wurde dann im Micro-CT das Residualvolumen, welches noch innerhalb des
urspriinglichen Schraubenumrisses gefunden wurde (screw volume = SV), basierend auf der
Dichte des Materials quantifiziert. Der Parameter SV/TV gibt somit den prozentualen Anteil
der noch nicht resorbierten Schraube an. Die Differenz der SV/TV-Werte beider Schrauben
zeigt den Einfluss der PEO-Oberflachenbeschichtung auf die Degradation der Schraube.

Die radiologische Auswertung in Abb. 46 zeigt im Vergleich der Mittelwerte des Parameters
SV/TV zwischen unbeschichtetem und beschichtetem Implantat zu jedem Zeitpunkt einen

deutlich hoheren Anteil an unresorbiertemm Schraubenmaterial bei den beschichteten

Implantaten.
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Abb. 46 Jiggered dot plot fiir den Parameter SV/TV

Die Abbildung zeigt den jiggered dot plot fiir den Parameter SV/TV, welcher aut
der Y-Achse den prozentualen Anteil des noch vorhandenen Schraubevolumens
angibt und auf der X-Achse den Durchgang nach der Lénge der Implantationszeit
getrennt nach Schraubentyp als Legenden-Variable (unbeschichtete Schrauben
blau, beschichtete Schrauben rot). Dartiber  hinaus ist die
Mittelwertverbindungslinie zwischen den beiden Schraubentypen zu jedem
Untersuchungszeitpunkt dargestelit.
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Die statistische Modellvorhersage (Tabelle 14) bestatigt die Beobachtungen, da sich nach 6
Monaten Implantationszeit ein mittleres verbleibendes Implantatmaterial der unbeschichteten
Schrauben von 63,13% ergibt, dementgegen 73,14% bei den beschichteten Implantaten und
Nach 12 Monaten
Implantationszeit ist das PEO-
Oberflachenmodifikation mit 78,90% um 27,51% (p<0,001) hoher als bei den
(51,39%). Der

Degradationsverhalten bleibt auch nach 18 Monaten bestehen, ist insgesamt aber geringer.

somit bei diesen 10,01% weniger Resorption stattfindet (p = 0,051).

mittlere  Residualvolumen der Schrauben mit

unbeschichteten Schrauben signifikante Unterschied im

Das verbleibende Schraubenmaterial der unbeschichteten Implantate liegt im Mittel mit

43,48% gegenlber den beschichteten Implantaten (67,60%) um 24,12% niedriger
(p <0,001).

Tabelle 14 Modellvorhersage fiir das Residualvolumen (SV/TV)

Die Tabelle zeigt das Ergebnis des generalisierten hierarchischen linearen Modells mit dem Parameter SV/TV
als abhéngige Variable, unter Einbeziehung von Wiederholungsmessungen (Abhé&ngigkeiten) von Schrauben
innerhalb von Tieren. Sie zeigt zu jedem Untersuchungszeitpunkt die Modellvorhersage des Parameters SV/TV
fiir das unbeschichtete Implantat und das beschichtete Implantat sowie den dazugehdrigen p-Wert der Differenz.

Residualvolumen SV/TV

Implantationszeit | Unbeschichtetes Beschichtetes p-Wert
Implantat Implantat
6 Monate 63,13% 73,14% 0,051
12 Monate 51,39% 78,90% <0,001
18 Monate 43,48% 67,60% <0,001

Die reduzierte Korrosion durch die PEO-Oberflachenmodifikation lasst sich auch in der 3D-
(Abb. 47).

unbeschichteten Implantat deutliche Substanzverluste in verschiedenen Bereichen des

Darstellung des Residualvolumens erkennen So zeigen sich beim

Implantats, wohingegen beim beschichteten Implantat gleichmafige und deutlich kleinere

Degradationsstellen Uber das gesamte Schraubenvolumen dargestellt sind.

1800.0 Abb. 47 3D-Darstellung des noch nicht
3000 resorbierten Implantatmaterials nach 18

’ Monaten
799.9
Die Abbildung zeigt in der 3D-Darstellung
das noch nicht resorbierte Implantatmaterial
nach 18 Monaten. Unten ist der Malstab,
oben das Farbschema angegeben, in das
die der Dichte des Materials
entsprechenden Grauwerte des Micro-CTs
libertragen  wurden. Links ist eine
unbeschichtete Probe (SV/TV 46,90%),
rechts eine beschichtete Probe (SV/TV
69,97%) dargestelit.

299.9

-200.1

1 mm

Abb. 47
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4.1.2 Vergleich der Residualfliche (SA/TA)

In der histologischen Untersuchung wurde die Flache des verbleibenden Schraubenmaterials
(screw area = SA) anhand von Schliffen, welche die restliche Schraube im Querschnitt mit
umliegendem Gewebe zeigten, zweidimensional erfasst. Den Referenzwert fir die
Gesamtschraubenflache bildete die innerhalb des urspriinglichen Schraubenumrisses
erfasste Schraubenflache einer unresorbierten Schraube im Querschnitt (total area = TA).
Der Parameter SA/TA zeigt somit den noch nicht resorbierten Flachenanteil des
Implantatmaterials. Die Differenz des Parameters zwischen dem unbeschichteten und
beschichteten Implantat zeigt den Einfluss der Oberflachenmodifikation auf die Degradation.
Es zeigen sich in der histologischen Auswertung die gleichen Tendenzen wie bei der
radiologischen Auswertung. So liegt der Mittelwert der verbleibenden Schraubenflache der
beschichteten Implantate zu jedem Untersuchungszeitpunkt hoher als fiir das unbeschichtete
Implantat. Allerdings ist der graphische Unterschied (Abb.48) nur nach 12 Monaten
Implantationszeit sehr ausgepragt zu beobachten.
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Abb. 48 Jiggered dot plot fiir den Parameter SA/TA

Die Abbildung zeigt den jiggered dot plot fiir den Parameter SA/TA,
welcher auf der Y-Achse den prozentualen Anteil der noch vorhandenen
Schraubenfldche angibt und auf der X-Achse den Durchgang nach der
Lénge der Implantationszeit getrennt nach Schraubentyp als Legenden-
Variable (unbeschichtete Schrauben blau, beschichtete Schrauben rot).
Dariiber hinaus ist die Mittelwertverbindungslinie zwischen den beiden
Schraubentypen zu jedem Untersuchungszeitpunkt dargestellt.

Dies bestatigt das Ergebnis des generalisierten hierarchischen Modells fir den Parameter
SA/TA (Tabelle 15). Es besteht nach 6 Monaten nur ein geringer Unterschied in der
verbleibenden Flache im Mittel in Héhe von 2,30% (p = 0,726) zwischen unbeschichtetem

(59,56%) und beschichtetem (61,86%) Implantat. Nach 12 Monaten Implantationszeit ist der
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Unterschied jedoch signifikant (p < 0,001; Differenz = 24,19%). Von der unbeschichteten
Schraube ist im Mittel nur noch 33,56% Ubrig, wohingegen die beschichtete Schraube im
Durchschnitt noch zu 57,75% erhalten ist. Beim letzten Untersuchungszeitpunkt ist der
Unterschied in der Residualflache wieder etwas geringer (p = 0,115; Differenz = 8,16%). Die
beschichtete Schraube ist im Mittel mit verbleibenden 39,27% weniger resorbiert als die
unbeschichtete Schraube (31,11%). Die Ergebnisse der zweidimensionalen histologischen
Untersuchung stutzen somit die Ergebnisse der dreidimensionalen radiologischen
Untersuchung und deuten auf eine Verlangsamung der Degradation durch die

Oberflachenmodifikation hin.

Tabelle 15 Modellvorhersage fiir die Residualflichen (SA/TA)

Die Tabelle enthélt das Ergebnis des generalisierten hierarchischen linearen Modells mit dem Parameter SA/TA
als abhéngige Variable, unter Einbeziehung von Wiederholungsmessungen (Abhéngigkeiten) von Schrauben
innerhalb von Tieren. Sie zeigt zu jedem Untersuchungszeitpunkt die Modellvorhersage des Parameters SA/TA
flir das unbeschichtete Implantat und das beschichtete Implantat sowie den dazugehérigen p-Wert der Differenz.

Residualflache SA/TA
Implantationszeit | Unbeschichtetes Beschichtetes p-Wert
Implantat Implantat
6 Monate 59,56% 61,86% 0,726
12 Monate 33,56% 57,75% <0,001
18 Monate 31,11% 39,27% 0,115

Im Vergleich der unbeschichteten und beschichteten Implantate anhand von zwei
histologischen Schliffen erkennt man deutlich den fortgeschrittenen Flachenverlust bereits
nach 12 Monaten. Wahrend bei dem unbeschichteten Implantat (Abb. 49) lediglich
schematisch der Kopf und der Schraubenkérper erkennbar sind, lasst sich beim
beschichteten Implantat (Abb. 50) noch deutlich der Kopf und das Gewinde innerhalb der

schwarz dargestellten Residualflache erkennen.

1000 pm

Abb. 49 Histologisch aufge- Abb. 50 Histologisch
arbeitetes unbeschichtetes aufgearbeitetes

Implantat (SA/TA 33,75%) beschichtetes Implantat
zum (SA/TA 57,46%) zum

Untersuchungszeitpunkt
nach 12 Monaten
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4.1.3 Untersuchung des Residualvolumens (SV/TV) der Implantate zwischen den
Untersuchungszeitpunkten

Da in der radiologischen Untersuchung die Quantifizierung des Residualvolumens
dreidimensional erfolgte, wurde sie ausgewahlt, um den Unterschied des noch nicht
resorbierten Volumenanteils jedes Schaubentyps (unbeschichtet oder beschichtet) tber den
Gesamtuntersuchungszeitraum zu quantifizieren. Die Differenz von SV/TV eines
Schraubentyps zwischen der kirzesten Implantationszeit nach 6 Monaten und der langsten
nach 18 Monaten zeigt, wie gut die PEO-Oberflachenmodifikation die beschichtete Schraube
vor Degradation geschitzt hat. In Abb. 51 sind die ermittelten SV/TV-Werte als dot plot zum
jeweiligen Untersuchungszeitpunkt mit Verbindungslinie der Mittelwerte nach dem jeweiligen
Entnahmezeitpunkt dargestellt. Dabei ist ein deutlich groRerer Unterschied zwischen dem
Mittelwert nach 6 und nach 18 Monaten bei der unbeschichteten Schraube erkennbar als bei
der beschichteten.
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Abb. 51 Jiggered dot plot fiir den Parameter SV/TV zwischen den
Untersuchungszeitpunkten der jeweiligen Schraube

Die Abbildung zeigt den jiggered dot plot fiir den Parameter SV/TV, welcher auf der Y-
Achse den prozentualen Volumenanteil der noch vorhandenen Schraube und auf der X-
Achse  den Schraubentyp (unbeschichtet  und  beschichtet) zu  jedem
Untersuchungszeitpunkt (Durchgang) angibt. Dariiber  hinaus sind die

Mittelwertverbindungslinien zwischen den Durchgdngen der jeweiligen Schraube
dargestellt.

