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1 Einleitung

1.1 Entwicklung und Historie

Die Entwicklung der rekonstruktiven Knochenchirurgie reicht bis in das 17. Jahrhundert
zuriick. 1668 soll der Chirurg Job van Meekeren bei einem Russen die erste erfolgreiche
Schadeldachplastik mit einem xenogenen Transplantat einer Hundekalotte durchgefiihrt
haben [1]. V. Walter fiihrte 1821 die erste, im Schrifttum belegte, autogene
Knochentransplantation durch, er versorgte einen Schideldefekt mit dem bei der
Trepanation gewonnenen Knochenmaterial [2]. Seit 1859 untersuchte Ollier, in
tierexperimentellen Studien, verschiedene Moglichkeiten schlecht heilende Frakturen
und Knochendefekte mit Knochentransplantaten zu sanieren. Er préigte die Begriffe
autogene, allogene, xenogene Knochentransplantate. Ollier vermutete Zellen mit
osteogenetischer Potenz im Periost des Transplantates welche eine Knochenneubildung
fordern. Aufgrund dieser Forschungsgrundlagen wird Ollier heute als Begriinder der
klassischen Osteoblastenlehre bezeichnet [3]. 1923 verwendete Hegedus, als vermutlich
einer der Ersten, autogene Knochenspédne als Transplantate im Mund,- Kiefer,
Gesichtsbereich [4]. Mit Einfiihrung der modernen Tiefkiihltechnik um 1950 durch
Inclan [5], Bush und Garber [6] fand die allogene Knochentransplantation weite
Verbreitung. Seither sind zahlreiche unterschiedliche Methoden und
Knochenersatzmaterialien beschrieben worden. Heute sind Transplantate essentielle
Bestandteile in der Behandlung von Frakturen und in der Wiederherstellungschirurgie.

Bei ca. 15% der Operationen in der Wiederherstellungschirurgie des
Bewegungsapparates und etwa 50% der rekonstruktiven Eingriffe am Ohr werden
Knochentransplantate eingesetzt [7, 8]. Allein in den USA werden pro Jahr iiber 300000
allogene Knochentransplantationen durchgefiihrt [9, 10]. In Deutschland werden ca.
25000 allogene Transplantate und ca. 71000 autologe Transplantate pro Jahr zur
Defektauffiillung verwendet [11, 12]. Nach Pfeiffer et al. stieg die Zahl freier
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Hartgewebstransplantate in der Mund-, Kiefer-, Gesichtschirurgie in 28 Jahren um das
3,5fache an [13].

1965 konnte durch Urist et al. in Tierexperimenten nachgewiesen werden, dass
demineralisierter Knochen (DBM) nach intramuskuldrer Implantation eine
Knochenbildung induziert [14, 15]. Urist stellte bei weiteren Untersuchungen im Jahr
1973 fest, dass sogenannte Knochenmatrixgelantine eine noch weit hohere induktive
Kraft aufweist. Er erkannte, dass sich in der Matrix osteoinduktive Proteine befinden
miissen, die er als Bone Morphogenetic Proteins (BMPs) bezeichnete. BMPs induzieren
die Proliferation und Differenzierung pluripotenter Mesenchymzellen in knochen- und
knorpelbildende Zellen (vgl Kapitel 1.3) [16, 17].

Bislang konnten iiber 40 verschiedene BMPs isoliert, charakterisiert und gentechnisch
hergestellt werden [18]. Einige der bisher bekannten BMPs liegen in geringer
Konzentration im Knochengewebe vor. Die nahezu unbegrenzte Verfligbarkeit durch
die gentechnische Herstellung der BMPs eroffnet neuen Therapiekonzepten Einzug in

die plastische und rekonstruktive Knochenchirurgie.

1.2 Grundstruktur des Knochengewebes

Knochen besteht aus einem netzartigen Verband von spezialisierten Zellen. Im
Interzellularraum findet sich das fiir Knochengewebe charakteristische Osteoid
(Knochengrundsubstanz oder Matrix). 4 Zellgruppen sichern die physiologische
Funktion des Knochengewebes. Der Osteoblast ist fiir die Bildung von Knochengewebe
verantwortlich, der Osteoklast baut Knochensubstanz ab, Osteocyten und sogenannte
Bone-Liningzellen sichern die Stabilitdt und Funktion des Knochens als

Mineralspeicher und Strukturelement.
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Der Osteoblast:

Die Osteoblasten entstammen mesenchymalen Vorlduferzellen. Aus dem
Stromazellsystem des Knochenmarks entwickeln sich die so genannten Préosteoblasten
als Pricursorzelle. Diese Zellen siedeln sich vermehrt an einer durch Osteoklasten
umgebauten Endostoberfliche des Knochens an und werden zu Osteoblasten
transformiert.

Hauptprodukt der Osteoblasten ist das Typ-I Kollagen. Weitere Syntheseprodukte sind
Osteocalcin und Osteonectin, welches als Glykoprotein die Mineraldeposition an die
Kollagenfibrille fordert und unterhélt. Die vernetzten Typ-I-Kollagenstrukturen bilden
ein ideales Geriist zur Einlagerung von Mineralien. Makromolekiile wie Osteocalcin
und Osteonectin begiinstigen den Kristalleinbau und die Kristallfixation in die
Kollagenmatrix und bestimmen die biochemischen und biomechanischen Eigenschaften
des Knochens.

Zytokine iiben auf die Osteoblasten und deren Wechselwirkung mit dem neu gebildeten
Osteocytensytem agonistische und antagonistische Effekte aus, die sich direkt auf die
Menge des gebildeten Hartgewebes auswirken. Makromolekiile, (z.B. Osteocalcin)
bedingen die KristallgroBe und damit das Wachstum der Gewebestrukturen Auch fiir
alle osteoklastisch und antiosteoklastisch wirkenden Substanzen weisen die
Osteoblasten Rezeptoren auf. Hier sind vor allem die antiosteoklastisch wirkenden
systemische Hormone zu nennen.

Parathormone (PTH) bewirken eine Vergroerung der Osteoblasten und steigern die
Synthese von Peptidasen, Kollagenasen und Plasminogenaktivator-Inhibitoren, womit
der Remodellingprozef3 erh6ht wird. D-Hormon kann antiproliferativ oder, in niedriger
Dosis, proliferativ wirksam sein. Es regt die Differenzierung der Pricursorzellen zu
reifen Osteoblasten an und erhoht die Produktion von Osteocalcin und dem
Plasminogen-Aktivator. Retinoide (Vitamin A) bremsen das Wachstum begiinstigen
aber die Differenzierung des Osteoklasten und die Auspragung des D-Hormonrezeptors.
Gray konnte 1989 Ostrogenrezeptoren an Osteoblasten nachweisen, durch deren

Aktivierung sowohl die TGF-8-, als auch die IGF-II-Synthese nachweislich stimuliert
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werden konnte. Glukokortikoide hemmen die Bildung von Kollagen, nichtkollagenen
Proteinen (NCP), Osteocalcin und dem Plasminogen-Aktivator. Progesteron bindet an
Teile des Glukokortikoidrezeptors an den Osteoblasten und es wird diskutiert ob es so
in der Lage ist die Wirkung der Glukokortikoide kompetitiv zu hemmen. Das
Plasminsystem steuert die Osteoblastenaktivitit iiber eine Art Proteasen-
FlieBgleichgewicht zwischen Inhibition und Aktivierung.

Ein weiterer effektiver Regulationsmechanismus fiir die Osteoblastenfunktion besteht in

den lokal wirkenden Wachstumsfaktoren und den so genannten BMPs [19].

Der Osteoklast:

Osteoklasten stammen aus Vorlduferzellen der Monocyten-Makrophagen-Linie. Sie
besitzen mehrere Kerne und sind in der Lage Phosphatasen zu bilden und zu lagern. Mit
Hilfe des Ektoenzyms alkalische Phosphatase (AP) sind die Osteoklasten in der Lage
Knochen enzymatisch abzubauen. Beim Abbau entstehen sogenannte How shipsche
Lakunen. Osteoklasten nehmen eine zentrale Rolle beim Knochenwachstum und dem
RemodellingprozeB ein.

Die Bindung der Osteoklasten an die Knochenmatrix wird iiber phosphorylierte
Proteine, wie z.B. Bone-Sialo-Protein (BSP), Osteopodin, Osteonectin oder
Thrombospondin, vermittelt. Die Knochenmatrix besteht aus einem Netz von Typ-I-
Kollagenfibrillen mit zwischengelagerten Hydroxylapatitkristallen aus unldslichem
tertidrem Calciumphosphat. Diese beiden Strukturen sind als ,,Verbundwerkstoff™,
dhnlich dem Stahlbeton, verantwortlich fiir die Zugfestigkeit und die Kompressionskraft
des Knochengewebes. Osteoklasten 16sen sowohl die anorganische Komponente als
auch die Kollagenfibrille und die nichtkollagenen Proteine (NCP) der Knochenmatrix
auf. Im sauren Milieu der Resorptionslakunen findet die Degradation der
Kollagenfibrillen und anderer Proteine statt. Dieser Abbau ist nicht auf die Anwesenheit
einer Kollagenase gebunden sondern wird hauptsichlich durch den niedrigen pH-Wert

und die hohe Calciumkonzentration in den How "shipschen Lakunen bedingt [20].
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1.3 Knochenbildung

Die tiberwiegende Anzahl der Knochen des menschlichen Skelettes werden knorpelig
vorgebildet (chondrale Ossifikation), wahrend in den Belegknochen des Schidels und in

der Clavicula eine desmale Ossifikation stattfindet.

Chondprale Ossifikation:

Bei der indirekten, chondralen Ossifikation ist der spitere Knochen knorpelig
praformiert und auBler im Bereich der Gelenke und der Diaphyse von Perichondrium
umgeben. Die Osteogenese geht von den Ossifikationszentren aus und setzt spiter als
die desmale Ossifikation ein [21].

Die perichondrale Knochenbildung erfolgt von der Peripherie ausgehend im Bereich
der Diaphyse der Rohrenknochen mit der desmalen Ausbildung einer perichondralen
Knochenmanschette (vgl Kapitel 1.3.2). Osteoblasten mauern sich im Bereich der
Manschette ein, und es beginnt das Lingenwachstum. Dabei kommt es zu einer
Langsspannung, die Zellhoéhlen des umschlossenen Knorpels bilden sich blasenartig um
und werden sdulenartig angeordnet Das Perichondrium wird anschlieBend zum Periost
umgewandelt.

Die enchondrale Ossifikation der Diaphyse eines Rohrenknochens beginnt mit der
charakteristischen Umwandlung der Knorpelzellen zum ,,Blasenknorpel, es wird die so
genannte Primérspongiosa gebildet [21]. Mit Hilfe von Chondroklasten, mesenchymaler
Herkunft, wird der verkalkte Sdulenknorpel abgebaut. Es entstehen so genannte primére
Markrdaume (Resorptionslakunen) in die Gefdlle, Bindegewebe und Mesenchymzellen
einwachsen und damit den Knorpel vaskularisieren. Die Mesenchymzellen
differenzieren zu Osteoblasten, welche die Lakunen ausfiillen und Osteoid und
Tropokollagen bilden. Dazwischen liegende BlutgefdBe und Bindegewebe bilden das
primdre Knochenmark. Die sich bildenden kndchernen Strukturen verwachsen mit der
Knochenmanschette, die Mesenchymzellen des primédren Knochenmarks differenzieren

zu Vorstufen von Blutzellen und es entsteht das sekundare Knochenmark. Der



Einleitung Seite 6

Verknocherungsvorgang wandert von der Diaphyse in Richtung knorpeliger Epiphyse.
Die Ossifikation der Epiphyse erfolgt zu einem spéteren Zeitpunkt und gleicht dem
Vorgang an der Diaphyse. Ein Blutgefil aus dem Perichondrium spriefit in die
Epiphyse ein und bildet das Ossifikationszentrum. Um den Verkndcherungskern wird
der Knorpel kndchern ersetzt bis nur noch ein schmaler Saum Gelenkknorpel und die
knorpelhafte Metaphyse (Epiphysenfuge) iibrig bleibt. In der Epiphysenfuge findet bis

zum Wachstumsende interstitielles Knorpel- und Knochenwachstum statt [21].

Desmale Ossifikation:

Die Verkndcherung auf bindegewebiger Grundlage, die desmale Ossifikation, geht von
Verknocherungsinseln (Ossifikationszentren) aus, die durch Zellvermehrung im
Mesenchym entstehen. Osteoblasten differenzieren sich aus den pluripotenten
Mesenchymzellen und produzieren Osteoid und Kollagen. Zwischen den
Kollagenfibrillen reichern sich Kalzium- und Phosphationen an und bilden
Hydroxylapatitkristalle (vgl Kapitel 1.2.1). Dieser primdr gebildete
Bindegewebsknochen (Geflechtknochen, Faserknochen) ist weitgehend ungeordnet und
zeigt einen netzformigen Aufbau und nur eine geringe Verkalkungsdichte [21]. Mit der
Zeit nimmt die Apatiteinlagerung zu, das Knochengewebe ,reift“ und wird
anschlieBend zu rdumlich ausgerichteten und funktionstiichtigen Lamellenknochen
umgebaut (vgl Kapitel 1.2.2). Der Lamellenknochen weist eine geordnete
Faseranordnung auf, die fiir die biomechanischen Eigenschaften verantwortlich ist,
dabei entspricht die Apatitanordnung in den konzentrischen Fibrillenschichten der
funktionellen Beanspruchung (vgl. Kapitel 4.3) [22].

