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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. Anschliel3end wurden die Schliffe funf Minuten unter flieRendem
Leitungswasser abgespult.

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

Abb. 38 Die Bandsédge beim
Absagen

Die Bands&ge schneidet den

Objekttrager, welcher den

Implantatanschnitt enthélt, vom

tibrigen 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 Farbung 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%

53



Material und Methoden

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

£
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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;
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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
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299.9

-200.1
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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
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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
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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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