Die statistische Untersuchung der Differenz des Residualvolumens zwischen den
Untersuchungszeitpunkten (Tabelle 16) bestatigt das Ergebnis der radiologischen und
histologischen  Untersuchung zu den einzelnen Untersuchungszeitpunkten. Die

Modellvorhersage zeigt, dass der Mittelwert des Schraubenvolumens beim unbeschichteten
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Implantat signifikant von 63,06% nach 6 Monaten auf 42,61% nach 18 Monaten
Implantationszeit sinkt (p = 0,001; Differenz = 20,45%). Die beschichteten Implantate weisen
lediglich eine mittlere Differenz von 5,95% (p = 0,25) auf, sodass im Mittel nach 18 Monaten
noch 67,74% des beschichteten Implantats gegeniber 73,69% nach 6 Monaten
Implantationszeit vorhanden sind.

Tabelle 16 Modellvorhersage fiir das Residualvolumen zwischen den Untersuchungszeitpunkten nach 6
und 18 Monaten

In der Tabelle ist das Ergebnis des generalisierten hierarchischen linearen Modells mit dem Parameter SV/TV als
abhéngige Variable, unter Einbeziehung von Wiederholungsmessungen (Abhé&ngigkeiten) von Schrauben
innerhalb von Tieren dargestellt. Sie zeigt die Modellvorhersagen des Parameters SV/TV zwischen den
Untersuchungszeitpunkten nach 6 und 18 Monaten fiir das jeweilige Implantat sowie dem dazugehdrigen p-Wert
der Differenz.

Residualvolumen SV/TV
p-Wert

6 Monate 18 Monate
Unbeschichtetes

63,06% 42.61% <0,001
Implantat
Beschichtetes

73,69% 67,74% 0,25
Implantat
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4.2 Untersuchung des dem Implantat anliegenden Knochens

Zur Untersuchung der Reaktion des Knochens auf die Degradation der Implantate wurden
sowohl in der radiologischen als auch in der histologischen Untersuchung zwei Bereiche um
die ursprungliche Implantatgrenze gewahlt und bezlglich ihres Knochenanteils untersucht.
Da bei der Degradation von magnesiumbasierten Implantaten Gase entstehen, welche zu
Hohlrdumen im Knochen flihren kdnnen, wurde der Knochenanteil der unbeschichteten
gegenlber den beschichteten Schrauben verglichen. Als kleinerer Untersuchungsbereich
wurde die Umgebung von 0,5 mm um das urspringliche Implantat gewahlt, da hier die
grolite Reaktion auf die Degradation erwartet wurde. Im Bereich bis 1,5 mm um das
urspringliche Implantat konnten in vielen Proben noch Veranderungen im Knochen
beobachtet werden, die als Gesamtreaktion des Knochens auf die Degradation

angenommen wurden (siehe Kapitel 3.1.8.2.2).

4.2.1 Vergleich des Volumenanteils an mineralisiertem Knochen (BV/TV) in 2
Regionen um das Implantat zu jedem Untersuchungszeitpunkt

In der dreidimensionalen radiologischen Untersuchung wurden die Auswertungsbereiche
zwischen urspringlicher Implantatgrenze und 0,5 mm bzw. 1,5 mm Abstand festgelegt. Die
Umgebung des Sinus frontalis wurde innerhalb der Auswertungsbereiche nicht erfasst. Die
jeweiligen Auswertungsbereiche jeder Probe entsprechen dem Gesamtvolumen des
jeweiligen Parameters (total volume = TV), in welchem das Volumen an mineralisiertem
Knochen, basierend auf dessen Dichte, quantifiziert wurde (bone volume = BV). Der
Parameter BV/TV (BV/TV 0,5 und BV/TV 1,5) zeigt den Volumenanteil an mineralisiertem
Knochen um das Implantat und ermdéglicht Rickschlisse, ob die Gasfreisetzung wahrend

der Degradation zu Veranderungen im Knochen geflihrt hat.
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4.2.1.1 Vergleich des Volumenanteils an mineralisiertem Knochen (BV/TV) zwischen
urspriinglicher Implantatgrenze und 0,5 mm Abstand
Die Ergebnisse der radiologischen Auswertung (Abb. 52) zeigen, dass grofe Unterschiede
der Volumenanteile mineralisierten Knochens zwischen ursprunglicher Implantatgrenze und
0,5 mm Abstand erst nach 18 Monaten bestehen. Der Mittelwert des Parameters aus 6
analysierten Nativproben ergab einen Volumenanteil von 90,14%. Die Mittelwerte der
untersuchten Proben blieben zu jedem Zeitpunkt unter diesem Wert. Die Volumenanteile um
die beschichteten Schrauben nahern sich im Mittel allerdings nach 18 Monaten
Implantationszeit dieser Nativreferenz an, wohingegen der Mittelwert der unbeschichteten

Schrauben deutlich niedriger ist.
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Abb. 52 Jiggered dot plot fiir den Parameter BV/TV 0,5

Die Abbildung zeigt den jiggered dot plot fiir den Parameter BV/TV 0,5, welcher auf der Y-Achse den
prozentualen Volumenanteil an mineralisiertem Knochen zwischen urspriinglicher Implantatgrenze und
0,6 mm Abstand innerhalb des Auswertungsbereichs angibt und auf der X-Achse den Durchgang mit
der Ldnge der Implantationszeit getrennt nach Schraubentyp als Legenden-Variable (unbeschichtete
Schrauben blau, beschichtete Schrauben rot). Dariiber hinaus ist die Mittelwertverbindungslinie
zwischen den beiden Schraubentypen zu jedem Untersuchungszeitpunkt dargestellt.

Die Ergebnisse der Modellvorhersage (Tabelle 17) bestatigen, dass die mittlere Differenz der
Volumenanteile zwischen urspringlicher Implantatgrenze und 0,5 mm Abstand nach
6 Monaten Implantationszeit lediglich 0,67% (p = 0,825; BV/TV unbeschichtetes Implantat =
71,39%; BV/TV beschichtetes Implantat = 72,06%) und nach 12 Monaten 1,43% (p = 0,78;

64



Ergebnisteil

BV/TV unbeschichtetes Implantat = 75,36%; BV/TV beschichtetes Implantat = 76,79%)
betragt. Ein signifikanter Unterschied (p < 0,001; Differenz = 25,23%) besteht nach 18
Monaten. Der Mittelwert des Volumenanteils an mineralisietem Knochen innerhalb der
Auswertungsbereiche betragt bei den beschichteten Implantaten zum letzten
Untersuchungszeitpunkt 85,73%, bei den unbeschichteten 60,50%.

Tabelle 17 Modellvorhersage fiir den Parameter BV/TV 0,5

Die Tabelle enthélt das Ergebnis des generalisierten hierarchischen linearen Modells mit dem Parameter
BV/TV 0,5 als abhéngige Variable, unter Einbeziehung von Wiederholungsmessungen (Abhangigkeiten) von
Schrauben innerhalb von Tieren. Sie zeigt zu jedem Untersuchungszeitpunkt die Modellvorhersage des
Parameters BV/TV 0,5 fiir das unbeschichtete Implantat und das beschichtete Implantat sowie den
dazugehdérigen p-Wert der Differenz.

Volumenanteil mineralisierten Knochens
BV/TV 0,5 mm

Implantationszeit p-Wert

Unbeschichtetes Beschichtetes

Implantat Implantat
6 Monate 71,39% 72,06% 0,825
12 Monate 75,36% 76,79% 0,78
18 Monate 60,50% 85,73% <0,001

Die exemplarische 3D-Darstellung (Abb. 53) zeigt deutlich, dass durch die verlangsamte
Degradation beim beschichteten Implantat der Knochen direkt an den urspringlichen
Implantatgrenzen deutlich homogener, also weniger von Unebenheiten sowie von Gas-

Lakunen durchzogen ist.

1800.0
1300.0
799.9
299.9

-200.1

1 mm

Abb. 53 3D-Darstellung des Knochens im Abstand von 0,5 mm

Die Abbildung zeigt die 3D-Darstellung des Knochens im Abstand von
0,5 mm um das Implantat im Querschnitt innerhalb des jeweiligen
Auswertungsbereichs nach 18 Monaten Implantationszeit. In der Mitte
unten ist der Mal3stab, oben das Farbschema angegeben, in das die
der Dichte des Materials entsprechenden Grauwerte des Micro-CTs
libertragen wurden. Links st ein unbeschichtetes Implantat
(BV/TV 0,5 48,91%), rechts ein beschichtetes Implantat (BV/TV 0,5
96,48%) abgebildet.
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4.2.1.2 Vergleich des Volumenanteils an mineralisiertem Knochen (BV/TV) zwischen

urspriinglicher Implantatgrenze und 1,5 mm Abstand

Die Untersuchung von urspriinglicher Implantatgrenze bis 1,5 mm Abstand zeigt die gleichen
Tendenzen wie in der vorherigen Untersuchung. So bleibt der Mittelwert des Volumenanteils
an mineralisiertem Knochen nach 6 und 12 Monaten beim unbeschichteten und
beschichteten Implantat annahernd gleich (Abb. 54). Nach 18 Monaten Implantationszeit
zeigt sich jedoch ein deutlicher Unterschied, da der Mittelwert des Volumenanteils an
mineralisiertem Knochen um die beschichteten Schrauben hoéher ist. Der Mittelwert des
Parameters BV/TV 1,5 aus 6 analysierten Nativproben ergab einen Volumenanteil von
90,23% mineralisierter Knochen. Der Mittelwert des Knochenanteils um die beschichteten

Schrauben nahert sich diesem Wert nach 18 Monaten Implantationszeit wieder deutlich an.
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Abb. 54 Jiggered dot plot fiir den Parameter BV/TV 1,5

Die Abbildung zeigt den jiggered dot plot fiir den Parameter BV/TV 1,5, welcher auf der Y-Achse
den prozentualen Volumenanteil an mineralisiertem Knochen zwischen urspriinglicher
Implantatgrenze und 1,5 mm Abstand innerhalb des Auswertungsbereichs angibt und auf der X-
Achse den Durchgang mit der Ldnge der Implantationszeit getrennt nach dem Schraubentyp als
Legenden-Variable (unbeschichtete Schrauben blau, beschichtete Schrauben rot). Dartiber hinaus
wird die Mittelwertverbindungslinie zwischen den beiden Schraubentypen zu jedem
Untersuchungszeitpunkt dargestelit.
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Die statistische Modellvorhersage (Tabelle 18) bestatigt diese Beobachtung, da der mittlere

Unterschied der Volumenanteile an mineralisiertem Knochen nach 6 Monaten
Implantationszeit lediglich 0,60% (p = 0,823; BV/TV unbeschichtetes Implantat = 81,37%;
BV/TV beschichtetes Implantat = 81,97%) und nach 12 Monaten nur 0,72% (p = 0,806;
BV/TV unbeschichtetes Implantat = 82,59%; BV/TV beschichtetes Implantat = 81,87%)
betragt. Ein signifikanter Unterschied in der Untersuchung zeigt sich nach 18 Monaten
Implantationszeit (p < 0,001; Differenz = 17,87%). Hier ergibt der mittlere Volumenanteil an
den beschichteten

mineralisiertem Knochen innerhalb der Auswertungsbereiche bei

Implantaten 86,97%, wohingegen dieser bei den unbeschichteten 69,10% betragt.

Tabelle 18 Modellvorhersage fiir den Parameter BV/TV 1,5

Die Tabelle enthélt das Ergebnis des generalisierten hierarchischen linearen Modells mit dem Parameter
BV/TV 1,5 als abhédngige Variable, unter Einbeziehung von Wiederholungsmessungen (Abhé&ngigkeiten) von
Schrauben innerhalb von Tieren. Sie zeigt zu jedem Untersuchungszeitpunkt die Modellvorhersage des
Parameters BV/TV 1,5 fiir das unbeschichtete und das beschichtete Implantat sowie den dazugehdrigen p-Wert
der Differenz.