Die desmale Ossifikation findet bei der kndchernen Defektheilung (periostale
Ossifikation), der Bildung des Schddeldaches, der meisten Gesichtsknochen, der

Clavicula und der perichondralen Knochenmanschette statt [23, 24].
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1.4 Osteogene Reparation

1.4.1 Osteokonduktion — zellvermittelte Osteogenese

Beim Vorgang der Osteokonduktion kann das, den Defekt umgebende, Knochengewebe
in eine geeignete pordse Leitstruktur einwachsen (Leitschieneneffekt). Eine
Gefileinsprossung, die Einwanderung perivaskulidren Gewebes, von Osteoblasten und
die damit verbundene Knochenneubildung kann ohne Resorption stattfinden. Die
Knochengewebsbildung und -regeneration geht somit ausschlielich vom Lagergewebe
und seinen determinierten Zellen (Osteoprogenitor-Zellen) aus [14]. Daher sollte eine
moglichst groe Kontaktfliche zum Implantatlager gegeben sein [17]. Das
appositionelle Knochenwachstum kann nur bei geeigneter Oberflichengeometrie,
Biokompatibilitdt, Porositit und geeigneter chemischer Zusammensetzung des
Knochenersatzmaterials eintreten. In der Literatur wird ein Aufbau aus
interkonnektierenden Poren mit einem Durchmesser zwischen 120 und 250 um als ideal
angegeben. Mit pordosen Kalziumphosphatkeramiken (HA, TCP, etc.) wird versucht
diesen Mechanismus klinisch bei der Regeneration von Knochengewebe nutzbar zu
machen [25]. Ungiinstige Defektformen, -groBen, -lokalisationen, sowie mechanische
Instabilitét konnen die kndcherne Durchbauung des Biomaterials nachhaltig behindern

und fithren zu einer unvollstdndigen Verkndcherung [26].

1.4.2 Osteoinduktion

Bei der Osteoinduktion wird, vom Implantat ausgehend, die Differenzierung osteogener
Zellen im Lagergewebe stimuliert (vgl. Tabelle 1). Pluripotente Zellen mesenchymaler
Herkunft, so genannte Osteoprogenitor-Zellen, werden zu Osteoblasten differenziert
und konnen sowohl orthotop, dass heiit im Knochengewebe, als auch heterotop, also

auBerhalb des Knochengewebes, eine Knochenneubildung bewirken [17]. 1965 konnte
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durch Urist nachgewiesen werden, dass beim Einsatz von demineralisierter

Knochenmaterial eine echte Osteoinduktion statt findet (vgl Kapitel 1.1 und Kapitel 1.5)

[27]. Kiibler postulierte 1997, dass ,1lediglich durch den zunehmenden Einsatz

demineralisierter, allogener Knochenimplantate (DBM, DFBA, DMFDB, AAA-

Knochen, etc.) [...] die knochenregenerative Potenz der Osteoinduktion gegenwartig

Einsatz* findet [17]. Durch Einsatz der BMPs wird es in Zukunft aber moglich sein das

Wirkungsprinzip der Osteoinduktion klinisch in der rekonstruktiven Chirurgie

anzuwenden.

Prozess der Knocheninduktion (nach Reddi):

Sekretion von Matrix

+ knorpelspezifische Proteoglykane

Zellulare Ebene Molekulare Ebene Zeitablauf
* Fibrinvernetzung
. * Freisetzung von ,Platelet-derived-Growth-
+ Blutgerrinung « ,
* Freisetzung von Thrombocyten Aol Ll Ll
9 y + Bindung von Plasmafibronektin an
implantierter Matrix)
+ Eintreffen chemotaktisch * Freisetzung proteolytischer Enzyme
angelockter polymorph- (Kollagenase, Elastase...) 1. Stunde
nuklearer Leukozyten (PMN) * Freisetzung kollagener Peptide
» Akkumulation von PMN * limitierte Proteolyse und Freisetzung 3.-18.
+ Zelladhasion chemotaktischer Faktoren fur Fibroblasten Stunde
+ Chemotaxis von Fibroblasten ) Fre|"s GG von I_z!.bronektmpeptlden
+ Erhdhte Zellmotilitat
und Zellanlagerung an . . . 1. Tag
. : . . + Beteiligung von Mikrotubuli und
implantierte extrazellulare Matrix L
Mikrofilamenten
+ Chemotaxis von Fibroblasten + Initiierung der Protein- und Nukleinsaure-
« Signaltransduktion von der synthese 2. Tag
Matrix zur Zelloberflache * Freisetzung von Wachstumsfaktoren
* H-Thymidininkorporation in DNA
« Zellproliferation + Anstieg der Ornithindekarboxylaseaktivitat 3. Tag
+ Synthese von Typ llI- Kollagen
- Differenzierung der Chondro- » Glykosaminoglykane (GAGS)
5. Tag
blasten
+ Chondrocyten, Synthese und + Synthese von Typ-II-Kollagen 7. Tag
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+ Anstieg der Aktivitat der alkalischen
Phosphatase

+ Synthese von Typ-IV-Kollagen Laminin
und Faktor VIII in GefaBen

+ Synthese von Typ-I-Kollagen

+ Knochenspezifische Proteoglykansynthese 10.-12.

 Einbau von Ca; maximale Aktivitat der Tag
alkalischen Phosphatase

+ Hypertrophie der Chondrocyten
+ Kalzifikation der Knorpelmatrix
+ GefaBeinsprossung

9. Tag

« Osteoblasten

+ Osteogenese und Mineralisation

+ Anstieg lysosomaler Enzyme (saure

- Osteoklasten Phosphatase, Arylsulfatase, B-
Glukuronidase) 12.-18.
« Knochenumbau und Abbau der « Akkumulation von Osteocalcin Tag
implantierten Matrix * Freisetzung von Kollagenasen und
Proteasen
+ Erhbdhung des Fe-Einbaus in Ham
* Knochenmarkdifferenzierung + Akkumulation von Lysozym Synthese von 21. Tag
Typ-llI-Kollagen

Tabelle 1: Prozess der Knocheninduktion nach Reddi et al. [28-30]

1.5 Wachstumsfaktoren und ,,Bone morphogenetic Proteins*

Aus dem Knochengewebe konnen verschiedene Wachstumsfaktoren isoliert werden.
Tabelle 2 gibt einen Uberblick iiber die im Knochengewebe wirksamen

Wachstumsfaktoren.
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Wachstumsfaktoren im Knochen:

* Bone-derived Growth Factor | . .
(Mitglied der TGF-B-Familie) ERE
 Bone-derived Growth Factor Il

+ BDGF-II; B,-M

AB2MIKIOGIODUNIN) | e st e e
Platelet-derived Growth Factor
) PDGF
..(osteosarcoma derived growth factor) e
- Skeletal Growth Factor + SGF

+ Niedermolekularer Skeletal Growth Factor |+ (IGF-11?)

* Insulin-like Growth Factor | (Somatomedin C) | * IGF-I
« Insulin-like Growth Factor Il

- Endothelial Cell Growth Factor

» Saurer Fibroblast Growth Factor - aFGF

- Basischer Fibroblast Growth Factor
(prostatic growth factor)

« Transforming Growth Factor-B1 - TGF-B1
(Cartilage inducing factor A; CIF-A)

« Transforming Growth Factor-B2
(Cartilage inducing factor B; CIF-B)

« Ostoinductive factor

» Bone morphogenetic proteins
Tabelle 2: Wachstumsfaktoren im Knochen (modifiziert nach

Kuboschke [31] und Kiibler [17])

Allerdings fiihrt keiner dieser Wachstumsfaktoren, mit Ausnahme der BMPs, alleinig
implantiert zu einer heterotopen Knocheninduktion [17].

TGF-B wird u. a. von Osteoblasten als inaktive Form gebildet und in der Knochenmatrix
lokal gebunden. Aktiviert wird TGF-8 {iber einen sauren pH-Wert oder durch Proteasen
wie Plasmin oder Kathepsin und ist der entscheidende Stimulator fiir die Matrixbildung
durch Osteoblasten. IGF-I wird im Knochen selbst gebildet und steuert hier, wie auch
unter anderem EGF und PDGF, die DNA-Synthese in den Osteoblasten und somit die
Proteinsynthese. PDGF wird von den Thrombocyten bei der Gerinnung freigesetzt und

hat einen entscheidenden Einfluss auf die Frakturheilung [19].
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Es konnte nachgewiesen werden, dass demineralisierter Knochen in Kombination mit
TGF-B-Wachstumsfaktoren zu einer beschleunigten Osteoinduktion fithren kann [32].
Grund hierfiir ist aber eher ein mitogener als ein morphogenetischer Effekt [17].

Auch der Einsatz von alkalischen Fibroblast Growth Factor (aFGF), basischen
Fibroblast Growth Factor (bFGF), Epidermic Growth Factor (EGF), Platelet-derived
Growth Factor (PDGF), Skeletal Growth Factor oder Insulin-like Growth Factor (IGF)
konnte eine Stimulation der Osteoblastenaktivitit bewirken. Jedoch immer nur in
Kombination mit demineralisierten Knochenimplantaten oder im orthotopen Gewebe.
Ende der 60er Jahre des 20. Jahrhunderts wurde bei Versuchen mit Knochenimplantaten
postuliert, dass der osteoinduktive Effekt von Bestandteilen der Knochen-
matrixgelantine ausgehen muss. Urist nannte diesen hypothetischen Induktor zunichst
,Bone induction principle (BIP)“ [16], spédter dann ,,Bone Morphogenetic Protein
(BMP)*“ [33]. Weitere Forschungen mit den implantierten Knochenpraparaten fiihrten
zur Entwicklung von autolysiertem, Antigen extrahiertem, allogenem humanem
Knochen, dem so genannten AAA-Knochen [34]. In den 80er Jahren konnten durch die
Gruppe um Wozney diese Proteine das Erste Mal isoliert und charakterisiert werden
[35]. In den folgenden Jahren wurden weitere osteoinduktive Proteine sowohl aus
humanem und bovinem Knochen als auch aus Knochen von Schafen, Schweinen,
Affen, Kaninchen und Ratten isoliert. Es wurden in der Folge, von verschiedenen
Autoren, Knochenmatrices unterschiedlicher Spezies sowohl im orthotopen als auch
heterotopen Implantationsmodell untersucht, mit dem Ergebnis, dass durch
Demineralisierung, Gelatinierung und weiterer Extraktion des Knochens, die
osteogenetische Potenz der Knochenmatrix bzw. der Matrixextrakte deutlich gesteigert
werden konnten [36]. In vivo Experimente konnten zeigen, dass der Ablauf der
Knochenneubildung bei der Implantation von BMP identisch ist mit der Kaskade der
Osteoneogenese (vgl. Tabelle 1), wobei die Menge an neu gebildeten Knochengewebe
proportional zur Menge an implantierten BMP ist [17]. Diese Proteine fithren nicht nur
im orthotopen sondern auch im heterotopen Implantatlager zu einer de novo

Knochenbildung [37, 38]. Die natiirliche Gewebekonzentration der BMPs ist gering (ca.
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Iug BMP-1-4 pro kg Knochengewebe, erst die gentechnische Herstellung erlaubte
umfangreiche Untersuchungen [39, 40]). Dem Institut Physiologische Chemie Il der
Universitit Wiirzburg (Leiter Prof. Sebald) gelang es BMP-2 und BMP-4 in
Bakterienzellen (E. coli) zu exprimieren und nach Aufreinigung zu renaturieren. ,,Dabei
besteht der Vorteil des etablierten bakteriellen Expressionssystems und seiner gro3en

Proteinausbeute® [17].

1.6 Knochenersatzmaterialien

Bei den zur Auffiillung ossédrer Defekte in Frage kommenden Materialien ist zwischen

Knochenimplantaten und Knochentransplantaten zu unterscheiden.

Transplantate bestehen aus vitalen, knochenbildenden Zellen, aufgrund
immunologischer Aspekte diirfen hier nur autologe Knochen verwendet werden.

»Da beim autogenem Knochentransplantat die Antigenstruktur identisch mit dem
Gewebe am Einsatzort ist und dabei vitales Material verwendet wird, darf die Qualitét
des autologen Knochens [...] als das beste Material fiir den Aufbau von ossiren
Defekten angesehen werden™ [41]. Von vielen Autoren wird autogener Knochen
aufgrund seiner herausragenden biologischen Wirkung auch als der ,, goldene Standard
fiir die Behandlung von skelettalen Substanzverlusten bezeichnet und autogene
Spongiosa stellt ,,von den korpereigenen Strukturen [...] den besten Induktor fiir eine
Knochenneubildung dar [42-44] Aber trotz ihrer liberragenden biologischen Merkmale
weisen autogene Transplantate zahlreiche Nachteile auf (vgl. Tabelle 3).

Implantate konnen aus devitalem autogenem, allogenem oder xenogenem Gewebe
bestehen. Allogene Stoffe werden vor ihrer Anwendung einer physikalischen
(Kéltekonservierung, Lyophilisation, Autoklavierung, etc.) und, oder einer chemischen

Behandlung unterzogen, um antigenetisch wirkende Zellen zu devitalisieren. Mit
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Ausnahme von Kollagen Typ-I und ICBM haben tierische, also xenogene Implantate im

klinischen Einsatz heutzutage keine bedeutende Rolle [17].

1.6.1 Einteilung der Knochenersatzmaterialien

Die Knochenersatzmittel werden aufgrund ihrer Herkunft in autogene, allogene und
xenogene Materialien unterteilt. Daneben werden alloplastische
Knochenersatzmaterialien aus voll- oder halbsynthetischer Fertigung als Implantate
verwendet. Die Tabellen 3 bis 5 (modifiziert nach Foitzik) geben einen Uberblick iiber

die Vor- und Nachteile und die Wirkungsweisen der einzelnen Typen [41].

Autogene Knochentransplantate:
(Verpflanzung innerhalb des selben Individuums)

Vorteile: Nachteile:

+ Optimale Antigenstruktur . . .
(keine immunologische Abwehrreaktion) RGBTl

* Transplantation vitaler Zellen
(Osteoinduktion und Osteogenese)

» Hohe Kosten (z.B.: durch Zweiteingriff,
Lagerhaltung, etc.)

- Maximale Biokompatibilitat (atoxisch, nicht + Zusatzliche operative MaBnahme
antigen, nicht mutagen, akanzerogen) erforderlich

 bekannte biologische und
biomechanische Eigenschaften

+ Komplikationen am 2. Operationssitus
[45] (z.B.: Infektionen, Nervlasionen,
Hamatome, etc.); Komplikationsrate 10% [46]

Tabelle 3: klinische Bewertung autogener Knochentransplantate
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Allogene und xenogene Knochentransplantate:
(Verpflanzung innerhalb Individuen der selben und verschiedener
Spezies)

Vorteile:

Nachteile:

* Lagerung in Knochenbanken

+ Keine Risiken durch zusatzliche operative
MaBnahmen

+ Moglichkeit der Antigenitat

+ Unsichere Wirkung wegen
inhomogener Zusammensetzung

+ Infektionsuibertragung moglich (z.B.:
bovine spongiforme Enzephalopathie, HIV,
Hepatitis; bakterielle Kontamination bei 3-4%

« Verringerte biologische und
biochemische Eigenschaften (aufgrund
der physikalischen und chemischen

* Hohe Kosten (z.B.: Lagerhaltung, etc.)

Tabelle 4: klinische Bewertung allogener und xenogener Knochentransplantate

Alloplastische Knochenersatzmaterialien:
(Volilsynthetische Herstellung eines Biomaterials; bzw. ausgiebige
physikalische oder chemische Bearbeitung xenogener Gewebearten)

Vorteile:

Nachteile:

+ Gute lagerfahigkeit

+ Keine Risiken durch zusatzliche operative
MaBnahmen

+ Keine Kontaminationsgefahr

+ Bindegewebige Einscheidung nicht
resorbierbarer Ersatzmaterialien
(z.B.: Hydroxylapatit)

« Gemisch von unterschiedlichen
chemischen Phasen (z.B.: Tri-Calcium-

* Persistenz durch
mangelnden/fehlenden Abbau

Tabelle 5: klinische Bewertung alloplastischer Knochenersatzmaterialien (KEM)
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1992 unternahm Riiger eine Unterscheidung, nach Ausgangsverbindungen bzw. dem

Herstellungsverfahren, in folgende vier Klassen [44]:

* Klasse I Verbindungen: (biologisch, organische Substanzen)
Knochenmatrixextrakte, Knochenmatrixfraktionen wund einzelne

Wachstumsfaktoren (z.B.: ICBM, BMPs und dhnliches). (siehe auch Kapitel 1.5)

* Klasse Il Verbindungen: (synthetische, anorganische Materialien)
Kalziumphosphatkeramiken unterschiedlicher Stochiometrie. (z.B.: HA, TCP,

Algipore®, BioOss®, Biogliser, Kollagen und dhnliche)

* Klasse III Verbindungen: (synthetische, organische Materialien)
Organische Polymere und deren Kombinationen. (Polyester, Polyaminoséduren,

Polyanhydride, Polyorthoester, Polyphosphazene; z.B.: Ethisorb® und #hnliche)

* Klasse 1V Verbindungen: (Komposite)
Alle Komposite und Kombinationen aus Substanzen der Klassen I, II und III

Verbindungen. (z.B. Kombinationen aus Metallen und Wachstumsfaktoren [44])

Unabhéngig vom Knochenersatzmaterial kommt beim Einheilungsprozess der Art des
Transplantatlagers grofSite Bedeutung zu. Lexer unterschied 1924 drei Qualititen des

Transplantatlagers [49]:

. Ersatzstarkes Lager, mit guter Gewebevaskularisation,
. Ersatzschwaches Lager,
. Ersatzunfihiges Lager, mit verminderter Durchblutung des Gewebes

bzw. mit avitalem Gewebe.
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Bei der Auswahl des Knochenersatzmaterials ist die Lagerqualitéit zu beriicksichtigen.
Je niedriger die Qualitit des Transplantatlagers ist, desto hoher sind die Anforderungen
an die biologische Wertigkeit des Ersatzmaterials [50]. Haufig sind bei ungiinstigen
Verhéltnissen vorbereitende chirurgische Mallnahmen wie mikrochirurgischer Transfer
von Knochen, Weichteil- und Knochendebridement, Osteosynthese und

Weichteilrekonstruktionen erforderlich um die Lagerqualitdt zu erhdhen.

1.6.2 Ubertragbarkeit von Infektionserregern

Allogene Knochen stehen in Knochenbanken in nahezu unbegrenzter Menge zur
Verfligung. Aufgrund ihrer Herkunft kann aber nicht sicher ausgeschlossen werden,
dass sie mit Infektionserregern oder Fremdeiweillen kontaminiert sind. Seit den 50er
Jahren sind TBC- bzw. Hepatitisinfektionen durch allogene Knochentransplantate
bekannt [51]. Selbst bei steriler Entnahme von Knochentransplantaten schwanken die
Kontaminationsraten zwischen 5% und 80% [52, 53]. Grundsétzlich konnen iiber
Knochen alle Infektionserreger iibertragen werden, die auch im Blut vorhanden sein

konnen und {iber Bluttransfusionen iibertragbar sind.

Tabelle 6 (modifiziert nach Knaepler et al. [48]) stellt eine Ubersicht der Infektions-

krankheiten dar, welche iiber allogene Transplantate tibertragbar sind.
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Mit allogenen Knochentransplantaten ubertragbare
Infektionskrankheiten:

Viral: Bakteriell:
 Hepatitis AB,C :AIIe bakteriellen Erreger sind
................................................................................................................ ubertragbar
+ Deltahepatitis Andere:
+ Zytomegalie » Malaria Plasmodien
Epstein-Barr Mikrofilaria
HIV-1, HIV-2, HIV-0 Trypanosomen
Parvoviren Babesia microti
HTLV(humanesTZeIILeukamleV|rus)I/II .......................... s e
* Leishmamien
uSw.
Prionen:

+ Creutzfeldt-Jakob-Agens

Tabelle 6: Mit allogenen Knochentransplantaten iibertragbare Infektionskrankheiten

Um Infektionen zu vermeiden sollen die Spender so ausgewihlt und selektiert werden,
dass eine Ubertragung bekannter Erreger unwahrscheinlich ist (Multiorganspender).
Zusidtzlich unterlaufen die biologischen Materialien so genannte
Inaktivierungsverfahren. Bei festen Stoffen, wie Knochen muss sichergestellt sein, dass
dieses Verfahren alle Bereiche des Transplantates erreichen kann und nicht etwa im
Inneren nicht inaktivierte Bereiche iibrig bleiben [48].

Trotz Inaktivierungsverfahren und genauen Kontrollen bleibt das Restrisiko einer
Infektionsiibertragung bei allogener Knochentransplantation bestehen. So wurde 1992
von Simmonds und Mitarbeitern der Fall einer HIV-Ubertragung iiber
Knochentransplantation beschrieben. Der Spender befand sich im ,,diagnostischen
Fenster und hatte noch keine Antikorper gebildet, somit war HIV bei der

Kontrolluntersuchung nicht nachweisbar [52].
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Von der Deutschen Gesellschaft fiir Zahn-, Mund- & Kieferheilkunde wird das Risiko
einer HIV-Ubertragung bei allogener Knochentransplantation mit einer
Wabhrscheinlichkeit von 1:8x10° angegeben [54].

Eine andere Gefahrquelle stellen sogenannte Prionen dar, z.B. die fiir das Creutzfeldt-
Jacob-Syndrom verantwortlichen Eiweikorperchen. Infektids ist hier ein falsch
strukturiertes Protein. Aufgrund der auBlergewdhnlichen Stabilitdt der Prionen ist es
kaum moglich biologisches Material sicher zu inaktivieren ohne die Leitfunktion des
Transplantates zu zerstoren [48]. Auch fehlen bislang geeignete Diagnosemethoden um
das Creutzfeldt-Jakob-Agens sicher nachzuweisen [47].

Hepatitisviren reagieren aufgrund ihrer verschiedenen RNA- bzw. DNA-Strukturen
ganz unterschiedlich auf Inaktivierungsverfahren. Weswegen auch hier eine mogliche
Infektionsiibertragung nicht ausgeschlossen werden kann. Das Ubertragungsrisiko fiir
Hepatitis C wird in der Literatur mit 1:1-5x10* angegeben, fiir Hepatitis B mit 1:1x103
[55].

Fir xenogene Transplantate gilt im Wesentlichen das gesagte. Es kann nicht
ausgeschlossen werden, dass Infektionskrankheiten von Tieren auf den Menschen durch
Transplantationen biologischen Gewebes iibertragbar sind. Weiterhin bleibt ungekléart
inwieweit die bovine spongiforme Enzephalopathie (BSE) oder ,,scrapy” auf den

Menschen iibertragbar sind.
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2 Problemstellung

Bislang stellt der Einsatz von autogenem Knochen den so genannten ,,goldenen
Standard* dar (vgl Kapitel 1.6) [43, 44, 46]. Jedoch sind bei diesem Verfahren die
begrenzte Verfiigbarkeit, die schlechte Lagerfahigkeit und die Risiken eines damit
verbundenen Zweiteingriffes als Nachteile zu werten.

Allogene Knochentransplantate bergen die Gefahr der Antigenitit und der mdglichen
Ubertragung von Krankheitserregern.

Idealerweise sollte ein Knochenersatzmaterial resorbierbar, knochern ersetzbar sein und
biologisch, biomechanisch und strukturell am Knochenumbau teilhaben.

Die rekombinante Herstellung von ,,Bone morphogenetic Proteins™ erdffnet viel
versprechende Mdglichkeiten in der rekonstruktiven Knochenchirurgie. Neuere
Forschungen haben gezeigt, dass die Kombination herkémmlicher Knochen-
ersatzmaterialien mit induktiven Wachstumsfaktoren viel versprechende Ergebnisse
liefern.

In dieser Studie sollte ermittelt werden, welche Kombination von Tragermaterial und
rhBMP-2 im Vergleich zum reinen Knochenersatzmaterial die Knochenneubildung am
glinstigsten vermitteln kann. Diese Problemstellung sollte in Knochendefekten
kritischer Grof3e in der Kalotte, dem Unterkiefer und dem Femur von Ratten untersucht
werden.

Es sollte analysiert werden inwieweit die verwendeten Tragermaterialien und rhBMP-2
in der Lage sind eine Knochenneubildung zu induzieren, die Ossifikationszeit positiv zu
beeinflussen und welche biologische und biomechanische Wertung dieser neu gebildete

Knochen in Vergleich zu Knochen aus unbehandelten Ersatzmaterialien aufweist.
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3. Material und Methode

3.1 Rekombinantes humanes BMP-2 (rhBMP-2)

Das in dieser Studie verwendete rhBMP-2 wurde in einem bakteriellen
Expressionssystem in E. coli am Theodor-Boveri-Institut fiir Biowissenschaften der
Universitit Wiirzburg generiert [43]. E. coli expremiert inaktives BMP-2-Monomer
welches in einem zweiten Schritt in die dimere Form iiberfiihrt wird, diese Uberfiihrung
beruht auf einer patentierten Anleitung zur Faltung von TGF-B [56]. RhBMP-2 steht in

ausreichender Menge zur Verfligung und hat einen Reinheitsgrad von tiber 98 % [57].

3.2 Defekte kritischer Grofie (,,Critical sized defects“)

Der Begriff ,.critical size defect” beschreibt Knochendefekte, der kleinst moglichen
GroBe bei denen eine spontane kndcherne Regeneration nicht erfolgt sondern eine
bindegewebige Narbe entsteht [58, 59].

Die GrofBie des ,,critical size defect™ ist sowohl abhédngig von dem Gewicht und dem
metabolischen Index (MI) der untersuchten Spezies als auch der Lokalisation des
Defektes. Durch frithere Untersuchungen ist die kritische Defektgrof3e bei Ratten fiir
Trepanations- und Kontinuititsdefekte bekannt [60].

Das Ausmal} der knochernen Defektregeneration kann daher als Parameter der

osteoinduktiven Eigenschaften des eingebrachten Implantates dienen.
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3.3 Defektmodelle:

Die Priparation der Defektmodelle und die Implantation der Versuchstrager erfolgten
an méannlichen Spargue-Dawley-Ratten mit einem Durchschnittsgewicht von 353g.

Ratten weisen mit 5.15 einen weitaus héheren metabolischen Aktivitdtsindex (MAI) auf
als Menschen mit 1.0. Das heift, hinsichtlich des Osteogenese tritt ein ,,Zeitraffereffekt*
auf, was den Versuchzeitraum verkiirzt und bei der Ubertragung auf den humanen

Knochenmetabolismus bedacht werden muss [61].

Kieferwinkeldefekt:

Die Defekte der kritischen Gréf3e von 5 mm wurden bei den Ratten beidseits im Ramus
mandibulae nach Ablosen des m. masseter im Kieferwinkelbereich unter Schonung der
Masseter-Pterygoid-Schlinge gesetzt. Um die regenerative Potenz des Periosts
auszuschlieBen, wurde es jeweils medial und lateral des Untekieferastes entfernt. Eine
Unterkieferhdlfte wurde mit einer BMP-Trigermaterial-Probe versorgt, die kontra-
laterale Seite mit reinem Knochenersatzmaterial ohne Zugabe von thBMP-2. Die

Verweildauer der Proben belief sich im Tier auf 28 Tage.

Kalottentrepanation:

Nach Darstellung des Schideldaches und sorgfiltiger Entfernung des Kopfhaut-
Periostlappens wurden mittig auf der Sutura sagittalis Defekte mit der GroBe 7 mm
gesetzt.

Der Knochendeckel wurde vorsichtig von der Dura abgehoben ohne Dura mater und
sinus zu verletzen und das Tridgermaterial in den Defekt eingebracht. Die Proben

blieben 28 Tage in situ.
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Femurkontinuititsresektion:

Nach Darstellung des Femurs und sorgféltiger Entfernung des Periosts wurde ein
Kontinuitdtsdefekt von 8 mm gesetzt. Um die osteoinduktive Potenz freiliegenden
Knochenmarks im proximalen und distalen Femurstumpf auszuschlieBen wurde dieses,
mit einer feinen Nadel mobilisiert und mit 0,9% igen NaCl herausgespiilt. Die
belastungsstabile Osteosynthese erfolgte mit 8-Loch Titanplatten (Wiirzburger
Miniplatte, Howmedica Leibinger GmbH, Tuttlingen). Die Verweildauer der Implantate

betrug 63 Tage.

3.4 Triigermaterialien

Die Suspensionen von ICBM, HA, a-TCP, Algipore®, BioOss® und Bioglas, jeweils
mit aqua dest., wurde mit 10 ng thBMP-2 -beziehungsweise beim Femurdefekt mit 25
pg thBMP-2- versetzt, zentrifugiert, auf -80° C gekiihlt, lyophilisiert und iiber Nacht in
gesdttigter Chloroformatmosphire sterilisiert.