Volumenanteil mineralisierten Knochens
BV/TV 1,5 mm

Implantationszeit p-Wert
Unbeschichtetes Beschichtetes
Implantat Implantat

6 Monate 81,37% 81,97% 0,823

12 Monate 82,59% 81,87% 0,806

18 Monate 69,10% 86,97% <0,001

Deutlich wird dies vor allem in der exemplarischen 3D-Darstellung des mineralisierten
Knochens innerhalb der Auswertungsbereiche. So erkennt man um die urspriingliche
Implantatgrenze beim unbeschichteten Implantat deutliche Lakunen und Leerbereiche sowie,

dass nur noch im unteren Bereich der Schraube Knochen angrenzt und die Leerraume bis zu

1800.0

1300.0

799.9

2999

-200.1
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mm

1,5 mm zur Aullengrenze des
Auswertungsbereichs reichen
(Abb. 55). Dagegen erkennt
man die urspriingliche Grenze

des beschichteten Implantats

sehr gut und der umliegende

Abb. 55 3D-Darstellung des Knochens im Abstand von 1,5 mm Knochen zeigt eine groften-

Die Abbildung zeigt die 3D-Darstellung des Knochens im Abstand von teils homogene Struktur. Es
1,5 mm um das Implantat im Querschnitt innerhalb des jeweiligen
Auswertungsbereichs nach 18 Monaten Implantationszeit. In der Mitte
ur_n‘en ist der MaBstqb, oben das Farbschema angegeben, in dasf die der | _eerraume erkennbar.
Dichte des Materials entsprechenden Grauwerte des Micro-CTs

Uibertragen wurden. Links ist ein unbeschichtetes Implantat (BV/TV 1,5

49,72%), rechts ist ein beschichtetes (BV/TV 1,56 80,51%) dargestellt.

sind dort keine grofReren
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4.2.2 Vergleich des Flachenanteils an mineralisiertem Knochen (BA/TA) in 2
Regionen um das Implantat zu jedem Untersuchungszeitpunkt

In der histomorphometrischen Untersuchung wurden die Flachenanteile an mineralisiertem
Knochen um die ursprunglichen Implantatgrenzen anhand eines Schliffes, welcher das
verbliebene Implantat im Querschnitt mit dem umliegenden Gewebe zeigt, quantifiziert. Mit
dieser zweidimensionalen Untersuchung konnten die Gewebe besser voneinander
differenziert und die Auswirkungen der Degradation auf den umliegenden Knochen bis
0,5 mm und bis 1,5 mm von der urspringlichen Implantatgrenze untersucht werden. Die
beiden Auswertungsbereiche schlieRen den Sinus frontalis nicht mit ein und bilden die
Gesamtflache des jeweiligen Auswertungsbereichs (total area = TA). Der Quotient (BA/TA)
aus der Flache des mineralisierten Knochens (bone area = BA) innerhalb des jeweiligen
Auswertungsbereichs (BA 0,5 und BA 1,5) und seiner Gesamtflache (TA) zeigt an, ob die

Gasfreisetzung den umliegenden Knochen verandert hat.
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4.2.21 Vergleich des Flachenanteils an mineralisiertem Knochen (BA/TA 0,5)
zwischen urspriinglicher Implantatgrenze und 0,5 mm Abstand

Das Ergebnis der histologischen Untersuchung (Abb. 56) bestatigt das Ergebnis der
radiologischen Untersuchung. So bleibt der Mittelwert des Flachenanteils an mineralisiertem
Knochen nach 6 und 12 Monaten beim unbeschichteten und beschichteten Implantat
annahernd gleich (Abb. 56). Nach 18 Monaten zeigt sich auch hier, wie in der radiologischen
Untersuchung, der grofdte Unterschied.

So ist nach dieser Implantationszeit der Mittelwert des Knochenanteils um die beschichteten
Implantate hoher, liegt aber dennoch deutlich unter dem Mittelwert des Parameters aus 6
analysierten Nativproben, welcher einen Flachenanteil von 80,70% an mineralisiertem

Knochen ergab.
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Abb. 56 Jiggered dot plot fiir den Parameter BA/TA 0,5

Die Abbildung zeigt den jiggered dot plot fiir den Parameter BA/TA 0,5, welcher auf der Y-Achse
den prozentualen Fldchenanteil an mineralisietem Knochen zwischen urspriinglicher
Implantatgrenze und 0,5 mm Abstand innerhalb des Auswertungsbereichs angibt und auf der X-
Achse den Durchgang mit der Ldnge der Implantationszeit getrennt nach Schraubentyp als
Legenden-Variable (unbeschichtete Schrauben blau, beschichtete Schrauben rot). Dariiber
hinaus wird die Mittelwertverbindungslinie zwischen den beiden Schraubentypen zu jedem
Untersuchungszeitpunkt dargestellt.

Das Ergebnis des generalisierten hierarchischen Modells (Tabelle 19) bestatigt diese
Beobachtungen. So betragt der Unterschied des Knochenanteils im Auswertungsbereich im
Mittel nach 6 Monaten 0,89% (p = 0,823; BA/TA unbeschichtetes Implantat = 54,70%; BA/TA
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beschichtetes Implantat= 55,59%) und nach 12 Monaten 2,37% (p =0,607; BA/TA
unbeschichtetes Implantat = 57,66%; BA/TA beschichtetes Implantat = 55,29%). Die grofite
mittlere Differenz besteht nach 18 Monaten. Dabei liegen zwischen der urspriinglichen
Implantatgrenze und 0,5 mm Abstand im Auswertungsbereich 52,40% Flachenanteil an
mineralisiertem Knochen bei den unbeschichteten Implantaten vor, bei den beschichteten
dagegen 62,36% (p = 0,217, Differenz = 9,96%).

Tabelle 19 Modellvorhersage fiir den Parameter BA/TA 0,5

Die Tabelle enthélt das Ergebnis des generalisierten hierarchischen linearen Modells mit dem Parameter
BA/TA 0,5 als abhéngige Variable, unter Einbeziehung von Wiederholungsmessungen (Abhéngigkeiten) von
Schrauben innerhalb von Tieren. Sie zeigt zu jedem Untersuchungszeitpunkt die Modellvorhersage des
Parameters BA/TA 0,5 fiir das unbeschichtete und das beschichtete Implantat sowie den dazugehérigen p-Wert
der Differenz.

Flachenanteil mineralisierten Knochens
BA/TA 0,5 mm

Implantationszeit p-Wert
Unbeschichtetes Beschichtetes
Implantat Implantat

6 Monate 54,70% 55,59% 0,823

12 Monate 57,66% 55,29% 0,607

18 Monate 52,40% 62,36% 0,217

Das Ergebnis lasst sich auch optisch durch die Schliffe sehr gut veranschaulichen (Abb. 57).
Die Umgebung der restlichen unbeschichteten Schraube ist vor allem von Leerflache und
Hohlrdumen

umgeben, wohingegen die noch vorhandene beschichtete Schraube

weitestgehend von mineralisierten Knochen umgeben ist.

Abb. 57 Histologisch aufbere::tete Proben nach 18 Monaten Implantationszeit

Die Abbildung zeigt histologisch aufbereitete Proben nach 18 Monaten Implantationszeit. Links ist ein
unbeschichtetes Implantat, rechts ein beschichtetes dargestellt. Der Bereich zwischen innerer und dul3erer
gelber Markierung gibt den Auswertungsbereich der jeweiligen Probe an, in welchem die Fldche des
mineralisierten Knochens quantifiziert wurde. Links ist das Ergebnis der Analyse 23,37% BA/TA 0,5, rechts
70,97% BA/TA 0,5.
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4.2.2.2 Vergleich des Flachenanteils an mineralisiertem Knochen (BA/TA 1,5)
zwischen urspriinglicher Implantatgrenze und 1,5 mm Abstand
Die Untersuchung des Flachenanteils an mineralisiertem Knochen zwischen ursprunglicher
Implantatgrenze und 1,5 mm Abstand ergab im Wesentlichen das gleiche Ergebnis wie die
vorherige Untersuchung mit dem Abstand 0,5 mm. So sind die Mittelwerte des Parameters
der unbeschichteten und beschichteten Proben nach 6 und 12 Monaten Implantationszeit
ahnlich. Erst nach 18 Monaten liegt der Mittelwert der beschichteten Implantate deutlich
hoéher (Abb. 58) und nahert sich dem Mittelwert (82,33%) von 6 analysierten Nativproben nur

an.
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Abb. 58 Jiggered dot plot fiir den Parameter BA/TA 1,5

Die Abbildung zeigt den jiggered dot plot fiir den Parameter BA/TA 1,5, welcher auf der Y-Achse den
prozentualen Fldchenanteil an mineralisiertem Knochen zwischen urspriinglicher Implantatgrenze und 1,5 mm
Abstand innerhalb des Auswertungsbereichs angibt und auf der X-Achse den Durchgang mit der Lédnge der
Implantationszeit getrennt nach dem Schraubentyp als Legenden-Variable (unbeschichtete Schrauben blau,
beschichtete Schrauben rot). Dariiber hinaus wird die Mittelwertverbindungslinie zwischen den beiden
Schraubentypen zu jedem Untersuchungszeitpunkt dargestellt.

In der Modellvorhersage (Tabelle 20) fiir diese histologische Untersuchung nach 6 Monaten
Implantationszeit betragt der mittlere Flachenanteil an mineralisiertem Knochen um das
unbeschichtete Implantat 66,90%. Um das beschichtete Implantat weist dieser mit 67,37%
lediglich 0,47% (p = 0,887) mehr auf. Nach 12 Monaten ist der mittlere Unterschied von

1,85% Flachenanteil an mineralisiertem Knochen im Auswertungsbereich ebenfalls sehr
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66,91%; BA/TA beschichtetes

Implantat = 65,06%). Nach 18 Monaten besteht die gleiche Tendenz wie in der vorherigen

gering (p=0,539; BA/TA unbeschichtetes Implantat =

Untersuchung und bestétigt die Ergebnisse der radiologischen Untersuchung. Der mittlere
Unterschied der Flachenanteile an mineralisietem Knochen ist dann am hdéchsten und
betragt 6,30% (p = 0,24; BA/TA unbeschichtetes Implantat = 60,58%; BA/TA beschichtetes
Implantat = 66,88%).