Dosierungen der Tragermaterialien, Menge an thBMP-2 und Verweildauer in den

Versuchstieren, siehe Tabelle 8.

3.4.1 Insoluble Collagenous Bone Matrix: ICBM (Klasse-1-Verbindung)

In dieser Studie wurde ICBM, welches in Anlehnung an die Patentschrift von Kuber-
Sampath und Ridge (US-Patent-Nummer: 5171574) hergestellt wurde, verwendet [62].
Die Kortikalis langer Rinderknochen wurde unter stetiger Kiihlung auf eine Grof3e von
500pm gemahlen und gesiebt. AnschlieBend wurde der Knochen chemisch entfettet,

demineralisiert und -extrahiert.
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3.4.2 Hydroxylapatit: HA (Klasse-11-Verbindung)

Die synthetische, anorganische Hydroxylapatitkeramik (Firma Biovision, [lmenau) wird
aus Kalziumphosphatverbindungen bei einer Temperatur von 1200° C gesintert und in
polykristallines, phasenreines Kalziumhydroxylapatit umgewandelt. Hydroxylapatit ist
nicht resorbierbar und weist eine hohe Langzeitstabilitdt auf. Durch einen Porenanteil
von 30-80 % kommt es zu einer OberflichenvergroBerung auf ca. 1-10 m%/g. HA weist

eine dhnliche Druckfestigkeit wie Spongiosa auf.

3.4.3 a-TriCalciumPhosphat: a-TCP (Klasse-1I-Verbindung)

Das synthetische, anorganische und resorbierbare a-TCP (Firma Biovision, I[lmenau)
wird aus amorphen Tricalciumphosphat durch Sinterung gewonnen. Durch Zermahlen
entstehen KorngréBen zwischen 500 und 1000 pum. a-TCP ist phasenrein, frei von
nichtresorbierbaren HA und hat eine Dichte von 2,86 g/cm’. Neben dem o.-TCP das nur

bei Temperaturen iiber 1100° C auftritt, gibt es noch die f-Modifikation.

3.4.4 Algipore® (Klasse-II-Verbindung)

Algipore® (Firma Friadent GmbH) ist eine halbsynthetische phasenreine
Kalziumphosphatkeramik mit der kristallinen Struktur des HA. Es wird aus Rotalgen
durch hydrothermale Umwandlung (Mazeration) und Entfernung der organischen
Bestandteile durch Hitzebehandlung hergestellt. Es zeichnet sich vor allem durch seine
interkonnektierenden Mikroporositidten (10 pm) und der groen Oberfliche (30-50

m*/g) aus.
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3.4.5 BioOss® (Klasse-II-Verbindung)

Das halbsynthetische und nicht resorbierbare BioOss® (Firma Geistlich Pharma AG)
wird iiber ein Inaktivierungsverfahren (Hitze und chemische Inaktivierung) aus
Rinderknochen gewonnen. Mit dem Ca-P Verhiltnis von 2:1 und der Oberflédche von 97
m*/g gleicht es anndhernd humanem Knochen. Die PorengroBe kann bis zu mehreren

100 um betragen.

3.4.6 Bioglas (Klasse-11-Verbindung)

Das synthetische, anorganische Bioglas (Firma Biovision, Ilmenau) ist eine
Glaskeramik, biodegradierbar und weist eine PartikelgroBBe zwischen 200 und 500 pm

auf.

Bestandteile Bioglas:

SO, 45 Gew.%
T A
B 2A5Cew%

P,Os 6 Gew.%

Tabelle 7: Zusammensetzung Bioglas

Nach Schmelzen der Bestandteile bei 1350° C, Mahlen und Sieben auf eine Korngrofie
von 200-500pm wird das Granulat im Ultraschallbad gereinigt und mit Gamma-
Strahlung sterilisiert. Die Oberfliche wird durch Mikro- und Makroporositidten

vergrofert.
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3.4.7 Kollagen Typ-I (Klasse-11-Verbindung)

Das aus bovinen Achilles-Sehnen gewonnene Kollagen Typ-I (Firma Innocell, Saal a. d.
Donau) besteht zu 95% aus Typ-I Kollagen mit einem Rest Typ-III Kollagen und wird
als 0,6%ige Dispersion in 2mmol/l Essigsdure, pH 4,5 geliefert. Aufgrund der
ausgeprigten Fibrillenstruktur und dem hohen Quervernetzungsgrades ist das Kollagen
Typ-I unloslich in Wasser.

Das bovine Kollagen Typ-I wurde mit bzw. ohne thBMP-2 lyophilisiert und iiber Nacht
in gesittigter Chloroformatmosphére sterilisiert. Durch die Lyophilisation entsteht ein
wattedhnliches Substrat. Der Abbau erfolgt enzymatisch. Die Resorption findet in ca. 6

Wochen statt.

3.4.8 Ethisorb® (Klasse-III-Verbindung)

Ethisorb H510 rapid® (Firma Ethicon, Norderstedt) ist ein synthetisches und
resorbierbares Copolymer aus Polyglactin und Polydioxazon. Die Polymere sind zu
einem 2mm dicken Vlies zusammengeschweif3t. Fiir die Kieferwinkeldefekte wurde das
Vlies in Scheiben von 5 mm Durchmesser gestanzt, fiir die Kalottendefekte in Scheiben
von 7 mm Durchmesser. Fiir die Femurdefekte wurden 8 mm lange Streifen gestanzt.
Die Proben wurden bei -80° C gekiihlt, lyophilisiert und iiber Nacht in geséttigter

Chloroformatmosphare sterilisiert.
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Kieferwinkel Kalotte Femur
rhBMP-2 10 pg rhBMP-2 10 g rhBMP-2 25 g rhBMP-2
Verweildauer 28 Tage 28 Tage 56 Tage
DefektgroBe 5mm 7 mm 8 mm
ICBM: 30 mg 3mg 35 mg
synthetisches HA: [ R ¢ ................... i
a-TCP: | e L St g
Algipore®: [ e 55mg ........ ﬁmmg .......
e 35mg42mg_Block ........
Boglas: |7 B i i
Kollagen Typ-l: | i S G S e
Ethisorb®: e gl

Tabelle 8: Ubersicht iiber die Mengen an Triigematerialien und Dosierung

von thBMP-2

3.5 Vitalfirbung mit Fluorochromen

Der zeitliche Ablauf der Kalzifizierung von Knochengewebe ldsst sich mit Hilfe von
Fluorochromen quantitativ nachweisen [63]. Fluochrome bilden mit Kalzium einen
Chelatkomplex, der sich im mineralisierenden Knochen einlagert. Dabei kommt es zu
einer Konzentration des Farbstoffes in den Appositionszonen [64]. Mittels UV-
Strahlung wird die Fluoreszenz der Farbstoffe angeregt.

Zur Fluoreszenzmarkierung des neu synthetisierten Knochens wurden den Ratten, im
Abstand von jeweils 7 Tagen, iiber einen Zeitraum von 4 Wochen, Fluorochrome

subkutan injiziert. Folgende Farbstoffe kamen dabei zur Anwendung:
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Farbstoffe %o ; .
) 3%Iiges 3%iges Calcein- | 3%iges Alizarin- | OXitetracyclin:
(In Reihenfolge Xylenol- vin Komblexon Reverin® (Firma
der Injektion) orange 9 P Hochst, Frankfurt)
Dosis 90 mg pro kg 15 mg prokg 30 mg pro kg 20 mg pro kg
Korpergewicht Korpergewicht Korpergewicht Korpergewicht
Farbe unter N
UV-Licht Orange Grun Rot Gelb

Tabelle 9: verwendete Fluorchrome

Zur Fluoreszenzanregung kam in dieser Studie Blaulicht ohne Einschrinkung der
Bandbreite zur Anwendung (HBO-50 Quecksilber-Hochdrucklampe). Das Erregerlicht
fiel im Winkel von 45° auf das Préparat. Als Interferenzfilter wurde Filter BT490/500

und als Sperrfilter Filter-Nr. 3 verwendet.
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4. Untersuchungsmethoden

4.1. Herstellung der Trenn-Diinnschliffpriparate

Fiir die mikroradiographischen und fluoreszenzmorphometrischen Untersuchungen
wurden Priparate mit Hilfe der Trenn-Diinnschliff-Technik hergestellt. Nach Fixierung
und Einbettung in dem Kunstharz Technovit 7200® VLC (Firma Heraeus Kulzer,
Wehrheim) wurden Schnitte in einer Stdrke von ca. 100pm fiir die mikro-
radiographische Untersuchung und von unter 20 pum fiir die Untersuchung der

polychromen Sequenzmarkierung dargestellt.

Vorbereitung der Knochenproben (Fixation, Dehvdration, Infiltration):

Die Lagerung und Fixierung, der aus dem Tierexperiment stammenden Femur-,
Kalotten- und Unterkieferproben, erfolgte in Formalin bei 4° C in einer Kithlkammer
unter Lichtausschluss.

Nach dem Auswaschen der Fixierfliissigkeit im kalten Leitungswasser wurden die
Proben stufenweise mit Glykolmethacrylat (GMA) dehydriert.

Anschliefend wurden die Knochenexplantate fiir weitere 6 Tage in einer aufsteigenden
Konzentrationsreihe mit dem Kunststoff Technovit 7200® VLC (Firma Heraeus Kulzer,
Wehrheim) infiltriert (vgl. Tabelle 10). In den Produktinformationen zu Technovit®
7200 VLC wird ein dreistiindiger Zyklus der aufsteigenden GMA-Reihe angegeben
[65]. Nach eigenen Erfahrungen hat sich jedoch fiir die zu untersuchende Objektgrofle,
wie auch von Donath angegeben, ein mindestens 24 stiindiger Zyklus zur vollstandigen

Entwiésserung bzw. Infiltration von Knochengeweben bewéhrt [66].
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Entwasserung und Kunststoffinfiltration:
Tag: Gemisch Verhaltnis:
1. Tag GMA / aqua dest. 50/50
) 2. Tag GMA / aqua dest. 70/30
i 3. Tag GMA / aqua dest. 90/10
 4.Tag GMA. I 100 %
) 5. Tag GMA /7200 VLC. | 50/50
) 6. Tag 7200 VLC. 100 %
7.8 Tag 7200 VLC. 100 %
T 9-10. Tag 7200 VLC. | 100 %

Tabelle 10: aufsteigende Konzentrationsreihe zur Entwésserung

und Kunststoffinfiltration

Einbettung und Polymerisation der Knochenproben:

Die Einbettung und Polymerisation der kunstharzinfiltrierten Probekorper erfolgte in
lichtdurchlassigen Exakt-Einbettformen, Art. No. 4145, bzw. Art. No. 4144 (Firma
Exakt-Apparatebau, Norderstedt). Um ein ,,Aufschwimmen® der Explantate zu
verhindern wurden die Knochenproben mit Hilfe des Fixationsklebers Technovit® 7230
VLC am Boden der Einbettformen befestigt und fiir 10 Minuten polymerisiert.
AnschlieBend wurde mit reinem Technovit® 7200 VLC blasenfrei iiberschichtet und
eine 2 stufige Polymerisation bei einer Wellenldnge von 400-500 nm und einer
Temperatur von unter 40° C im Kulzer-Exakt Lichtpolymerisationsgerdt Histolux
(Firma Exakt-Apparatebau, Norderstedt) durchgefiihrt. Nach der Polymerisation wurde
die oberfldchliche Sauerstoffinhibitionsschicht mit einem Skalpell und an der
NaBschleifmaschine Pressair TF250 (Firma Jean Wirtz) mit Silizium-Karbid-

Schleifpapieren der Kérnungen 320, 800 und 1000 entfernt.
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Trenn-Diinnschliff-Technik:

Die eingebetteten Praparate wurden in der Exakt-Vakuum-Klebevorrichtung (Exakt-
Apparatebau, Norderstedt) mit der nicht zu untersuchenden Seite auf
Plexiglasobjekttriger mit dem Sekundenkleber Renfert No.1733 (Firma Renfert,
Hilzingen) aufgeklebt. Die Unterseite des Montageobjekttragers und die Oberseite des
Kunststoffblocks wurden anschlieBend mit dem Exakt-Mikroschleifsystem und
Silizium-Karbid-Schleifpapier (Kornung 800, 1000) planparallel beschliffen und an vier
Punkten mit einer digitalen Biigelmikrometerschraube vermessen (/. Messung).

Auf diese Prédparatblocke wurden planparallele, mit der Mikrometerschraube
vermessene (2. Messung), Objekttriger geklebt.

Die Klebeflichen wurden mit Ethanol gereinigt, der Prizisionskleber Technovit® 7210
VLC (Firma Heraeus Kulzer, Wehrheim) aufgebracht und mit Hilfe der Exakt-Vakuum-
Klebepresse unter Photopolymerisation verklebt , anschlieend wurde die Gesamtstirke
des ,,Sandwich* erfasst (3. Messung).

Aus der Differenz zwischen 3. Messung (Gesamtstdrke) und der Summe aus /. und 2.
Messung ergibt sich die Dicke der Klebeschicht. Nach Donath [66] sollte so eine
Klebestirke von Sum erreicht werden, in dieser Studie waren die Klebefugen im Schnitt
234+9um dick.

Die Trennschnitte wurden mit der Exakt-Trennband-Sige hergestellt. Der geségte
Schnitt wurde mit Silizium-Karbid-Schleifpapier entgratet.

Die Schnittdicke errechnete sich aus der Gesamtdicke des Schleifpriparates abziiglich
der Objekttrager- und Klebestdrke. Vor dem Schleifen wurde der Nullpunkt am Gerét
eingestellt. An der Mikrometerschraube konnte nun die gewiinschte Grof3e eingestellt
werden, nach Erreichen der Schichtdicke schaltete sich das Gerét automatisch ab [66].
Die Prédparate wurden anschlieend poliert (Kornung 2000). Einstellungen des Exakt-
Mikroschleifsystems siche Tabellel 1.
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Exakt-

Exakt-Mikroschleifsystem: Trennschleifsystem

Schleiftellergeschwindigkeit
(Grinding speed control): 60-70
................................................................................ Diamantsage
Oszillationsgeschwindigkeit :
(Oscillating speed control): 50-70

Tarier-Gewicht: 400g Tarier-Gewicht: 68,92g

Tabelle 11: Einstellungen des Exakt-Mikroschleifsystems und

-Trennschleifsystems

4.2. Mikroradiographie

Um den Ossifikationsgrad der verschiedenen Kombinationen aus Trédgermaterialien und
rhBMP-2 zu untersuchen wurden die Proben mittels der Rdntgenmikroskopie
ausgewertet.

Die Mikroradiographie nutzt die unterschiedliche Schwéichung der Rontgenstrahlen
durch verschiedene Gewebe beim Durchstrahlen aus. Um einen guten Kontrast
zwischen den Gewebebestandteile zu erhalten, wird mit weichen Rontgenstrahlen der
Wellenlédnge zwischen 0,01 und 1 nm gearbeitet. Bei der Kontaktmikroradiographie
befinden sich die Probenoberflichen und die Fotoschicht des Rontgenfilms in engen
Kontakt.

Die Kalotten-, Femur- und Unterkieferprdparate wurden mit Hilfe der Trenn-
Diinnschliff-Methode auf eine Schichtdicke von ca. 100um reduziert. Mit dem Cabinet
X-Ray System, Faxitron Series (Firma Hewlett Packard GmbH, Boblingen) wurden die
Proben bei einem Film-Fokus Abstand von ca. 15 cm und bei direktem Kontakt
zwischen Probenkorper und Filmoberfliche auf ,, X-omat Ma“- Filmen, 13x18cm

(Firma Kodak, Stuttgart) belichtet (16kV; 2 Minuten). Die Entwicklung erfolgte in der
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hauseigenen Rontgenabteilung mit dem Entwicklungsautomaten Curix 242 S (Firma

Agtfa, Miinchen).

Abbildung 1: Rontgenautomat, Faxitron Series

Die entwickelten Rontgenbilder wurden eingescannt (Nikon LS1000, Auflésung 2700
dpi, 12 bit grau). Mit dem Programm Adobe Photoshop® 5.5d wurden die
verknOcherten Areale iiber das ,,Zauberstab“-tool ausgewéhlt und mit griiner Farbe
eingefarbt. (4bbildung 2) Die Rontgenbilder wurden anschlieBend auf die Grof3e des

Knochendefektes beschnitten, freigestellt und als Tiff Grafik gespeichert.
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Abbildung 2: Mikroradiographie in Adobe Photoshop® 5.5d

4.3. Polychrome Sequenzmarkierung

Die Trenn-Diinnschliffpraparate wurden mit Hilfe des Photomikroskop mit
Polymerisationseinheit Leitz DM-RBE (Firma Leica) bei 10-facher Vergroflerung,
UV-Licht der Quecksilber Hochdrucklampe HBO 50 W (Firma Osram, Miinchen),
Filter Nummer I-3/A und automatischer Belichtungssteuerung fotografiert (Film RSX
100, Firma Agfa, Miinchen).

Die Bilder wurden als Diapositive entwickelt, eingescannt (Nikon LS1000, Auflésung
800 dpi) und als Tiff-Grafik gespeichert. Anschliefend wurden, mit dem Programm
Adobe Photoshop® 5.5d fiir Apple® Macintosh, Kollagen aus den Einzelbildern
erstellt.

Mit Hilfe des ,, Auswahl“-Werkzeuges wurde eine rechteckige Auswahl um den
Knochendefekt erzeugt. Die Auswahlgroe ergab sich aus der Begrenzung des
nativen Knochens zum Knochendefekt. Uber den Befehl ,, fireistellen unter dem
Meniipunkt ,, Bild “ wurde der ausgewihlte Bereich beschnitten und freigestellt.

Um das Bild im Programm ImageSXM® verwenden zu konnen und den

Speicherbedarf zu senken wurde die Bildgrofe reduziert.
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Da bei der Auswertung der Fluoreszenzbilder der prozentuale Anteil der den
Versuchstieren verabreichten Farbstoffes, und damit die Flache des zum jeweiligen
Zeitpunkt gebildeten Knochens, im Vordergrund stand, ergab sich die Notwendigkeit
die einzelnen Farbrdume; dass heillit das rote, griine und gelbe Spektrum, vom
Gesamtbild zu separieren.

Unter dem Meni ,, Auswahl‘ befindet sich der Punkt ,, Farbbereich wdhlen®. In der
dazugehorigen Dialogbox konnte der gesuchte Farbbereich gewidhlt werden. Die
., Auswahl“ befand sich im Modus fiir ,, Aufgenommene Farbe “. Der Toleranzschwelle

wurde auf 150 gesetzt um ein standardisiertes Vorgehen zu gewéhrleisten. (4bbildung

3)

Farbbereich auswihlen

Husu.lahl:[/ﬂufgenommene Farben i]

0K
Abbrechen

Laden...

[J Umkehren

Toleranz:
L

@ swahl ) Bild

Husu.lahluorschau:[l]hne i]

Abbildung 3: Auswahl des Farbbereiches

Der gewiinschte Farbraum wurde mit Hilfe des ,, Pipetten “-tools im Hauptbild
ausgewihlt. Das Vorschaufenster zeigt den aktivierten Farbbereich als weile Flachen.
Die Bestdtigung mit ,, OK“ erzeugte eine Auswahl begrenzt auf die Pixel mit der
ausgesuchten Farbe. Die Auswahl wurde in eine neue Datei kopiert und als TIFF-Datei

gespeichert.
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Bei den anderen Farbraumen wurde analoger in Weise vorgegangen.

4.4. Halbautomatische Auswertung mit ImageSXM® v1.62

Die Auswertung der mikroradiographischen Préparate und der polychromen
Sequenzmarkierung erfolgte mit dem Programm ImageSXM® v1.62 einer
Weiterentwicklung des Bildbearbeitungsprogrammes NIH-Image® v1.62 des US
National Institute of Mental Health (NIMH) fiir Apple® Macintosh [67].

6«

Um die Bilder zu verarbeiten wurde in dem Menii ,, options*“, Unterpunkt

“colortables “, die Systempalette ,, system “, mit maximal 256 Farben, ausgewihlt.

In der Werkzeugpalette befindet sich das , Lut-tool” mit dem ein bestimmter
Farbbereich im Bild markiert und ausgewertet werden kann. In der Farbpalette erscheint
ein roter Balken der sich verschieben, vergroern und verkleinern lisst. Im Bild verfarbt

sich je nach Lage des ,, Lut-Bereiches“ ein Bereich rot und ist damit aktiviert und

auswertbar (vergleiche Abbildungen 4 und 5).

= — —  A47BMP~1.P§ (konvertiertvonl) =———

h AR/ BR3P
+ 5w P G0

S

Xz 1244
¥: 557
val: 172

Image SxM 162-
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Abbildung 5: Fluoreszenzmarkierung Femur in ImageSXM®

Auswertung Mikroradiographie:

Fiir die mikroradiographischen Préparate wurde das Programm mit ,, sef scale “ unter
dem Meniipunkt ,, Analyze auf eine Auflosung von 104 pixel pro mm kalibriert, mit
dem Befehl ,, Measure* die Fliche des gebildeten Knochens berechnet und mit ,, show

results “ in mm? angezeigt.

Auswertung polychrome Squenzmarkierung:

Uber den Meniipunkt ,, Analyze“ und den Befehl ,, Measure“ wurde die Anzahl der

“«

ausgewihlten Pixel berechnet, und iiber den , show results”, im selben Menii,
angezeigt.
Alle Farbbereiche wurden separat ausgewertet und die Fldachen berechnet. In der

unseparierte Gesamtansicht des Bildes wurde die Gesamtflache des Defektes berechnet.
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Aus dem Quotienten der Pixelanzahl des auszuwertenden Farbraumes und der
Pixelanzahl des gesamten Bildes ergab sich die Fldche des sequenzmarkierten Bereiches

in Prozent.

4.5 Biomechanische Untersuchungen

4.5.1 Drei-Punkt-Biegeversuch Grundlagen

Bei Biegebelastungen entstehen an der konvexen Seite eines Korpers Zugspannungen
und an der konkaven Fliche Druckspannungen. Im Bereich der Druckspannung kommt
es bei Belastung zur Volumenverkleinerung, im Bereich der Zugspannung zur
VolumenvergroBerung. In der Mitte liegt die neutrale Faser, die weder durch Zug- noch
durch Druckspannung belastet wird. Die Spannungen nehmen von der neutralen Faser
ausgehend zu und erreichen in den Randfasern ihre hochsten Werte [68] (vgl.

Abbildungen 6 und 7).

—> Zugspannung

Druckspannung <

A

A

Abbildung 6: ,,Vektordiagramm® zum Spannungsgradienten bei Biegebelastungen

(modifiziert nach Blumenauer, Cochran, Skedros et al. [68-70])
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mit: F = auftreffende Kraft
n = neutrale Faser
X = grofite Zugbelastung

Im Knochen fiihrt die Kombination aus kollagenen Fasern und Hydroxylapatit zu einem
anisotropen Verbundmaterial, das sowohl Zugspannung, Druckspannung und
Scherbelastung widerstehen kann. Vor allem in funktionell belasteten Bereichen des
Skelettsystems tritt die Zweiphasennatur des Knochens in Vordergrund und erh6ht seine
Widerstandsfahigkeit gegeniiber Frakturen. Mikrofrakturen und -Spalten werden von
den kollagenen Fasern und ihrem niedrigen Elastizititsmodul abgefangen. Osteone und
die lamindren Strukturen bilden einen weiteren Mechanismus der fiir die Duktilitidt und
Zahigkeit des Materials verantwortlich ist -woraus sich auch das plastische und
viskoelastische Verhalten von Knochen erkliren ldsst [69]. Bei Auftreten von Zug- und
Druckspannungen kommt es zur elastischen Verformung des Knochens.

Knochen als biologisches Gewebe ist charakterisiert durch sein elastisches Verhalten

bis zur Proportionalititsgrenze. In diesem linearen Bereich gilt das Hook sche Gesetz:

Y=o0/¢ mit: Y := Elastizititsmodul, Young'scher Modul

»Das Elastizititsmodul bringt die Biegefestigkeit bei einer Normalspannung zum
Ausdruck® [69].

Im Bereich zwischen Proportionalititsgrenze und Elastizitdtsgrenze findet eine
nichtlineare, jedoch vollstindig reversible Verformung statt. Wird die Quetsch- bzw.
Streckgrenze des Materials iiberschritten, kommt es zum plastischen FlieBen mit

viskoelastischem Verhalten, bei anhaltender Belastung iiber die plastische FlieSgrenze
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hinaus kommt es zur Fraktur, bzw. Ruptur, des Knochens. Knochen wird schon kurz
nach Erreichen der Elastizitdtsgrenze zerstort [69].

Die Kenntnisse des viskoelastischen Verhaltens von Knochen sind beim Einsatz von
Knochenersatzmaterialien besonderer Interesse. Materialien die zur Defektauffiillung
und zum Ersatz verwendet werden sollen miissen &dhnliche viskoelastische
Eigenschaften aufweisen wie Knochen. Knochenproben sind aufgrund ihrer Herkunft
und Anatomie heterogene und anisotrope Materialien. Fiir anisotrope Korper gilt
generell, das Elastizitdtsmodul ist in Langsrichtung groBer als in Querrichtung.

Bei der Durchfiihrung des Dreipunktbiegeversuches mit Knochenproben kann es an
lokal stiarker mineralisierten Stellen zu erhohten Elastizitdtsmodulen kommen; ist die
Priifstelle weniger stark mineralisiert wird ein niedrigeres Elastizitdtsmodul
vorgetduscht. Der Grund hierfiir liegt in der Priifungsanordnung des Drei-Punkt-
Biegeversuches. Allerdings konnen bei ausreichend ,.kleinen* Proben homogene und
isotrope Verhéltnisse fiir die Versuchsdurchfiihrung angenommen werden. Das grofite
Biegemoment tritt unmittelbar unter dem Kraftangriffspunkt auf. Nach Blumenauer gilt

folgende Beziehung [68]:

Fax x Ly
M bmax = =—————
4
mit:  Fo. = vom Priifstempel einwirkende maximale Kraft

L, Abstand der Auflagerrollen (Stiitzweite)

Im elastischen Gebiet ist die Verteilung der Beanspruchung tiber den Querschnitt linear.