Tabelle 20 Modellvorhersage fiir den Parameter BA/TA 1,5

Die Tabelle enthélt das Ergebnis des generalisierten hierarchischen linearen Modells mit dem Parameter
BA/TA 1,5 als abhéngige Variable, unter Einbeziehung von Wiederholungsmessungen (Abhéngigkeiten) von
Schrauben innerhalb von Tieren. Sie zeigt zu jedem Untersuchungszeitpunkt die Modellvorhersage des
Parameters BA/TA 1,5 fiir das unbeschichtete und das beschichtete Implantat sowie den dazugehérigen p-Wert
der Differenz.
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Abb. 59 Zwei Schliffe nach der histomorphometrischen Analyse

Die Abbildung zeigt Schliffe nach der histomorphometrischen Analyse. Links
ist ein unbeschichtetes Implantat abgebildet, rechts ein beschichtetes
Implantat, beide nach 18 Monaten Implantationszeit. Der Auswertungsbereich
des Parameters BA/TA 1,5 liegt zwischen innerer gelber Markierung, welche
die urspriingliche Implantatgrenze zeigt, und &uBerer gelber Markierung mit
1,6 mm Abstand. Innerhalb des Auswertungsbereichs wurden die
verschiedenen Gewebe quantifiziert. Noch nicht resorbiertes
Implantatmaterial ist griin, Leerrdume sind grau, Degradationsmaterial ist
ocker und mineralisierter Knochen ist orange dargestellt. Links betragt das
Ergebnis des Anteils an mineralisiertem Knochen im jeweiligen
Gesamtauswertungsbereich um das unbeschichtete Implantat 40,73%, um
das beschichtete Implantat rechts 87,9%. Der Mal3stab befindet sich in der
linken unteren Ecke.
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Flachenanteil mineralisierten Knochens
Implantationszeit BATTA 1,5 mm p-Wert
Unbeschichtetes Beschichtetes
Implantat Implantat
6 Monate 66,90% 67,37% 0,887
12 Monate 66,91% 65,06% 0,539
18 Monate 60,58% 66,88% 0,24
Die in Abb. 59

exemplarisch dargestel-
Iten analysierten Schiliffe
um das

zeigen, dass

unbeschichtete Implantat
deutlich mehr Leerraume
existieren und weniger
mineralisierter Knochen
festzustellen ist als um das
beschichtete
Um das PEO-oberflachen-

beschichtete

Implantat.

Implantat
zeigt sich bis auf einige
kleine Leerrdume eine
homogene Verteilung an
mineralisiertem Knochen

um das Implantat.
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4.2.3 Untersuchung des Volumenanteils an mineralisiertem Knochen (BV/TV) in 2

Regionen um das Implantat zwischen den Untersuchungszeitpunkten

4.2.3.1 Vergleich des Volumenanteils an mineralisiertem Knochen (BV/TV 0,5)
zwischen den Entnahmezeitpunkten nach 6 Monaten und 18 Monaten fiir
beide Schrauben

Die Untersuchung der unbeschichteten und der beschichteten Schrauben (Abb. 60)

zwischen den Untersuchungszeitpunkten zeigt den Einfluss der reduzierten

Korrosionsgeschwindigkeit auf den umliegenden Knochen. Beim unbeschichteten Implantat

liegt der Mittelwert des Parameters BV/TV 0,5 nach 6 Monaten leicht niedriger als nach 12

Monaten und ist nach 18 Monaten deutlich niedriger als nach 6 Monaten Implantationszeit.

Bei den beschichteten Proben ist dagegen eine Erhdhung des Mittelwerts des

Volumenanteils an mineralisietem Knochen von Entnahmezeitpunkt zu Entnahmezeitpunkt

zu beobachten.
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Abb. 60 Jiggered dot plot fiir den Parameter BV/TV 0,5 zwischen den
Untersuchungszeitpunkten der jeweiligen Schraube

Die Abbildung zeigt den jiggered dot plot fiir den Parameter BV/TV 0,5, welcher auf der Y-
Achse den prozentualen Volumenanteil an mineralisiertem Knochen innerhalb des
Auswertungsbereichs darstellt und auf der X-Achse den Schraubentyp (unbeschichtet und
beschichtet) zu jedem Untersuchungszeitpunkt (Durchgang) als Legenden-Variable inklusive
Mittelwertverbindungslinien zwischen den Durchgédngen der jeweiligen Schraube.
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Die statistische Modellberechnung (Tabelle 21) zwischen der ersten Entnahme nach 6
Monaten Implantationszeit und der letzten Entnahme nach 18 Monaten Implantationszeit
zeigt, dass der Volumenanteil an mineralisiertem Knochen um das beschichtete Implantat im
Mittel nach 18 Monaten mit 85,01% signifikant hoher ist (p = 0,035; Differenz = 13,99%) als
nach 6 Monaten mit 71,02%, wohingegen der mittlere Anteil beim unbeschichteten Implantat
nach 6 Monaten 71,72% betragt und nach 18 Monaten mit 59,24% (p = 0,141; Differenz =
12,48%) niedriger ist.

Tabelle 21 Modellvorhersage fiir den Parameter BV/TV 0,5 zwischen den Untersuchungszeitpunkten nach
6 und 18 Monaten

In der Tabelle ist das Ergebnis des generalisierten hierarchischen linearen Modells mit dem Parameter
BV/TV 0,5 als abhédngige Variable, unter Einbeziehung von Wiederholungsmessungen (Abhéngigkeiten) von
Schrauben innerhalb von Tieren dargestellt. Sie zeigt die Modellvorhersagen des Parameters BV/TV 0,5
zwischen den Untersuchungszeitpunkten nach 6 und 18 Monaten flir das jeweilige Implantat sowie den
dazugehdérigen p-Wert der Differenz.

Volumenanteil mineralisierten Knochens
BV/TV 0,5 mm p-Wert

6 Monate 18 Monate
Unbeschichtetes

71,72% 59,24% 0,141
Implantat
Beschichtetes

71,02% 85,01% 0,035
Implantat
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4.2.3.2 Vergleich des Volumenanteils an mineralisiertem Knochen (BV/TV 1,5)
zwischen den Entnahmezeitpunkten nach 6 Monaten und 18 Monaten fiir
beide Schrauben

Beim Vergleich des Parameters BV/TV 1,5 zwischen den Entnahmezeitpunkten der

Schrauben nach 6 und 18 Monaten (Abb. 61) zeigt sich wie bei dem Parameter BV/TV 0,5

fur die unbeschichteten Implantate ein niedrigerer Mittelwert beim letzten Enthnahmezeitpunkt

als bei den vorherigen. Dementgegen zeigt sich bei den beschichteten Implantaten die
gleiche Tendenz wie bei der vorherigen Untersuchung. Der Mittelwert steigt mit der Lange

der Implantationszeit an.
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Abb. 61 Jiggered dot plot fiir den Parameter BV/TV 1,5 zwischen den
Untersuchungszeitpunkten der jeweiligen Schraube

Die Abbildung zeigt den jiggered dot plot fiir den Parameter BV/TV 1,5, welcher aut
der Y-Achse den prozentualen Volumenanteil an mineralisiertem Knochen innerhalb
des Auswertungsbereichs darstellt und auf der X-Achse den Schraubentyp
(unbeschichtet und beschichtet) zu jedem Untersuchungszeitpunkt (Durchgang) als
Legenden-Variable inklusive Mittelwertverbindungslinien zwischen den Durchgéngen
der jeweiligen Schraube.

In der statistischen Modellvorhersage (Tabelle 22) ist der mittlere Unterschied des
Volumenanteils an mineralisiertem Knochen beim unbeschichteten Implantat zwischen 6 und
18 Monaten Versuchszeit signifikant (p =0,034). Nach 6 Monaten betragt der mittlere
Volumenanteil 81,75%, zum spateren Entnahmezeitpunkt ist er 13,66% niedriger und betragt
dann 68,09%. Der Volumenanteil an mineralisiertem Knochen zwischen urspringlicher

Implantatgrenze und 1,5 mm Abstand ist hingegen beim beschichteten Implantat zur
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langsten untersuchten Implantationszeit um 4,91% (p = 0,262) héher als nach 6 Monaten

(81,55%) und liegt bei 86,46%

Tabelle 22 Modellvorhersage fiir den Parameter BV/TV 1,5 zwischen den Untersuchungszeitpunkten nach

6 und 18 Monaten

In der Tabelle ist das Ergebnis des generalisierten hierarchischen linearen Modells mit dem Parameter
BV/TV 1,5 als abhéngige Variable, unter Einbeziehung von Wiederholungsmessungen (Abhangigkeiten) von
Schrauben innerhalb von Tieren dargestellt. Sie zeigt die Modellvorhersagen des Parameters BV/TV 1,5
zwischen den Untersuchungszeitpunkten nach 6 und 18 Monaten fiir das jeweilige Implantat sowie den

dazugehdérigen p-Wert der Differenz.

Volumenanteil mineralisierten Knochens

BV/TV 1,5 mm p-Wert

6 Monate 18 Monate
Unbeschichtetes

81,75% 68,09% 0,034
Implantat
Beschichtetes

81,55% 86,46% 0,262
Implantat
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5 Diskussion

Der grofite Vorteil von Osteosynthesesystemen auf Magnesiumbasis besteht wohl in der
Resorbierbarkeit des Materials, wodurch auf eine zweite Operation zur Materialentfernung
verzichtet werden kann. Auch die mechanischen und osteostimulativen Eigenschaften sowie
die Biokompatibilitdt kbnnen sich gegenlber anderen Materialien als Vorteil erweisen. Die
bisherigen Limitationen, welche sich durch zu schnelle Degradation und damit
einhergehende Gasfreisetzung zeigten, kdonnen durch Legieren und Beschichtung der
Oberflache verbessert werden.

Um neue Erkenntnisse Uber die PEO-Oberflachenmodifikation von Magnesiumimplantaten
in vivo zu gewinnen und die Verwendbarkeit der Implantate fur den routinemafligen Einsatz
beim Menschen weiter zu evaluieren, hatte die vorliegende Dissertation zum Ziel, ZX00-
Magnesiumimplantate mit und ohne PEO-Oberflachenmodifikation Gber den
Versuchszeitraum von 6, 12 und 18 Monaten im Grof3tier zu untersuchen.

Durch Tierversuche konnen wichtige Erkenntnisse Uber das Verhalten von resorbierbaren
Implantaten in vivo fir den unbedenklichen Einsatz beim Menschen gewonnen werden. Die
bisherigen Erkenntnisse deuten auf das groRe Potenzial von Magnesiumlegierungen als
Implantationsmaterial hin, welches durch PEO-Oberflachenmodifikation noch weiter
verbessert werden konnte. Zentraler Gegenstand dieser Arbeit war der Vergleich des
Degradationsverhaltens sowie der Vergleich des Knochenanteils des dem Implantat
anliegenden Knochens von PEO-modifizierten gegenliber nichtmodifizierten 2ZX00-
Schrauben durch Micro-CT und histomorphometrische Untersuchung erstmalig Uber den
Versuchszeitraum von 6, 12 und 18 Monaten nach Implantation in das Os frontale von

Gattinger Minipigs.

5.1 Versuchsdurchfiihrung

Bei der Explantation der Proben aus dem Os frontale zeigte sich, dass die Schrauben aller
Legierungen, die in die Knochen verbracht wurden, disloziert waren. Die Tiefe der
Dislokation der ZX00-Schrauben war nach allen drei Implantationszeiten ahnlich. Somit wird
angenommen, dass die starkste Dislokation innerhalb der ersten 6 Monate stattfand oder die
Ursache nur in den aufReren Bereichen der Kortikalis des Os frontale liegt.