Die maximale Spannung berechnet sich aus folgenden Gleichungen [68]:
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aus:
ergibt sich:
mit:  Fpa
L,
Y
b
h

Fmax x Ly W bx h?
Gb max — =—————————— 14 =
4 x W it b
3 Fmax x Lv
Gb max — = —2
2 bxh
D= vom Priifstempel einwirkende maximale Kraft
1= Abstand der Auflagerrollen (Stiitzweite)
1= Widerstandsmoment
1= Probenbreite
1= Probendicke
F
N
neutrale S—» 4 +—— S
Faser Mp ————D

& e
Tﬁ L,

Mp«

v
—

N M

Abbildung 7: Biegeversuch mit Dreipunkt-Belastung und
Biege-Momentverlauf (M,:) (modifiziert nach Blumenauer,

Cochran, Austermann [68-70])
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mit: F 1= Kraft des Priifstempels
F2 = Lagerkriéfte
Mb = Biegemoment
Mb’ = Biegemomentverlauf
Lv 1= Abstand der Auflagerollen
S 1= Stauchung
D D= Dehnung

4.5.2 Drei-Punkt-Biegeversuch: Durchfiihrung

Die praktische Materialpriifung der zu untersuchenden Knochen erfolgte im Drei-Punkt-
Biegeversuch mit der Universalpriifmaschine Typ 1445 (Firma Zwick, Ulm) bei einer
Raumtemperatur von 21° C und einer relativen Luftfeuchtigkeit von 60%. Der Abstand
der Auflager fiir die Proben betrug 30 mm. Die Proben wurden mit der HeiBBklebepistole
,Pattex-Supermatic® (Firma Henkel, Diisseldorf) und ,,Pattex hot stix*“ and den
Auflagern befestigt um sie zu stabilisieren und ein verrutschen zu verhindern.
(Abbildung 8)

AnschlieBend erfolgte die Materialpriifung. Es wurde eine Vorkraft von 1 N
aufgebracht Die Priifgeschwindigkeit betrug 0,5 mm pro Minute und erfolgte
kontinuierlich bis zur Zerstérung der Knochenprobe oder einer Langendnderung von 4

mm. Die Bruchabschaltschwelle betrug 40% der maximalen Kraft.
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Abbildung 8: Femurl-orobe beim Drei-Punkt-Biegeversuch in der

Universalpriifmaschine

Aus den Werten des Drei-Punkt-Biegeversuches wurden mit der Statistiksoftware SAS
Statview® 5.0 (Abacus Concepts, Berkeley, USA) fiir Apple® Macintosh
Regressionsdiagramme der einzelnen Tridger erstellt. Die unterschiedlichen
Elastizitdtsmodule der Proben errechneten sich {iber die Steigungsformeln der einzelnen
Regressionskurven (o). Abbildung 9 zeigt ein exemplarisches Regressionsdiagramm mit
eingezeichnetem Steigungsdreieck fiir a-TCP mit und ohne Zusatz von thBMP-2 im

Drei-Punkt-Biegeversuch
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Abbildung 9: Exemplarisches Regressionsdiagramm mit

Steigungsdreieck und Winkel o (a.-TCP)

Die ermittelten E-Module wurden in einem ,,Boxplot-Diagramm zusammen-

gefasst und miteinander auf signifikante Unterschiede verglichen.
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4.6 Statistische Auswertung

Die statistische Auswertung der Versuche erfolgte mit der Tabellekalkulation Microsoft
Excel® X und der Statistiksoftware SAS Statview® 5.0 (Abacus Concepts, Berkeley,
USA) fiir Apple® Macintosh.

Experimenten mit biologischen Materialien, insbesondere Knochen als inhomogene und
anisotrope Materialien weisen eine relativ grof3e Streubreite auf.

Bei der Auswertung der Ergebnisse der mikroradiographischen Untersuchungen und des
Drei-Punkt-Biegeversuches sollten die verschiedenen Triager-rhBMP-2 Kombinationen
miteinander verglichen werden. In dieser Arbeit fand dazu der t-Test (nach Student) fiir
unabhédngige Stichproben Anwendung.

Signifikante Unterschiede von p < 0,05 wurden mit *, hochsignifikante Unterschiede
von p < 0,01 mit ** und hochstsignifikante Unterschiede von p < 0,001 mit ***

gekennzeichnet
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5. Ergebnisse

5.1 Mikroradiographie

Nach Opferung der Versuchstiere und Herstellung der Trenn-Diinnschliffproben
wurden die Proben rontgenologisch untersucht.

Es konnte gezeigt werden, dass es bei allen thBMP-2-haltigen Proben im Unterkiefer, in
der Kalotte und im Femur zur Ausbildung deutlicher Verkndcherungszonen kam.

Die Bewertung der rontgendichten Materialien ist kritisch zu diskutieren. Vor allem das
nicht biodegradierbare Bioglas wies im Schnittpriparat nahezu die gleiche Dichte wie
Knochen auf, wodurch eine deutliche Unterscheidung nicht moglich war.

Als Vergleichskriterium zwischen den einzelnen Trigern wurde die durch das
knocherne Regenerat eingeschlossene Fliche einschlielich eingeschlossener

Markrdume gewdhlt. Exostosenbildungen wurden daher entsprechend beriicksichtigt.
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Abbildung 10: Mikroradiographische Darstellung der Knochen-

regeneration in Defekten kritischer Groe: ohne bzw. mit (*) Zusatz

von thBMP-2
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A
CSD Kieferwinkel
ICBM

CSD Kieferwinkel
Algipore

CSD Kieferwinkel
BioOss

CSD Kieferwinkel
Synthetisches HA

starkste
Knochenneubildung mit
zentraler Markhdhle

massive Dislokation der
Trager

massive Dislokation der
Trager mit zentraler
Knochenmarkbildung

starkste
Knochenneubildung mit
zentraler Markhdhle

E
CSD Kalotte
Algipore

CSD Kalotte
Ethisorb

CSD Femur
Kollagen Typ |

CSD Femur
a-TCP

Unzureichende
Defektuberbruckung

Ausbildung einer
Neokortikalis

Ausbildung einer
Neokortikalis

Tabelle 12: Wertung der Mikroradiographien aus Abbildung 10

Kieferwinkeldefekt:

Bei den Unterkieferproben zeigte sich, nach Ablauf des Untersuchungszeitraumes von
28 Tagen, die grofite Knochenneubildung bei ICBM mit rhBMP-2 im Mittel 20,4 £9,2

mm?, gefolgt von a-TCP, Algipore®, BioOss®, HA, Bioglas, Kollagen Typ-I und

Ethisorb® jeweils in Kombination mit thBMP-2 (vgl. Abbildung 11).

Bei allen Materialien, vor allem aber bei ICBM, kam es zur Ausbildung von Exostosen.

Diese Exostosen wurden bei der Fldchenberechnung beriicksichtigt.
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Abbildung 11: Kieferwinkeldefekt; Ossifikationsgrad in % der Defektfiillung
(n=6)

Tabelle 13 zeigt die signifikanten Unterschiede zwischen den Trdgersystemen mit
rhBMP-2 zueinander. Als Signifikanzgrenzen wurden p < 0,05 (*), p < 0,01 (**) und p

< 0,001 (***) angenommen.
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rh1g Ilillg-z HA o -TCP | Algipore®| BioOss®| Bioglas Kc;{;la:’gzlen Ethisorb®
IcCBM <0,0001*** 0,015 <0,0001**| <0,0001**| <0,0001**| <0,0001**| <0,0001***
— H A ...................................... (.). 0021 ......... 07757 07863 ......... 00001 <00001 ...... (.). 0003
..... aTCP 02774 00007 <00001<00001 <00001
A,g,poreaa 09348 ......... 00007<00001 ...... 00012
Bmoss@ <00001<00001 ...... 0 0002
B,og,as .................................................................................................................................... (.). 0029 03093 .....
e o 04230 .....
Typ-I

Tabelle 13: Signifikanzniveaus der Unterschiede zwischen den verschiedenen Trager

mit thBMP-2 im Kieferwinkeldefekt

Kalottentrepanationsdefekt:

Wie bei den Unterkieferproben, zeigte sich bei den Kalotten die grofte

Knochenneubildung nach 28 Tagen bei ICBM mit thBMP-2 im Mittel 16,4 £2,2 mm?,

gefolgt von a-TCP, Algipore®, BioOss®, HA, Bioglas, Ethisorb® und Kollagen Typ-I

jeweils in Kombination mit thBMP-2 (vgl. Abbildung 12).

Auch bei den Kalottentrepanationsdefekten kam es zur Ausbildung von Exostosen, die

jedoch geringer ausfielen als im Kieferwinkel-Defektmodell.
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Abbildung 12: Kalottentrepanationsdefekt; Ossifikationsgrad in % der
Defektfiillung (n=6)

Tabelle 14 zeigt die signifikanten Unterschiede zwischen den Trdgersystemen mit
rhBMP-2 zueinander. Als Signifikanzgrenzen wurden p < 0,05 (*), p < 0,01 (**) und p

< 0,001 (***) angenommen.
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rhgnfllg-z HA o -TCP | Algipore®| BioOss® | Bioglas Kc;{;la:’gzlen Ethisorb®
icBM <0,0001**| 0,0012** | <0,0001**| <0,0001**| <0,0001**| <0,0001**| <0,0001***
B HA ....................................... 01452 ............ 02578 .......... 00008 ....... (.). 0182 <00001 ...... (.). 0018
a-,-cp .......................................................... 00195 ....... <00001 ..... 00033 <00001 ..... 0000
A,g,poreaa ................................................................................ 00035 00813 <00001 ...... 0 0051
Bmoss@ 07038 <00001 ....... 01739 ......
B,og,as ................................................................................................................................... (.). 0037 ......... 03206 ......
e e e e e (.). 0205
Typ-I

Tabelle 14: Signifikanzniveaus der Unterschiede zwischen den verschiedenen Trager

mit thBMP-2 im Kalottentrepanationsdefekt

Femurkontinuitditsdefekt:

Im Femurkontinuitdtsdefekt war die grofite Knochenneubildung, nach 63 Tagen, bei

ICBM zu beobachten, im Mittel 35,9 £9,1 mm?, gefolgt von a-TCP, Algipore®, HA,

BioOss®, Ethisorb®, Bioglas und Kollagen Typ-I, jeweils in Kombination mit thBMP-2.

(vgl. Abbildung 13)

Bei den Femura kam es zu einer vernachlédssigbaren Exostosenbildung.
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Abbildung 13: Femurkontinuitdtsdefekt; Ossifikationsgrad in % der
Defektfiillung (n=6)
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Tabelle 15 zeigt die signifikanten Unterschiede zwischen den Trigersystemen mit
rhBMP-2 zueinander. Als Signifikanzgrenzen wurden p < 0,05 (*), p < 0,01 (**) und p

< 0,001 (***) angenommen.

kg | HA | «-TcP | Awgipore®| Biooss® | Bioglas K"T’}’;-‘ff” Ethisorb®
icBm 0,0334* 0,1505 0,1344 0,0236* 0,0025** 0,0163* 0,0199*
......... e
s e S o B e e
e
s
e e e e R e
R R e R o
Typ-I

Tabelle 15: Signifikanzniveaus der Unterschiede zwischen den verschiedenen Triager

mit thBMP-2 im Femurkontinuitiatsdefekt

Es konnte gezeigt werden, dass es bei allen Proben mit rhBMP-2 nach Ablauf von 63
Tagen zu einer kndchernen Konsolidierung der Kontinuititsunterbrechung gekommen
war. Die undotierten Knochenersatzmaterialien zeigten eine wesentlich geringere
Knochenneubildung. Kein Material bewirkte alleine eine knécherne Uberbriickung der
Defekte. Bei den nicht osteokonduktiven Materialien kam es zur Ausbildung von

Pseudoarthrosen ohne Hinweis auf eine Knochenneubildung an den Defektrandern.
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5.2 Polychrome Sequenzmarkierung

Abbildungen 14-16 zeigen die nach 14 Tagen, 21Tagen und nach 28 Tagen erfolgte
Knochenneubildung in Abhéngigkeit des verwendeten Trager mit thBMP-2 in Prozent

an.

Kieferwinkeldefekt:

90,00

80,00

70,00

60,00

50,00

40,00~

Fluoreszenz in %

30,00

20,00

10,00

0,00
ICBM HA a-TCP Algipore®  BioOss® Bioglas Kollagen  Ethisorb®

‘D Calcein-griin (14d) @ Alizarin-Complexion (21d) OReverin (28d) |

Abbildung 14: Knochenneubildungsrate im Kieferwinkeldefekt in Prozent

Nach 14 Tagen war der grofite Zuwachs an neu gebildeten Knochen bei ICBM zu
beobachten, im Mittel 75,3 £2,8 %, gefolgt von HA/a-TCP, BioOss®, Kollagen Typ-I,
Ethisorb®, Algipore® und der Bioglas-Serie, jeweils in Kombination mit thBMP-2.

Nach Ablauf von 21 Tagen war die Knochenneubildung prozentual bei ICBM am
hochsten, gefolgt von a-TCP/HA, Kollagen Typ-I, BioOss®, Ethisorb®, Algipore® und

Bioglas. Am Ende des Untersuchungszeitraumes zeigte sich folgendes Ranking fiir die
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Knochenneubildungsraten: ICBM, HA, a-TCP, BioOss®, Kollagen Typ-I, Ethisorb®,

Algipore® und Bioglas.

Kalottentrepanationsdefekt:

100+
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60

40

Fluoreszenz in %
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ICBM HA a-TCP  Algipore® BioOss® Bioglas Kollagen Ethisorb®

‘ O Calcein-griin (14d) B Alizarin-Complexion (21d) OReverin (28d) ‘

Abbildung 15: Knochenneubildungsrate im Kalottentrepanationsdefekt in Prozent

Nach 14 und 21 Tagen dominierte die Knochenneubildungsrate von ICBM mit 71,3 +2
%, die ,slowly delivery sytems® oTCP und HA zeigten in der ersatzschwachen
Kalotte eine erniedrigte Knochenbildungsrate gefolgt von BioOss®, Kollagen Typ-I,
Algipore® und mit weiterem Abstand Bioglas und Ethisorb®, jeweils in Kombination
mit thBMP-2. Nach Ablauf von 28 Tagen war der groflte Zuwachs an neu gebildeten
Knochen bei der ICBM-Serie zu erkennen, gefolgt von a-TCP, HA, Kollagen Typ-I

und Algipore®, mit Abstand Ethisorb® und BioOss".
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Femurkontinuititsdefekt:

Fluoreszenz in %

ICBM HA a-TCP  Algipore® BioOss® Bioglas Kollagen Ethisorb®

‘ O Calcein-griin (14d) B Alizarin-Complexion (21d) OReverin (28d) ‘

Abbildung 16: Knochenneubildungsrate im Femurkontinuitdtsdefekt in Prozent

Nach 2 Wochen war die groBite Knochenneubildung bei ICBM zu vermessen, gefolgt

von HA und oTCP und mit Abstand den Materialien Kollagen Typ-I, BioOss®,

Ethisorb® und Bioglas.
Am Versuchsende zeigte sich, dass ICBM in Kombination von rthBMP-2 am

giinstigsten auf die Knochenbildungsrate auswirkte.
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5.3 Drei-Punkt-Biegeversuch

Die biomechanische Testung bestdtigte die mikroradiographischen und fluoreszenz-
morphometrischen Ergebnisse.

Bemerkenswert ist, dass die beiden Kollagene (Kollagen Typ-I und ICBM) zu guten
Resultaten in der Festigkeitspriifung fiihrten. Jedoch erzielte nur a-TCP mit rhBMP-2
ein dem ICBM/rhBMP-2 vergleichbares E-Modul.