Im Rahmen einiger Studien in der Padiatrie wurden in junge Schweine und Lammer
ebenfalls Implantate in das Os frontale eingebracht. Im Laufe des Wachstums migrierten
diese immer weiter in das Os frontale bis in den Sinus frontalis (YU et al. 1996, PELTONIEMI
et al. 1999, WILTFANG et al. 1999) oder die Nasenhaupthéhle (HONIG et al. 1999). Es kam

in diesen Studien dadurch zu keinen klinischen Komplikationen (YU et al. 1996,
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PELTONIEMI et al. 1999, HONIG et al. 1999, WILTFANG et al. 1999). Durch den PIT-Effekt
(passive intracranial translocation) kénnen Osteosynthesesysteme auf dem wachsenden
Schadeldach durch appositionelles Knochenwachstum und intrakranielle Resorption passiv
in den Knochen dislozieren (HONIG et al. 1995). Somit sind speziell fir den Einsatz in der
padiatrischen Medizin resorbierbare Osteosynthesematerialien von groRem Vorteil
(WEINGART et al. 2001, PAPAY et al. 1995). Die unbeabsichtigte Migration von Implantaten
wird immer wieder in der Humanmedizin als mdgliche Komplikation nach kraniofazialer
Chirurgie beschrieben (GONZALEZ-GARCIA et al. 2012, LAURETI et al. 2017). Durch
Perforation des Epithels mit Zugang zu den Nebenhoéhlen kann das Risiko einer Entziindung
post implantationem ansteigen (BRUNNER 2006). Die verwendeten Magnesium- und
Titanimplantate von NAUJOKAT et al. (2017) ragten durch die diinne Knochenschicht des
Os frontale weit in den Sinus frontalis und fuhrten hier zu keiner entziindlichen Reaktion. In
der hier vorliegenden Studie konnten ebenfalls keine klinischen Symptome einer
Nasennebenhohlenentziindung sowie histologisch entzindlich veréanderte Bereiche um die
Implantate festgestellt werden.

Die in der hier vorliegenden Studie verwendeten locking Implantate wurden ohne die
dazugehdérigen Platten eingesetzt. Neben weiteren mechanischen vorteilhaften
Eigenschaften konnen Mini-Locking-Systeme zu einer hoheren Stabilitat als herkdmmliche
Osteosynthesesysteme filhren (GUTWALD et al. 2003, LEUNG et al. 2008). Bei diesen
locking Implantaten, bestehend aus einer Miniplatte und Schrauben, fihrt die Verankerung
der Schrauben im Knochen und die Verriegelung der Schrauben mit der Platte zu einer
Ubertragung der Belastungskrafte des Knochens auf die Schraube und von dort auf die
Platte (GUTWALD et al. 2003). Dadurch kann ein direkter Druck von der Platte auf den
Knochen vermieden werden, wodurch es zu einer geringeren Beeintrachtigung der
Knochendurchblutung kommt (ALPERT et al. 2003). Aufgrund des steifen Fixationsprinzips
kann durch Verriegelung beim Anziehen der Schraube einer Verformung der Fraktur nach
Auflegen der Platte vorgebeugt werden (ALPERT et al. 2003, GUTWALD et al. 2003,
LEUNG et al. 2008).

Die durch den Druck anderer Osteosynthesesysteme ausgeléste Minderdurchblutung kann
zu einer Resorption des Knochens unmittelbar unter der Platte flihren, sodass diese
intrakraniell transloziert. Dieser Effekt wird von HONIG et al. (1995) als AIT (active
intracranial translocation) beschrieben.

Gemal des in anderen Studie postulierten Gewichts fir adulte Goéttinger Minipigs
(GUTIERREZ et al. 2015, SIMIANER und KOHN 2010, BOLLEN und ELLEGAARD 1997)
kann davon ausgegangen werden, dass die in dieser Studie verwendeten Tiere bereits
ausgewachsen waren. In einer anderen Studie mit adulten Goéttinger Minipigs wurde auch

eine Migration von Schrauben beobachtet, welche ohne Platte eingebracht worden waren
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(HEIDEMANN 2001). Vermutlich hat die Dislokation der Implantate verschiedene Ursachen.
Zur Untersuchung des Einflusses der PEO-Beschichtung auf Degradation und Reaktion des
umliegenden Knochens wurden die winkelstabilen Schrauben ohne Platten in das Os
frontale eingebracht. Vermutlich fehlt durch den Verzicht auf die Platten die Verankerung in
der Kortikalis. Appositionelles Wachstum des Schadelknochens und Umbauprozesse
(ENDERLE 1992, KENKRE und BASSETT 2018), auch durch das Vorbohren und Einbringen
des Implantats, konnten letztlich zu einer Migration der Schrauben in den Knochen geflihrt
haben. Weil sich hieraus keine nachteiligen Effekte flr die Tiere wahrend des Versuchs
ergaben und auf eine zweite Operation zur Entfernung der Implantate verzichtet werden
kann, kénnte sich das Material dennoch als geeignet fir die padiatrische kraniofaziale
Chirurgie erweisen. Da die Implantate in der vorliegenden Studie allerdings nur hinsichtlich
ihres Degradationsverhaltens und nicht im Frakturmodell untersucht wurden, kann beztglich
einer Frakturheilung keine Aussage getroffen werden. Die Dislokation konnte bei der
Untersuchung des umliegenden Knochens berlcksichtigt werden, sodass keine Bereiche

des Sinus frontalis von den Auswertungsbereichen erfasst wurden.

5.2 Untersuchung der Degradation

Die erste zu untersuchende Hypothese bestand aus der Annahme, dass die PEO-
Beschichtung die Korrosion der Implantate verzégert und diese somit langsamer resorbiert
werden.

Die Ergebnisse zeigen, dass in der Micro-CT-Untersuchung zu jedem Entnahmezeitpunkt
der Volumenanteil an nicht resorbiertem Implantationsmaterial (SV/TV) bei den
beschichteten Implantaten héher ist als bei den unbeschichteten. Bereits nach 6 Monaten
zeigt sich ein deutlicher, wenngleich nicht signifikanter Unterschied. Nach 12 und 18
Monaten ist dieser Unterschied signifikant. Der Vorteil der Micro-CT-Untersuchung liegt
darin, dass das komplette Implantat dreidimensional untersucht werden kann. Das Micro-CT
stellt in unterschiedlichen Grauwerten die unterschiedlichen Dichten von Materialien dar.
Somit kann durch das Festlegen von Thresholdwerten die Dichte flr das Implantatmaterial
bestimmt werden. Da dieser Grenzwertbereich allerdings als Mittelwert festgelegt wurde, ist
davon auszugehen, dass leichte Ungenauigkeiten entstehen kdnnen. Vor allem in
Grenzbereichen kénnen nicht nur unresorbiertes Implantatmaterial, sondern auch Knochen
und Degradationsmaterial miterfasst werden. Dadurch konnen die gemessenen Parameter
etwas hoher liegen als in der histologischen Untersuchung. Die Ergebnisse der
histologischen Untersuchung, bei der die Gewebe exakt voneinander abgegrenzt werden
kdénnen, dafur aber nur eine zweidimensionale Auswertung des Querschnitts des Implantats
zulassen, zeigen dennoch die gleichen Tendenzen. So ist nach jedem Entnahmezeitpunkt

der Flachenanteil (SA/TA) an nicht resorbiertem Implantatmaterial hdher bei den
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beschichteten Implantaten. Ein signifikanter Unterschied zeigt sich in dieser Untersuchung
nach 12 Monaten Implantationszeit.

In der Micro-CT Untersuchung zeigt sich entgegen der Erwartung im Vergleich des
residualen Schraubenanteils zwischen 6 und 12 Monaten bei den beschichteten Implantaten
keine Abnahme des Gesamtschraubenvolumens. Vermutlich wird zwischen diesen beiden
Entnahmezeitpunkten die Degradation durch die PEO-Beschichtung erfolgreich verlangsamt,
konnte aber auch auf die geringe Probenanzahl oder auf unbekannte Inhomogenitaten
zwischen den Tieren zurickzufihren sein. Sie nimmt auch zum Entnahmezeitpunkt nach 18
Monaten nur wenig weiter ab, sodass der Vergleich des Residualvolumens der
beschichteten Implantate nach 6 und 18 Monaten nicht signifikant ist. Bei den
unbeschichteten Proben zeigt sich in der Modellvorhersage eine signifikante Abnahme
zwischen dem ersten und dem letzten Entnahmezeitpunkt, was eine deutlich schnellere
Degradation durch die fehlende Beschichtung vermuten lasst. Andere Studien bestatigten
ebenfalls die Verlangsamung der Degradation durch PEO-Beschichtung (SCHALLER et al.
2016a, SCHALLER et al. 2016b, IMWINKELRIED et al. 2013, RENDENBACH et al. 2021).
So kann durch die PEO-Beschichtung bei der Legierung WE43 eine frihzeitige Korrosion
verhindert und die Gasfreisetzung im Vergleich zu unbeschichteten Implantaten verzdgert
werden (SCHALLER et al. 2016a, SCHALLER et al. 2017, SCHALLER et al. 2016b,
RENDENBACH et al. 2021). In der Studie von SCHALLER et al. (2016b) wurden Schrauben
von ahnlicher Dimension wie in dieser Studie mit Platten verwendet, dabei zeigte sich sowohl
nach 12 als auch nach 24 Wochen ein signifikant groReres Residualvolumen der PEO-
beschichteten WE43 Implantate.

In einer Studie von RENDENBACH et al. (2021) wurde dieses Ergebnis bestatigt, sodass
nach 6 Monaten ein signifikanter Unterschied des Residualvolumens zwischen den PEO-
modifizierten und den nichtmodifizierten WE43 Schrauben beschrieben wurde. Jedoch war
der Unterschied nach 12 Monaten nicht mehr signifikant (RENDENBACH et al. 2021). Sie
schlussfolgern, dass die PEO-Modifikation die Korrosion innerhalb der ersten 6 Monate
erfolgreich  verlangsamt und danach schneller fortschreitet, weil die PEO-
Oberflachenmodifikation nur die Oberflache des Implantats verandert (RENDENBACH et al.
2021).

IMWINKELRIED et al. (2013) kommen in ihrer Studie zu einem ahnlichen Ergebnis. Sie
postulieren, dass sowohl die Umgebung der Implantate die Korrosionsgeschwindigkeit
wesentlich beeinflusst als auch die Beschichtung die Implantate nur anfanglich vor schneller
Korrosion schutzt und sich auf lange Sicht die Degradationsraten von beschichteten und
unbeschichteten Implantaten angleichen (IMWINKELRIED et al. 2013).

In einer anderen Arbeitsgruppe wurde eine schnell korrodierende ZX50-Legierung, welche

ebenfalls Zink und Calcium enthalt, jeweils mit und ohne MAO-Beschichtung untersucht
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(FISCHERAUER et al. 2013). Die Beschichtung schutzte die Pins besonders in der ersten
Woche nach der Implantation, bevor nach 3 Wochen eine starkere Degradation einsetzte
und die beschichteten Pins sogar insgesamt friher komplett resorbiert waren
(FISCHERAUER et al. 2013). Nach bereits 16 Wochen konnte kein Implantationsmaterial der
MAO-beschichteten als auch der unbeschichteten Pins mehr nachgewiesen werden
(FISCHERAUER et al. 2013). Als Ursache fur die beschleunigte Korrosion der MAO-
beschichteten ZX50-Implantate werden inhomogene lokale Korrosionsnester aufgrund der
rauen Oberflache vermutet (FISCHERAUER et al. 2013). Die Porositat und der schichtartige
Aufbau der modifizierten Oberflache kdnnen die Degradation nur zu Beginn verlangsamen
(FISCHERAUER et al. 2013). Sobald allerdings Flissigkeiten durch Mikrorisse und Poren
der Beschichtung direkt zum Implantat durchbrechen, kommt es zu lokalen
Korrosionsnestern und dort zu einer raschen Korrosion der ZX50-Legierung
(FISCHERAUER et al. 2013, AMERSTORFER et al. 2016).

KOPP et al. (2019) postulieren, dass eine PEO-Modifikation bei bioresorbierbaren WE43
Scaffolds die Degradation erfolgreich verlangsamt, allerdings nach circa 21 Tagen die
Oberflachenstabilitdét abnimmt und durch Mikrorisse die Degradation zum Implantatinneren
fortschreitet. Interessanterweise zeigen sich in der vorliegenden Studie weder eine
beschleunigte Degradation der PEO-modifizierten Implantate wie bei FISCHERAUER et al.
(2013), noch ein angleichen der Degradationsraten nach anféanglichen Korrosionsschutzes
wie von IMWINKELRIED et al. (2013) erwartet. Auch der Unterschied des Residualvolumens
ist vor allem nach 12 und 18 Monaten ausgepragt und nicht nur nach 6 Monaten wie bei
RENDENBACH et al. (2021).

GRUN et al. (2018b) untersuchten in ihrer Studie Pins der Legierung ZX00 in &hnlicher
Mengenzusammensetzung wie in der vorliegenden Studie sowohl im Grol3- als auch
Kleintiermodell. Die Implantate waren nach 24 Wochen noch zu 80% vorhanden und sie
vermuten, dass die Implantate erst nach 2 Jahren vollstandig abgebaut waren. In derselben
Arbeitsgruppe zeigten HOLWEG et al. (2020b) bei der Verwendung von ZX00-Schrauben in
einer klinischen Studie am Menschen schon sehr vielversprechende Ergebnisse fir das
Implantationsmaterial. Die Schrauben mit einem &hnlichen Durchmesser (Lange 40 mm,
Durchmesser 3,5 mm) wie in dieser Studie (Lange 5 mm, Durchmesser 2,3 mm), die fir
Malleolusfrakturen eingesetzt wurden, waren beim CT-Scan nach einem Jahr noch zu circa
50% erhalten. Dieses Ergebnis stimmt mit dem Ergebnis der Micro-CT-Untersuchung der
vorliegenden Studie nach 12 Monaten bei den unbeschichteten Schrauben Uberein.

Die unbeschichteten WE43 Schrauben (Ldnge 6 mm, Durchmesser 2 mm) in der Studie von
SCHALLER et al. (2016b) waren nach 24 Wochen im Mittel noch zu 43% vorhanden, die
unbeschichteten WE43 Schrauben (Ladnge 11 mm, Durchmesser 2,3mm) von
RENDENBACH et al. (2021) nach 6 Monaten durchschnittlich zu 28,8% und nach 12

81



Diskussion

Monaten zu 17,4%, wohingegen das Residualvolumen der unbeschichteten ZXO00-
Schrauben in dieser Studie in der statistischen Berechnung nach 6 Monaten im Mittel
63,13% und nach 12 Monaten noch 51,39% betragt. Da die Legierungszusammensetzung
wesentlichen Einfluss auf die Degradationsgeschwindigkeit hat, kann gemutmalft werden,
dass die PEO-Beschichtung nicht nur zu Beginn die ZX00-Implantate vor schneller
Degradation schiitzt, sondern auch die Ausbildung von Rissen und Poren in der PEO-
Oberflache langsamer ablauft und es selbst beim Vordringen von Flissigkeit zum
Implantatinneren lediglich zu einer, wie fir die Legierung Ublichen, allmahlichen Degradation
kommt, welche Uber einen Zeitraum bis zu 18 Monaten beobachtbar ist. Somit konnen die
Ergebnisse bestatigen, dass die PEO-Beschichtung die Degradation erfolgreich verlangsamt
und zeigen, dass dieser Effekt bei der in dieser Studie verwendeten Legierung ZX00 Uber
den gesamten Versuchszeitraum, wenn auch erst nach 12 Monaten signifikant, festzustellen

ist.

5.3 Untersuchung des Anteils an mineralisiertem Knochen um die Implantate

Die zweite zu untersuchende Hypothese bestand aus der Annahme, dass es durch die PEO-
Oberflachenbeschichtung und der daraus resultierenden langsameren Degradation zu einer
langsameren Freisetzung von Wasserstoff wahrend des Korrosionsprozesses kommt und
dies am Implantat anliegenden Knochen zu weniger Hohlrdumen und somit zu einem
héheren Knochenvolumen um die Implantate flhrt.

Der Prozess der Degradation flihrt bei der Resorption der Implantate zur proportionalen
Freisetzung von Wasserstoff (KOPP et al. 2019). Die Geschwindigkeit der Degradation ist
neben der Legierung und Oberflachenmodifikation vor allem auch vom Ort der Implantation
abhangig (SANCHEZ et al. 2015). So wurde in vergangenen Studien haufig berichtet, dass
die Implantatteile, welche den Weichteilgeweben anlagen oder im Markraum waren,
schneller resorbiert wurden als die Anteile in der Kortikalis (SONG und ATRENS 1999,
SANCHEZ et al. 2015, WITTE et al. 2006, WITTE et al. 2008).

Die Freisetzung von Wasserstoff durch Korrosion der Implantate fihrte zahlreichen Studien
zufolge dazu, dass es zu subkutanen Gasansammlungen kam und sich intraossare
Hohlrdaume im Knochen um die Implantate bildeten (REIFENRATH et al. 2010,
HUEHNERSCHULTE et al. 2012, SCHALLER et al. 2016a, SCHALLER et al. 2017,
NAUJOKAT et al. 2017, IMWINKELRIED et al. 2013, DIEKMANN et al. 2016, MEIER und
PANZICA 2017, CHAYA et al. 2015b). Fir die Einheilung von Osteosyntheseimplantaten ist
es erforderlich, dass sich ein dichtes Knochen-Implantat-Interface ausbildet und der
implantatnahe Knochen nicht nachteilig verandert wird, um eine ausreichende Stabilitat bis
zu Frakturkonsolidierung und dariiber hinaus bis zum vollstdndigen Abbau des Implantats zu

gewahrleisten (ZHENG et al. 2014). Um den umliegenden Knochen zu untersuchen, wurden
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Bereiche von der urspriinglichen Implantatgrenze bis 0,5 mm und bis 1,5 mm in der Micro-
CT-Untersuchung und der histomorphometrischen Untersuchung gewahlt, da bis dorthin
Anderungen der Knochenstruktur gegeniiber Nativproben sichtbar waren. Subkutane
Gasansammlungen wurden entgegen vergangenen Studien bei dieser Studie nicht
beobachtet. Allerdings kann durch den dicken Weichteilmantel im Kopfbereich des Minipigs
diese Beobachtung schwerer festgestellt werden.

Die Ergebnisse beider Untersuchungsmethoden zeigen fiir beide Bereiche im Wesentlichen
die gleichen Tendenzen. So ist der Anteil an mineralisiertem Knochen um die Implantate
nach 6 Monaten und 12 Monaten Implantationszeit bei beiden Implantaten sehr ahnlich. Es
besteht flr beide Bereiche erst nach 18 Monaten ein signifikanter Unterschied in der Micro-
CT-Untersuchung zwischen der unbeschichteten und der beschichteten Schraube. Dieser
zeigt, dass der Anteil an mineralisiertem Knochen im Gesamtauswertungsbereich (BV/TV)
um die beschichteten Schrauben im Abstand von 0,5 mm und 1,5 mm zur urspringlichen
Implantatgrenze deutlich hoher ist.

Im kleineren Auswertungsbereich, der die Entfernung bis 0,5 mm zur urspringlichen
Implantatgrenze erfasst, zeigt sich nach den ersten beiden Entnahmezeitpunkten bei
denselben Implantaten ein geringerer Knochenvolumenanteil gegeniber dem
Auswertungsbereich bis 1,56 mm. Dies war zu erwarten, da das durch die Degradation frei
werdende Gas zunachst den gréReren Einfluss auf das Gewebe haben misste, welches
einen geringeren Abstand zur Implantatgrenze hat. Die gleiche Vermutung teilt auch
FISCHER (2021) aufgrund der Ergebnisse ihrer Studie. Interessanterweise liegen die
Ergebnisse der Modellvorhersage nach 18 Monaten bei den beschichteten Implantaten in
den beiden Auswertungsbereichen 0,5mm und 1,5mm sehr nahe, wahrend beim
unbeschichteten Implantat weiterhin eine gréRRere Differenz besteht. Dies kdnnte auf eine
verbesserte Einheilung und ein verbessertes Knochen-Implantat-Interface des beschichteten
Implantats hinweisen, was flr eine stabile Verankerung der Implantate zur Frakturheilung
wunschenswert ist.

Die Ergebnisse der Micro-CT-Untersuchung zwischen den Zeitpunkten weisen ebenfalls auf
einen positiven Einfluss der PEO-Beschichtung auf die Reaktion des Knochens hin.
Betrachtet man nur den kleinen implantathahen Auswertungsbereich, so zeigt sich eine
signifikante Zunahme des Anteils an mineralisiertem Knochen bis zum letzten
Entnahmezeitpunkt, wahrend dieser am unbeschichteten Implantat abnimmt. Bei dem
grélReren Auswertungsbereich bis 1,5 mm um die urspringliche Implantatgrenze zeigt sich
die gleiche Tendenz. Es kommt zu einer signifikanten Abnahme des Anteils an
mineralisiertem Knochen um die unbeschichteten Implantate und einer Zunahme des

Parameters fiir die beschichteten Schrauben.
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Makroskopisch und auch in der histologischen Untersuchung konnten keine Hinweise auf
fibrose Verkapselungen, Infektionen oder entzindliche Reaktionen im Knochen beobachtet
werden. Im Gegensatz zu anderen Studien wurde keine Auskleidung der entstandenen
Hohlrdume mit Binde- oder Fettgewebe beobachtet (NAUJOKAT et al. 2017, SCHALLER et
al. 2018, WILLBOLD et al. 2011). Dies lasst eine gute Vertraglichkeit sowohl der
unbeschichteten als auch der beschichteten Implantate vermuten und konnte
moglicherweise auf die antiinflammatorische Wirkung der durch die Korrosion freigesetzten
Magnesiumionen zuriickzufihren sein (SUN et al. 2020).

Das Ergebnis der Untersuchung des Flachenanteils (BA/TA 0,5) an mineralisiertem Knochen
bis 0,5 mm um das ursprungliche Implantat zeigt die gleichen Tendenzen wie der kleinere
Auswertungsbereich der Micro-CT-Untersuchung, wenn auch ohne signifikante Auspragung.
Der groRte Unterschied besteht auch mit dieser Untersuchungsmethode erst nach 18
Monaten Implantationszeit und zeigt einen groReren Flachenanteil mineralisierten Knochens
um das beschichtete Implantat. Auch in der Untersuchung bis 1,5 mm um die urspringliche
Implantatgrenze zeigt sich erst nach 18 Monaten ein Unterschied und ein hoherer
Flachenanteil mineralisierten Knochens um das beschichtete Implantat.