Ethisorb® fiihrte in Kombination mit hBMP-2 zum mechanisch instabilsten Regenerat.
Auch Bioglas, welches die Mineralisation des neu gebildeten Knochens inhibierte,

erwies sich als biomechanisch wenig geeignetes Material (vgl. Abbildung 17).
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Abbildung 17: E-Module der unterschiedlichen Femuraproben beim Drei-Punkt-

biegeversuch in kPa im Vergleich zu einer unoperierten Kontrollgruppe

Tabelle 16 zeigt die signifikanten Unterschiede der einzelnen Trager bei der
biomechanischen Priifung. Als Signifikanzgrenzen wurden p < 0,05 (*), p < 0,01 (**)

und p < 0,001 (***) angenommen.
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10 ug
rhBMP-2

®|

Kollagen

Typ-I

WEIEEE| thisorb®
Typ-I

0,893 0,007+

0630 .............. (.). 026 ......

0897 ............. 0007 .....

0257 0144 .......

0101 0237 .......

....... 5 036 0381
0,006**

Tabelle 16: Signifikanzniveaus der Unterschiede zwischen den verschiedenen

Materialien mit rhBMP-2 beim Drei-Punkt-Biegeversuch
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6. Diskussion

Die Wiederherstellung und der Aufbau von kndchernem Hartgewebe stellt ein
schwieriges Aufgabengebiet der plastischen und rekonstruktiven Chirurgie dar.
Komplexe und ausgeprigte Hartgewebsdefekte konnen nicht spontan durch
korpereigene Reparaturmechanismen regeneriert werden und bediirfen hdufig operativer
MafBnahmen.

Autogener Knochen gilt als ,, goldener Standard“ bei der Therapie kndcherner Defekte
[43, 44, 46]. Er zeigt keine immunologischen Abwehrreaktionen, wirkt sowohl
osteoinduktiv als auch osteokonduktiv, weist eine maximale Biokompatibilitét auf.
Autogener Knochen ist allerdings nur bedingt lagerfahig. Er steht nur im begrenzten
Umfang zur Verfiigung, erfordert zusatzliche operative Maflnahmen -oft verbunden mit
Komplikationen am 2. Operationssitus- und bedingt eine verldngerte Operationsdauer.
Um diese Nachteile zu vermeiden wurde eine Vielzahl korperfremder Materialien als
Knochenersatz verwendet. In der Literatur finden sich zahlreiche Publikationen zum
Thema Knochenersatz. Die Beurteilung der verschiedensten allogenen, xenogenen und
alloplastischen Materialien, die an Tier und Mensch experimentell iiberpriift wurden,
erweist sich je nach Versuchsmethodik und Einsatzgebiet jedoch als schwierig und zum

Teil kontrovers.

An ein ideales Knochenersatzmaterial miissen folgende Anforderungen gestellt werden

[43]:

. keine immunologische Abstossungsreaktionnen,

. keine toxischen oder mutagenen Nebenwirkungen,

. keine Kontamination mit Krankheitserregern (vgl. Kapitel 1.6.2),

. vollstdndiger kndcherner Ein- und Umbau, vollstdndige Resorption,

. osteoinduktive Wirkung (Freisetzung von Knochenwachstumsfaktoren),

. osteokonduktive Wirkung (Leitschienenfunktion),
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. biomechanische Eigenschaften (Festigkeit, E-Modul, Belastbarkeit etc.),
. einfache Verarbeitung,
. freie Verfiigbarkeit in GroBe und Menge,

. gute Lagerfahigkeit,

. niedrige Kosten.

Keines der bislang bekannten, oder in Erforschung befindlichen,
Knochenersatzmaterialien erfiillt simtliche der oben genannten Eigenschaften. Ziel der
medizinischen Forschung muss es sein neue Materialien oder Kombinationsstoffe zu
entwickeln die diesen Idealen in weiten Teilen entsprechen oder sehr nahe kommen.

Ein neuer Ansatz ist es, bekannte Knochenersatzmittel, als Trigersubstanz, mit
Wachstumsfaktoren, wie z.B. den “Bone Morphogenetic Proteins®, zu kombinieren.
Bereits in den 70er Jahren des letzten Jahrhunderts konnte die Existenz der BMPs durch
die Arbeitsgruppe um Urist nachgewiesen werden [14, 16]. Die Verbesserung der
Autbereitung von Knochenpriparaten fiihrte zu den in Knochenbanken lagerfihigen
AAA-Knochen [34]. Wozney et al. gelang es in den 80 er Jahren die BMPs weiter
aufzubereiten, zu isolieren und zu charakterisieren und schlieB8lich erfolgreich humanes
BMP zu klonieren [35]. So wurde es mdglich BMPs gentechnisch herzustellen.
Mittlerweile stehen BMPs in ausreichender Menge und in chemisch reiner Form zur
Verfiigung. Ein Triger fiir die Handhabung und Steuerung des induktiven Effektes ist

notwendig, da BMPs schon in geringen pg Quantitdten wirksam sind.

Toriumi et al. postulierten folgende Anforderungen an das Tragermaterial [38]:

. grofBtmogliche Oberflache des Transplantates im Lagergewebe,

. gleichméfBige Abgabe des Induktors ohne Ausschwemmen {iiber die
Grenze des Implantates,

. biodegradierbares, bzw. resorbierbares Material,

. biokompatibel und fiir den Empfanger ungefahrliches Material,
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. Geschwindigkeit der Trégerresorption soll gleich der
Geschwindigkeit der Osteogenese sein,

. gute Formbarkeit des Trigermaterials.

Auch die Porenverteilung und die GréBe der spezifischen Oberfliche des Tragers kann
das in vivo Verhalten der Knochenersatzmaterialien beeinflussen, da die physikalisch-
chemischen und zelluliren Wechselwirkungen mit der Umgebung an der Oberfliche
beginnen. Wiahrend Makroporosititen fiir den ,Leitschieneneffekt* der
Knochenersatzmaterialien verantwortlich sind, ist ein Einfluss der Mikro- und
Mesoporen auf das Resorptionsverhalten anzunehmen [71].

Die Kombination aus geeigneten Tragermaterialien und osteoinduktiven Proteinen soll
in der Lage sein die Knochenneubildungsrate, die Menge, die Qualitit und die
biomechanischen Parameter des neu gebildeten Knochens positiv zu beeinflussen.

Fiir diese Studie wurden acht verschiedene Materialien fiir thBMP-2 ausgewihlt. Mit
Hilfe der Mikroradiographie, der Fluoreszenzmorphometrie und des Drei-Punkt-
Biegeversuches, als biomechanische Testung, sollte die Qualitit der einzelnen
Materialien ermittelt werden, um so das effektivste Tragermaterial fiir thBMP-2 zu
ermitteln.

Die verwendeten Defektmodelle sind bei Ratten gut untersucht. Die Lagerqualitéiten
sowie die ,, kritische Grofse* sind fiir die Trepanationsdefekte an der Kalotte und im
Kieferwinkelbereich, und fiir den Kontinuititsdefekt am Femur hinlénglich bekannt [58,
72].

Okubo et al. konnten im heterotopen Tiermodell nachweisen, dass eine intra-, bzw.
intermuskulédre Implantation von rhBMP-2 zu signifikant starkerer Knochenneubildung
fiihrte als im Fettgewebe. Sie fithrten dies auf die bessere Durchblutung von
Muskelgewebe zuriick [73]. Fiir die Knochenneubildung entscheidend ist aber vor allem
das Vorhandensein pluripotenter mesenchymaler Zellen. Diese stehen im
Muskelgewebe und Knochenmark in ausreichender Zahl zur Verfiigung um von

freiwerdenden, oder zugesetzten, induktiven Proteinen zur osteoblastiren
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Differenzierung angeregt zu werden [74]. Groeneveld et al. folgerten aus dieser
Tatsache, dass osteoinduktive Proteine bei intra-, bzw. intermuskuldre Implantation in
niedrigerer Dosierung verabreicht werden konnen um eine Osteoinduktion zu bewirken
[75].

Sowohl bei den Kalotten-, als auch bei den Kieferwinkeltrepanationsdefekten wurde
dieselbe Menge rhBMP-2 verwendet. Bei den Versuchen mit dem
Femurkontinuitdtsdefekt wurde eine groBBere Menge des Proteins verabreicht um eine
sichere Konsolidierung der Segmente zu gewéhrleisten.

Nach Lexer unterscheidet man ersatzstarke, ersatzschwache und ersatzunfihige
Transplantat- bzw. Implantatlager (vergleiche Kapitel 1.6.1.1) [49].

Die Kalotte der Ratte ist aufgrund ihrer geringen Vaskularisierung und dem Mangel an
Knochenmark als ersatzschwach anzusehen und fiihrte auch bei vorliegender Studie zur
schwéichsten Reaktion. Wang und Glimcher konnten nachweisen, dass die
undifferenzierten Stammzellen in diesem Defektmodell hauptsdchlich aus der Dura
stammen [76].

Femur und Unterkiefer sind besser durchblutet und zidhlen zu den ersatzstarken Lagern.
Die im Vergleich zum Unterkiefer geringere Reaktion des Femurs ist durch den
Versuchsaufbau zu erkldren. Nach Entfernen des Knochensegmentes und Darstellung
des Kontinuitdtsdefektes wurde das Knochenmark aus den Femurstiimpfen ausgespiilt,
um einen zusdtzlichen Wachstumsstimulus zu verhindern. Die dichte Struktur und die
geringe Durchblutung der Kortikalis verhindern einen raschen Ablauf der
Osteoinduktion, zusitzlich formt die kriftige zirkuldre Muskelmanschette das
kndcherne Regenerat und mindert eine iiberschieBende Reaktion.

Am stirksten war die Knochenneubildung am Unterkiefer zu beobachten. Die
biomechanischen Biegekrifte die durch die Muskulatur auf den Kieferwinkelbereich
einwirken dienten neben der Anhdufung undifferenzierter Progenitorzellen aus dem
umgebenden muskuldren Gewebe und den beim Kauen entstehenden Druckkréften als
zusdtzlicher Wachstumsstimulus. Die teilweise im Unterkiefer entstandenen

Pseudozysten lassen sich durch das exostosenartige Wachstum und den damit
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einhergehenden Verdnderungen der Durchblutung, der Muskelziige und des
Trajektoriensystems der Kieferwinkelproben erkldren. Versuche den
Kieferwinkeldefekt, mit Hilfe von e-PTFE Membranen, von der Muskulatur zu trennen
zeigten ein verringertes Auftreten von Exostosen und Zystenbildung [77].

Im Rahmen dieser Studie konnte festgestellt werden, dass die Implantation der
verwendeten Trigersysteme zusammen mit thBMP-2 in nahezu allen Defektmodellen
zur knochernen Regeneration fiihrte, als Trager fiir osteoinduktive Proteine erwiesen
sich somit alle Materialien als erfolgreich. Die alleinige Implantation der Triger fiihrte
nicht zu einer kndchernen Uberbriickung der Defekte. Die osteoinduktive Potenz von

rhBMP-2 konnte eindeutig nachgewiesen werden.

Unlosliche kollagene Knochenmatrix (ICBM)

1965 konnte Urist nachweisen, dass demineralisierte Knochenmatrix (DBM) in der
Lage ist, bei subkutaner Implantation, die knécherne Hartgewebsbildung bei Ratten zu
induzieren [14]. ICBM stellt eine osteoinduktiv inaktive Matrix dar, die mit induktiven
Proteinen rekonstituiert werden kann. In zahlreichen Tierversuchen wie zum Beispiel an
Kaninchen-Unterkiefern [ 14], Ratten- und Schafs-Femura [14, 78] und Ratten-Schéideln
[79] wurde ICBM als Tréigersystem fiir osteoinduktiv wirkende Proteine untersucht
[80, 81]. Bereits in den 80er Jahren des vergangenen Jahrhunderts rekonstituierte die
Forschergruppe um Sampath und Reddi ICBM mit BMP-3, implantierte es subkutan bei
Ratten und konnte eine heterotope Knochenbildung de novo nachweisen. ICBM alleine
war allerdings nicht zu einer Osteoinduktion befédhigt [81]. Die Gruppe um Wang und
Wozney konnte nachweisen, dass ICBM zusammen mit rekombinantem humanem
BMP-2 in einem heterotopen Implantatlager zu einer Knochenbildung fiihrt [82]. Spéter
untersuchten Yasko et al. ICBM als Triagermaterial fiir thBMP-2 bei Defekten kritischer
GroBe in einem orthotopen Tiermodell. Sie konnten nachweisen, dass die Kombination

ICBM mit thBMP-2 osteoinduktiv wirkt, und es zu einer kndochernen Konsolidierung
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des Smm grofen Defektes kam. Bei der Kontrollgruppe konnte, nach Ablauf der 9
wochigen Testphase, keine Knochenneubildung nachgewiesen werden [81]. Auch
Toriumi et al. konnten bei Untersuchungen mit Defekten kritischer Grofe radiologisch
und histologisch beweisen, dass es beim Einsatz von ICBM mit thBMP-2 zu einer
Osteogenese am orthotopen Implantationsort kommt, wohingegen die Anwendung von
reinem ICBM keine Osteoinduktion bewirken konnte [83]. Marden et al. untersuchten
1994 Defekte kritischer GroB3e an Rattenkalvarien und verglichen die osteogene Potenz
von reinem ICBM, ICBM versetzt mit 2,2 mg thBMP-2, ICBM versetzt mit 6,5 mg
rthBMP-2 und demineralisierter Knochenmatrix. Dabei zeigte sich, dass ICBM mit der
héheren thBMP-2 Dosierung den anderen Systemen {iiberlegen war und so die
Osteoregeneration beschleunigt werden konnte [79]. Die Gruppe um Kenley hat in einer
Studie den Einsatz von ICBM und Polylactid-Coglycolid, jeweils in Kombination mit
rhBMP-2, an Defekten kritischer Grof3e an Rattenkalotten miteinander verglichen. Bei
beiden Tragern kam es zu einer knochernen Konsolidierung der Trepanationsdefekte,
wobei der Trager ICBM bei Verwendung von 10pg rhBMP-2 signifikant mehr Knochen
bildete als Polylactid-Coglycolid bei gleicher hBMP-2 Zugabe. Bei Verwendung von
30pg thBMP-2 ergaben sich keine signifikanten Unterschiede zwischen den
verwendeten Tragersystemen. Kenley et al. folgerten daraus, dass auch nichtkollagene
Tréger in Verbindung mit thBMP-2 osteoinduktiv wirksam sind, dass ICBM aber
anderen Systemen bei niedriger Dosierung iiberlegen ist [78]. Diese Ergebnisse
bestitigte auch die Gruppe um Smith, die unter anderem synthetische Trigersysteme
(D,L-Laktid-Coglycolid) mit ICBM verglichen. Bei einer niedrigen Dosierung von
rhBMP-2 konnte mit ICBM/thBMP-2 ein héherer Verknécherungsgrad erzielt werden
als mit D,L-Laktid-Coglycolid. Erst bei einer hoheren Dosis (30 pg) erwies sich , wie
auch bei Kenley et al., das synthetische Tragersystem als gleichwertig [84]. Ripamonti
et al. untersuchten den Einfluss von ICBM in Kombination mit bovinen BMP an
parodontalen Defekten an Affen. Er konnte eine Regeneration von sowohl Knochen, als

auch Zement und Faserapparat nachweisen [82]. Die vorliegende Arbeit konnte die
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osteoinduktive Wirkung von ICBM in Kombination mit thBMP-2 eindeutig nachweisen
und bestitigte die in der Literatur gefundenen Ergebnisse.