Analog der Micro-CT-Untersuchung der Degradation wurde anhand des gemittelten Wertes
fur die Dichte des Knochens innerhalb der VOIs der Volumenanteil des mineralisierten
Knochens errechnet. Durch die Bildung eines Durchschnittswerts fur die Vergleichbarkeit der
Ergebnisse kann es zu leichten Ungenauigkeiten wahrend der Erfassung des Gewebes
kommen, sodass die ermittelten Werte etwas hoher liegen kénnen als in der
histomorphometrischen Untersuchung. Daflir ist aber eine dreidimensionale Auswertung
moglich. Bei der Histomorphometrie kénnen die Gewebe zwar exakter voneinander
unterschieden werden, daflir ist aber nur eine zweidimensionale Auswertung des die
Implantate im Querschnitt umgebenden Gewebes mdglich. Beide Untersuchungsmethoden
haben sich in vergangenen Studien als geeignet erwiesen, um die Fragestellung zu
beantworten (WONG et al. 2010, KRAUS et al. 2012, CASTELLANI et al. 2011, SCHALLER
et al. 2016a, DIEKMANN et al. 2016, ZHANG et al. 2009, WITTE et al. 2005, SCHALLER et
al. 2017, FISCHER 2021). Die Kombination beider Untersuchungsmethoden bietet den
Vorteil, die geringen Ungenauigkeiten in der Erfassung der Gewebe im Micro-CT durch die
histologische Untersuchung zu bestatigen und gleichzeitig mit der 3D-Auswertung des Micro-
CTs mogliche methodische Ungenauigkeiten der histomorphometrischen Untersuchung
auszugleichen.

Der statistisch berechnete Durchschnittswert des Knochenvolumens liegt sowohl fur die
unbeschichteten als auch flir die beschichteten Implantate ab dem ersten
Entnahmezeitpunkt unter den Mittelwerten aus 6 analysierten Nativproben. Da allerdings

keine Leerprobe, im Sinne einer Vorbohrung ohne Implantat oder ein Titanimplantat als
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Referenz gesetzt wurde, kdonnte dieser Effekt neben der Gasfreisetzung wahrend der
Degradation auch auf das chirurgische Verfahren zurtckzufihren sein. Der Knochenanteil ist
bei beiden Implantaten in beiden Untersuchungen nach 6 und 12 Monaten Implantationszeit
sehr ahnlich, das Knochenvolumen der beschichteten Schrauben nahert sich nach 18
Monaten in beiden Auswertungsbereichen den beiden Mittelwerten der Nativproben wieder
an. Eine mogliche Erklarung hierfiir ware, dass durch die langsamere Degradation der PEO-
beschichteten Implantate die Knochenregeneration bis zum Entnahmezeitpunkt nach 18
Monaten fortschreitet und die entstandenen Hohlrdume vermindert, was zu einem hoheren
Anteil des Knochenvolumens im Gesamtauswertungsbereich fihrt und sich dem
Knochenanteil des nativen Knochens annahert. Die PEO-Beschichtung der Implantate
konnte somit zu weniger durch die Degradation hervorgerufenen Veranderungen des
Knochens fiihren und vorteilhaft sein.

Bei den unbeschichteten Implantaten kénnte im Zeitraum von 12 bis 18 Monaten die
schnellere Degradation dazu zu fuhren, dass mehr Gas frei wird, als im umgebenden
Gewebe gebunden und abtransportiert werden kann und es zu einer Zunahme an
intraossaren Hohlrdumen kommt, was sich in einem niedrigeren Knochenanteil zeigt. Die
Ergebnisse der vorliegenden Studie kdnnen nicht eindeutig identifizieren, ob die Abnahme
der Knochendichte um die unbeschichteten Schrauben zum letzten Entnahmezeitpunkt
tatsachlich durch die Freisetzung von Gas bedingt ist, oder ob der beobachtete Effekt auf die
geringe Probenzahl oder andere Inhomogenitaten zurlickzuflihren ist. Es kann somit auch
nicht ausgeschlossen werden, dass es auch bei den beschichteten Implantaten im weiteren
Korrosionsverlauf zu einer Abnahme des Knochenvolumens kommen kénnte.

Eine weitere Erklarung fir den Unterschied nach 18 Monaten Implantationszeit kénnte die
langsamere Freisetzung von Magnesiumionen und die damit einhergehende Bildung von
Magnesiumchlorid bei den PEO-beschichteten Implantaten sein. WU et al. (2014)
postulieren, dass die Resorptionsfahigkeit von Osteoklasten durch die Konzentration von
Magnesiumchlorid beeinflusst werden kann. Demnach kann bis zu einer bestimmten
Konzentration die Osteoklastenaktivitat verstarkt und ab einer bestimmten Konzentration
diese vermindern werden (WU et al. 2014). Bei den unbeschichteten ZX00-Implantaten
kénnte es Uber den Zeitraum bis 12 Monate durch die schnellere Degradation und die
dadurch erhdhte Freisetzung von Magnesiumionen zu einer vermehrten Bildung von
Magnesiumchlorid kommen. Nach einer allmahlichen Akkumulation kénnte die Konzentration
dennoch unterhalb der Schwelle fur die Verminderung der Aktivitat liegt und es so zu einer
Stimulation der Osteoklasten kommen. Dadurch kdnnte es zur vermehrten Entstehung von
Hohlrdumen um die unbeschichteten Implantate kommen und dies in einem geringeren
Knochenvolumenanteil resultieren. Im Gegensatz dazu kénnte bei beschichteten Implantaten

die noch langsamere Degradation dazu flhren, dass die Osteoklastenfunktion durch eine
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niedrigere Magnesiumchloridkonzentration nicht verstarkt wird. Ferner kdnnte der von
JANNING et al. (2010) postulierte osteostimulative Effekt von Magnesiumhydroxid bei den
beschichteten Implantaten zum Anstieg des Knochenvolumens flhren.

Bisherige  Studien  beschéaftigten sich  oftmals mit der Degradation von
Osteosynthesematerialien in den ersten 6 Monaten nach der Implantation. Bei der
Untersuchung der Magnesiumlegierung WE43 wurde die positive Auswirkung der PEO-
Beschichtung ebenfalls in einem héheren Knochenvolumen nach 12 und 24 Wochen bei den
beschichteten Implantaten beschrieben (SCHALLER et al. 2016a). Es wurde in diesen
Studien auch eine vermehrte Bildung von intraossaren Hohlrdumen um die unbeschichteten
Implantate beobachtet (SCHALLER et al. 2016b, SCHALLER et al. 2017). Dementgegen
wurde in der Studie von RENDENBACH et al. (2021) kein Unterschied des
Knochenvolumens nach 6 und 12 Monaten um WE43 Implantate mit und ohne PEO-
Oberflachenbeschichtung im Bereich der Kortikalis beobachtet. Jedoch wurde signifikant
mehr Knochenvolumen um die WE43 Implantate ohne Oberflachenmodifikation im Markraum
beschrieben (RENDENBACH et al. 2021). Als Grund hierfir wurde das osteostimulative
Potenzial durch Magnesium vermutet (RENDENBACH et al. 2021). Bei der Untersuchung
der schnell degradierenden Legierung ZX50 wurde beschrieben, dass die MAO-
Beschichtung erfolgreich die initiale Korrosion verzdgerte, was zur Anlagerung neuen
Knochens an der Oberflache der Implantate fihrte (FISCHERAUER et al. 2013). Durch
lokale Korrosionsangriffe an den Rissen und Poren der Beschichtung kam es
FISCHERAUER et al. (2013) zufolge nach dem anfanglichen Schutz allerdings zu einer
beschleunigten Degradation, welche den angelagerten Knochen abplatzen lie® und ein
lockeres Bindegewebe zuruckblieb. Die Knochenheilung wurde dennoch dadurch nicht
beeintrachtigt (FISCHERAUER et al. 2013). Bisherige Untersuchungen der Legierung ZX00
in einer ahnlichen Mengenzusammensetzung zeigten, dass die Bildung von Gas, welches
sich im umliegenden Gewebe sammelte, vor allem innerhalb der ersten 12 Wochen
stattfand. In den Studien fand allerdings keine genauere Analyse des am Implantat
anliegenden Knochens statt (GRUN et al. 2018b, CLEMENT 2019). In der Studie von
HOLWEG et al. (2020a) wurden bei der Verwendung von ZXO00-Schrauben im
Groldtiermodell ebenfalls innerhalb der ersten 12 Wochen nach Implantation
rontgendurchlassige Bereiche um die Implantate beobachtet, welche als durch das frei
werdende Gas entstandene Hohlrdume interpretiert wurden, aber die Frakturkonsolidierung
nicht beeintrachtigten.

Die erste klinische Studie am Menschen zu dieser Legierung wurde 2020 verdffentlicht und
zeigte vielversprechende klinische Ergebnisse bei der Heilung von Malleolusfrakturen
(HOLWEG et al. 2020b). In der Studie mit 20 Patienten zeigten sich bis zur 6. Woche

zunehmende réntgendurchlassige Zonen um die Schraube, die bis zur 12. Woche konstant
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blieben und zur 24. Woche wieder abnahmen. Bei einer Patientin mit festgestellter
Osteoporose wurde eine vermehrte Gasbildung beobachtet, was auf metabolische und
immunologische Veranderungen aufgrund der Erkrankung zurlckgefihrt wird. Die
Knochenheilung war bei dieser Patientin dennoch nach 6 Wochen abgeschlossen und nach
52 Wochen zeigte sich eine deutliche Zunahme der Dichte im rontgenstrahlendurchlassigen
Bereich innerhalb der sklerotischen Linie. Dies wird als neu gebildete endosteale
Knochenmasse aufgrund des osteoinduktiven Effekts der Magnesiumschrauben gedeutet
(HOLWEG et al. 2020b).

Speziell auch fir diesen Fall kénnte die PEO-Beschichtung einen wertvollen Vorteil im
Therapieverlauf bieten, um der festgestellten vermehrten Gasbildung und der Veranderung
im Knochen vorzubeugen und eine stabile Frakturkonsolidierung zu gewahrleisten.
Ausgehend von den Ergebnissen der vorliegenden Studie kann vermutet werden, dass die
PEO-Beschichtung zu einer verbesserte Knochenreaktion um die ZX00-Implantate fihrt. Da
es keine vergleichbaren Studien zwischen unbeschichteten und PEO-modifizierten ZX00-
Implantaten Uber den Zeitraum von 18 Monaten gibt, kann allerdings nicht endgultig geklart
werden, wieso der Unterschied des Knochenvolumens erst nach dieser Zeitspanne auftritt
und ob es bei den beschichteten Schrauben nach einem noch langeren Versuchszeitraum
auch zu dem nachteiligen Effekt kommen wirde.

Zusammenfassend bildet diese Studie eine wertvolle Grundlage, an welche sich noch
weitere Forschung anschliefen sollte. Besonders im Hinblick auf den vorteiligen Effekt der
verzogerten Gasfreisetzung sollten speziell wahrend der ersten 6 Monate der umgebende
Knochen genauer untersucht, Leerproben in der Versuchsplanung bericksichtigt und die

Knochenreaktion Uber einen langeren Versuchszeitraum beobachtet werden.

5.4 Schlussfolgerung und Ausblick

Die erstmalig im Groldtierversuch eingesetzten PEO-beschichteten ZX00-Implantate
erweisen sich Uber den Versuchzeitraum von 18 Monaten als vorteilhaft gegeniber den
unbeschichteten Schrauben.

Die PEO-modifizierten Implantate wurden tiber den gesamten Versuchszeitraum, wenn auch
erst nach 12 und 18 Monaten signifikant, langsamer resorbiert als die nichtmodifizierten
Implantate. Die langsamere Degradation der PEO-modifizierten Schrauben scheint am
anliegenden Knochen zu weniger Hohlraumen zu flihren als bei den unbeschichteten
Implantaten. Ein signifikanter Unterschied zeigte sich hierbei allerdings erst nach 18
Monaten Implantationszeit in der radiologischen dreidimensionalen Untersuchung. Die
Frakturheilung sollte zu diesem Zeitpunkt abgeschlossen sein. Trotzdem ist es von
immenser Wichtigkeit, dass auch die komplette Degradation der Implantate ohne nachteilige

Effekte fir den implantatnahen Knochen verlauft. Weshalb sich der Unterschied erst zum
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letzten Entnahmezeitpunkt verdeutlicht, lasst sich aufgrund der erhobenen Ergebnisse nicht
vollstadndig erklaren. Die Knochenheilung sollte spatestens innerhalb der ersten 6 Monate
nach offenen Reposition und internen Fixation abgeschlossen sein (GRIFKA 2011). Nach
der Frakturheilung ist ein schnellerer Schrauben- und Plattenabbau wiinschenswert, damit
die vollstandige kndcherne Integritat und natlrliche Knochensteifigkeit erhalten bleibt, ohne
dass Fremdmaterial in situ verbleibt (CLAES 1992, WITTE et al. 2011, RENDENBACH et al.
2021). Da in der vorliegenden Studie die ZX00-Schrauben nicht in einem Frakturmodell
untersucht wurden, kann bezlglich der Knochenheilung keine Aussage getroffen werden.
Allerdings erscheint es im Hinblick auf eine Frakturheilung fraglich, ob die PEO-Beschichtung
bei langsam resorbierenden ZX00-Schrauben notwendig ist, da das Implantationsmaterial
weit Uber den notwendigen Zeitraum hinaus bis zur vollstdndigen Degradation bendtigen
wurde.

Da die ZX00-Legierung allerdings im Gegensatz zu anderen Legierungen keine Seltenen
Erden enthalt, kann sich das vielversprechende Ergebnis der PEO-beschichteten ZX00-
Schrauben in dieser Studie als wichtiger Beitrag fur die zukunftige Forschung erweisen.
Damit ein routinemaRiger Einsatz bald ermoglicht werden kann, sollte diese Legierung im
Frakturmodell untersucht und Untersuchungen des dem Implantat anliegenden Knochens
innerhalb der ersten 6 Monate erfolgen, um weitere Erkenntnisse Uber den Schutz vor
Degradation durch die PEO-Beschichtung sowie Uber die Auswirkungen auf den Knochen-
Implantat-Kontakt wahrend der Frakturheilung zu gewinnen. Flr zukilnftige Studien ware
zusatzlich zu empfehlen, die Osteosynthesesysteme als Einheit aus Schrauben und Platten
auch fur Degradationsversuche und Vertraglichkeitstests zu implantieren, um die Dislokation
der Schrauben zu vermeiden und die Ergebnisse direkt fir das gesamte System zu erhalten.
AbschlieRend kann herausgestellt werden, dass die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit
einen weiteren wichtigen Beitrag zur Erschlielung des komplexen Themas der Erforschung
neuartiger Osteosynthesematerialien auf Magnesiumbasis mit PEO-Oberflachenmodifikation

leistet und sich weitere Forschungsarbeiten daran anschlieen kénnen.
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6 Zusammenfassung

Radiologischer und histomorphometrischer Vergleich von Degradationsverhalten und
Osseointegration PEO-oberflaichenmodifizierter und nichtoberflachenmodifizierter
ZX00-basierter Magnesiumimplantate:

eine in vivo Untersuchung nach 6,12 und 18 Monaten im Minipig

Die chirurgische Frakturversorgung mit resorbierbaren Osteosynthesematerialien auf
Magnesiumbasis hat sich in der Vergangenheit fir manche Indikationen als vorteilhaft
gegenluber nichtresorbierbarem Osteosynthesematerial wie Titan oder resorbierbaren
Osteosynthesematerialien auf Polymerbasis erwiesen. Die Limitation flr den routinemaRigen
Einsatz ist das bei der Degradation frei werdende Wasserstoffgas, was in vorangegangenen
Studien zu subkutanen und intraossaren Gasansammlungen um das Implantat fihrte. Um
einen stabilen Knochen-Implantat-Kontakt wahrend der Frakturheilung zu gewahrleisten und
im spateren Verlauf der Degradation keine nachteiligen Effekte im Knochen um das
Implantat zu erhalten, wurde mittels Legierung und Beschichtung von magnesiumbasierten
Implantaten versucht, die Degradation zu verlangsamen. Ziel der Dissertation war es somit,
erstmals im Groldtierversuch das Degradationsverhalten sowie die Reaktion des
umgebenden Knochens auf ZX00-Implantate mit und ohne PEO-Oberflachenmodifikation
nach 6, 12 und 18 Monaten Implantationszeit zu untersuchen und gegentberzustellen. Dafiir
wurden die Implantate in das Os frontale von Minipigs eingebracht und nach der jeweiligen
Standzeit nach Explantation der Implantate mit umliegenden Knochen radiologisch und
histomorphometrisch analysiert. Das Residualvolumen konnte in der Micro-CT-Untersuchung
aufgrund der Dichte des Materials berechnet werden (SV/TV). In der histomorphometrischen
Untersuchung wurde ebenfalls der noch nicht resorbierte Anteil an Implantationsmaterial
mittels der Flache des Implantatquerschnitts (SA/TA) berechnet. Die Ergebnisse beider
Untersuchungsmethoden zeigen, dass das Residualvolumen der PEO-
oberflachenbeschichteten Implantate zu jedem Zeitpunkt hoéher ist und somit die
Beschichtung erfolgreich die Degradation verlangsamt. Signifikante Unterschiede zeigten
sich in der radiologischen Auswertung nach 12 und 18 Monaten Implantationszeit
(p <0,001), in der histomorphometrischen Untersuchung nach 12 Monaten (p < 0,001). Im
Vergleich des Residualvolumens (SV/TV) zeigte sich nach 18 Monaten ein signifikant
(p < 0,001) niedrigerer Wert als nach 6 Monaten bei den unbeschichteten Implantaten. Bei
den beschichteten Implantaten war durch die verlangsamte Degradation der Unterschied
nicht signifikant (p = 0,25).

Durch die verlangsamte Degradation der PEO-Oberflachenbeschichtung und der daraus

resultierenden langsameren Freisetzung von Gas sollte die Bildung von Hohlrdumen im
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Knochen reduziert und somit die Osseointegration verbessert werden. Radiologisch und
histomorphometrisch wurden jeweils zwei Bereiche von der urspriinglichen Implantatgrenze
bis 0,5 mm und bis 1,5 mm auf den Anteil an mineralisiertem Knochen innerhalb der
Auswertungsbereiche (BV/TV in der radiologischen, BA/TA in der histomorphometrischen
Untersuchung) untersucht. Die radiologischen Ergebnisse zeigen einen signifikant héheren
BV/TV (p <0,001) in beiden Bereichen nach 18 Monaten Implantationszeit bei den PEO-
beschichteten Implantaten. Histomorphometrisch ergaben sich die gleichen Tendenzen.

Im Vergleich des Volumenanteils an mineralisiertem Knochen (BV/TV) um die Implantate
nach 6 und 18 Monaten Implantationszeit zeigten sich in beiden Untersuchungsbereichen die
gleichen Tendenzen. Zwischen urspringlicher Implantatgrenze und 0,5 mm Umgebung zeigt
sich ein signifikant héherer mineralisierter Knochenanteil (p = 0,035) nach 18 Monaten beim
beschichteten Implantat. Der BV/TV-Anteil nimmt hingegen bei den unbeschichteten
Implantaten im Untersuchungsbereich bis 1,5 mm zur urspringlichen Implantatgrenze im
gleichen Untersuchungszeitraum signifikant ab (p = 0,034). Weshalb der Unterschied des
Knochenvolumens erst zum letzten Untersuchungszeitpunkt auftritt, bleibt unklar. Ausgehend
von den Ergebnissen dieser Studie wird vermutet, dass die PEO-Oberflachenbeschichtung
im Untersuchungszeitaum bis 18 Monate post implantationem die Osseointegration durch

verminderte Bildung von Hohlrdumen verbessern kann.
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7 Summary

Radiological and histomorphometric comparison of degradation behavior and
osseointegration of PEO-surface-modified and non-surface-modified ZX00-based
magnesium implants:

An in vivo study after 6,12 and 18 months in the Minipig

In the past the surgical treatment of fractures with resorbable magnesium-based
osteosynthesis materials has been shown to be advantageous over non-resorbable
osteosynthesis materials such as titanium or resorbable polymer-based osteosynthesis
materials for some indications. The limitation for routine use is the hydrogen gas released
during degradation, which led to subcutaneous and intraosseous gas accumulation around
the implant in previous studies. To ensure stable bone-implant contact during fracture
healing and to avoid adverse effects in the bone around the implant during the degradation
process, alloying and coating of magnesium-based implants was used to try to slow down
degradation. The aim of this doctoral thesis was thus to investigate the degradation behavior
as well as the reaction of the surrounding bone to ZX00 implants with and without PEO
surface modification in a large animal experiment after 6, 12 and 18 months of implantation.
For this purpose, the implants were placed in the frontal bone of minipigs and analyzed
radiologically and histomorphometrically after the respective standing time. The implants
were explanted with the surrounding bone. The residual volume was calculated in the micro-
CT examination based on the density of the material (SV/TV). In the histomorphometric
examination, the proportion of the remaining implant material was calculated using the area
of the implant's cross-section (SA/TA). The results of the radiological and the
histomorphometric evaluation show a higher residual volume of PEO surface-coated
implants at all time points and prove the successful delay of magnesium corrosion.
Significant differences were seen in the radiological evaluation after 12 and 18 months of
implantation (p < 0.001), and in the histomorphometric examination after 12 months (p <
0.001). Comparison of residual volume (SV/TV) showed a significant (p < 0.001) lower value
after 18 months than after 6 months for the uncoated implants. For the coated implants, due
to the slowed degradation, the difference was not significant (p = 0.25).

The slowed degradation of the PEO surface coating and the resulting slower release of gas
should reduce the formation of gas-associated lacunae and improves osseointegration.
Radiologically and histomorphometrically, two areas each from the original implant margin up
to 0.5 mm and up to 1.5 mm were examined for the proportion of mineralized bone within the
evaluation areas (BV/TV in the radiological, BA/TA in the histomorphometric examination).

The radiological results showed a significantly higher BV/TV (p < 0.001) in both areas after
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18 months of implantation time in the PEO-coated implants. Histomorphometrically, the same
trends emerged.

Comparison of the volume fraction of mineralized bone (BV/TV) around the implants after 6
and 18 months showed the same trends in both study areas. Between the original implant
border and the 0.5 mm surrounding area, there is a significantly higher mineralized bone
proportion (p = 0.035) after 18 months for the coated implant. In contrast, the BV/TV
proportion decreases significantly in the uncoated implants in the study area up to 1.5 mm
from the original implant boundary during the same study period (p = 0.034). Why the
difference in bone volume density occurs only at the last examination time remains unclear.
Based on the results of this study, it is suggested that the PEO surface coating may improve
osseointegration by reducing the formation of gas-associated lacunae in the study period up

to 18 months post-implantation.
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