Bei der statistischen Auswertung der mikroradiographischen und der fluoreszenz-
morphometrischen Untersuchungen zeigte das ICBM-rhBMP-2-System die stdrkste
Knochenneubildung aller getesteten Systeme. Die geringe Rontgenopazitit des Tragers
erlaubt eine eindeutige rontgenologische Beurteilung. Analog zu den Ergebnissen von
Kenley et al. und der Gruppe um Smith konnte hier die Uberlegenheit von ICBM
gegeniiber den anderen getesteten Trdgern bei niedriger thBMP-2-Dosierung
nachgewiesen werden [84, 85]. Wie bei Marden et al. zeigte sich ein signifikanter
Unterschied zwischen alleiniger Einbringung der bovinen Matrixprédparation und der
Implantation von ICBM zusammen mit osteoinduktiven Morphogenen [84].

Zwar zeigten teilweise andere Knochenersatzmaterialien, wenn sie ohne rhBMP-2
implantiert wurden, ein gering hoheres Mal} an Verschattungen im Rdntgenbild, dies
lasst sich aber auf die Eigenopazitit der nicht abgebauten Triger zurilickfithren. ICBM
ist vollstdndig resorbierbar und wirkt, wie auch die anderen untersuchten Tréger, nicht
osteoinduktiv. Analog zu den Versuchen der Gruppe um Smith et al. zeigten sich bei
dem Kalottendefektmodell ohne Zusatz von thBMP-2 nur minimale Verkndcherungen,
die hauptsidchlich vom Defektrand ausgingen. Diese Tatsache deckt sich mit fritheren
Untersuchungen, dass die gewdihlte Defektgrofe auch tatsdchlich einem Defekt
kritischer Grof3e bei Rattenkalotten entspricht [82, 86]. Bei der Kombination rhBMP-2
mit ICBM konnten, wie auch bei Smith et al., signifikante Radioopazititen festgestellt
werden, auch die fluoreszenzmorphometrischen Ergebnisse entsprechen weitgehend
dieser Arbeit [84].

Vor allem in den Unterkieferproben dominierte ICBM. Schon bei der makroskopischen
Auswertung der Proben konnten auffillige Exostosen und Pseudozysten festgestellt
werden. Ursédchlich fiir diese starke, {iberschieBende Knochenneubildung erscheint die
Kombination aus einwandernden, undifferenzierten Progenitorzellen der umgebenden

Muskelschlinge und der starken biomechanischen Belastung des Unterkiefers [84].
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Die morphometrischen Untersuchungen zeigten, dass bereits nach 2 Wochen eine
signifikant hohere Knochenneubildung stattgefunden hat als bei allen anderen
Materialien. Auch nach 21 und 28 Tagen konnte ICBM eindrucksvoll seine
iiberragenden Eigenschaften als Trdger demonstrieren und zeigte eine hohere und
schnellere knocherne Uberbriickung des Defektes.

Bei der biomechanischen Testung in Form des Drei-Punkt-Biegeversuches wies
ICBM, mit Ausnahme von a-TCP, das hochste E-Modul auf. Im Vergleich mit den
Kollagen Typ-I- und Ethisorb®-Trigern konnten signifikante Unterschiede festgestellt
werden. Die unoperierten Kontrollgruppen zeigten signifikant hohere Youngsher-
Module auf als alle getesteten Materialien.

Besonders das rasche Resorptionsverhalten und die gute kndcherne Integration des
Tragermaterials ICBM bedingen diese positiven Ergebnisse.

Die Ergebnisse der mikroradiographischen, morphometrischen und
biomechanischen Untersuchungen zeigen, dass ICBM die osteogene Potenz von
rhBMP-2 positiv zu beeinflussen vermag. Smith et al. fithrten dies auf ein besseres
Freisetzungsverhalten fiir rhBMP-2 und die Geometrie von ICBM zuriick, die die
zelluldre Infiltration und Proliferation besser ermdoglicht, verglichen mit anderen
Tragermaterialien [84]. Auch die Anwesenheit von Kofaktoren in der ICBM-Fraktion,
die zwar selbst nicht osteoinduktiv wirksam sind, aber eine synergistische Wirkung auf
rhBMP-2 besitzen, konnten fiir die guten Ergebnisse mitverantwortlich sein. Bei
zahlreichen Untersuchungen konnte bereits die positive Wirkung von TGF-8 auf die
Knochenneubildung nachgewiesen werden [14, 84, 87, 88]. Auch die in der ICBM-
Zubereitung nachgewiesenen Bone-derived Growth Factors I und II [62], die Skeletal
Growth Factors [89], die Insulin-like Growth Factors [90] und die Endothelial Growth
Factors [91] konnten eine synergistische Wirkung auf rhBMP-2 haben. Inwieweit
jedoch diese Wachstumsfaktoren bei der Herstellung und Aufbereitung von ICBM

inaktiviert werden ist noch unklar.
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Beim Einsatz von bovinem ICBM miissen immunologische Aspekte und das Risiko
einer moglichen Krankheitsiibertragung, gerade in Hinblick auf die Prionen-

Problematik beachtet und kritisch bewertet werden.

Die Gruppe der Kalziumphosphatkeramiken

Seit nahezu 30 Jahren werden Kalziumphosphatkeramiken als
Knochenersatzmaterialien in der Chirurgie und Orthopéddie eingesetzt. Die
Forschungsgruppen um Heide und Koster fiihrten bereits in den 70er und 80er Jahren
des 20. Jahrhunderts tierexperimentelle Untersuchungen an Kalziumphosphatkeramiken
durch und setzten es spiter auch klinisch ein [92, 93]. Vor allem a-, B-TCP,
synthetische und halbsynthetische Hydroxylapatitkeramiken mit einem
stochiometrischen Ca-/P-Verhéltnis von 1,5 bzw. 1,67 weisen eine optimale biologische
Kompatibilitidt auf; dabei zeigen TCP-Keramiken eine ausgeprigte Resorbierbarkeit
[94]. Bei den B-TCP-Keramiken ist diese biologische Reaktion besonders stark
ausgeprigt [95]. Lemons teilte die keramischen Knochenersatzmaterialien nach ihren
Wechselwirkungen zum umgebenden Gewebe ein, um sie mit anderen Keramiken zu
vergleichen. Dabei wurden unter anderem Hydroxylapatit als méBig aktiv, bzw.
bioaktiv, und Trikalziumphosphat als aktiv, bzw. biologisch abbaubar charakterisiert
[96]. Nach Osborn sollen zumindest Hydroxylapatitkeramiken nach orthotoper
Implantation bioaktiv wirken, d. h. sie sollen die Knochenheilung férdern [97].

In Folge positiver klinischer Erfahrungen im Bereich der Mund-Kiefer-
Gesichtschirurgie [98], und durch die viel versprechenden Ergebnisse klinischer
Untersuchungen im Rahmen von Defektauffiillungen in der Parodontalchirurgie [99]
erweiterte sich 1m Laufe der Zeit der Anwendungsbereich der
Kalziumphosphatkeramiken auf fast alle Disziplinen der Humanmedizin.

Tracy et al. und Daculsi et al. konnten durch ultrastrukturelle Untersuchungen der

Kontaktfliche zwischen nativen Knochen wund implantierten
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Calciumphosphatkeramiken nachweisen, dass sich an der Grenzfliche der Materialien
eine reaktive Apatitschicht ausbildet [99]. Synthetische Hydroxylapatitkeramiken
werden zunehmend zur Beschichtung von dentalen Implantaten und Endoprothesen
verwendet, da ihre oberfldchliche Osteokonduktivitdt einen sicheren Knochen-
Implantat-Verbund gewahrleistet [100]. Die unsicheren biomechanischen Eigenschaften
-vor allem die geringe Zugkraft und die niedrige Toleranz gegeniiber Scherkriften-
miissen dabei jedoch besonders kritisch gewertet werden [69, 96]. Letztendlich wirken
die Kalziumphosphatkeramiken nur osteokonduktiv und setzen ersatzstarkes knochernes
Lagergewebe voraus [101, 102].

Dies und die unsichere biologische Reaktion des Organismus in Bezug auf die
Resorbierbarkeit und die funktionellen Integration in das Lagergewebe zeigen die
gro3en Probleme der Kalziumphosphatkeramiken auf [103].

BMPs besitzen eine gute Affinitdt zu Tridgermaterialien aus dem Bereich der
Kalziumphosphatkeramiken [104]. Bei der Kombination mit BMP, oder BMG, kommt
es nachweisbar zu einer Uberbriickung des Knochendefektes und zu einer Osteogenese

[105].

Synthetisches Hydroxylapatit (HA)

Synthetische hochreine Hydroxylapatitkeramiken, wie die in dieser Studie verwendete
Keramik des Hersteller Biovision, zeichnen sich vor allem durch ihre gute
Biokompatibilitit aus. Es bestehen keine Bedenken iiber Karzinogenitit, Toxizitdt oder
immunologische AbstoBBungsreaktionen [96]. Bedingt durch den Sinterungsprozess bei
der Herstellung entstehen vorwiegend amorphe, phasenreine
Kalziumphosphatverbindungen mit einem kristallinen HA-Anteil von tiber 95%.

Hydroxylapatitkeramiken werden nur extrem langsam resorbiert und sind die
unloslichsten und somit stabilsten Vertreter der Calciumphosphate [103]. Nach
Implantation erfolgt ein physikalisch-chemischer Abbau, der von der Struktur und

Geometrie der Keramik abhéngig ist [46]. Aufgrund des niedrigen lysosomalen pH
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erfolgt eine zelluldre Auflésung des HA, wobei eine Beteiligung von Makrophagen,
Fremdkorperriesenzellen und Osteoklasten in der Literatur diskutiert wird [46, 106].
Andere Forschungsgruppen jedoch, wie Schepers et al. und Rueger et al. konnten keine
Resorption der Hydroxylapatitkeramiken nachweisen; Rueger beschrieb lediglich einen
Abbau ,,in einem nicht messbaren Ausmal}* [43].

In dieser Studie konnte nach Ablauf der Versuchzeit keine signifikante Resorption der
Hydroxylapatitkeramiken festgestellt werden.

Nach Katthagen et al. verhindert ein derartiges Resorptionsverhalten eine vollstindigen
Durchdringung des Implantates durch neu gebildeten Knochen [104]. Selbst im
ersatzstarken Lager findet kaum eine Resorption oder ein Remodelling statt.
Ausschlaggebend fiir die Langzeitstabilitdt der HA-Keramiken sind das, zum TCP
unterschiedliche, Losungsverhalten [107] und die GroB3e der Kristallite. Diese zum Teil
mehrere Mikrometer (ca. 1000 A) groBen Bestandteile konnen vom Organismus nicht
abgebaut werden.

Weinldinder et al fiihrten diese, in der Literatur beschriebenen, teilweise
widerspriichlichen Ergebnisse auf unterschiedliche Versuchsbedingungen und -tiere,
Implantationsorte und —methoden, sowie unterschiedliche Darreichungsformen des HA
zuriick [108]. In Publikationen von Pinholt et al. und Ripamonti et al. wurde der
Einfluss der geometrischen Beschaffenheit von Keramiken ausfiihrlich dargestellt.
Dichte HA-Partikel ohne Poren und granuldre HA-Implantate wiesen keine Beziehung
zu neu formierten Knochen auf. Knochenneubildung fand nur in pordsen Material statt
[109, 110]. Kiihne et al. konnten nachweisen, dass auch der Porendurchmesser einen
wesentlichen Einfluss auf die kndcherne Durchbauung des Implantates ausiibt. In
ersatzstarkem Knochengewebe zeigten Keramikimplantate mit groBem
Porendurchmesser eine bessere Defektheilung als kleinporige Hydroxylapatitkeramiken
[111]. Die Poren miissen einen Mindestdurchmesser von 75-100pum aufweisen, damit
Knochengewebe einwachsen kann. In verschiedenen Studien wird beschrieben, dass ein
Durchmesser im Bereich von 500 um die Defektheilung am geringsten behindern soll.

Ein interkonnektierendes Porensystem begiinstigt die knocherne Durchbauung von
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keramischen Implantaten [112]. Technisch sind solche Porensysteme aber nur schwer
realisierbar und kommen nur in Kalziumphosphaten biologischen Ursprungs vor [113].
Aufgrund dieser geometrischen Besonderheit weisen synthetische
Hydroxylapatitkeramiken nur eine spezifische Oberfliche von 0,6-1,8 m%/g auf,
menschliche Spongiosa dagegen 50-100 m*/g [97, 113]. Sie werden deshalb nur
oberfldchlich knochern eingebaut und es kommt nur zu einem randstindigen
Einwachsen des neu gebildeten Knochens [44, 97]. Im Vergleich mit natiirlichem
Knochen sind Kalziumphosphatkeramiken sehr sprode. Die Festigkeit ist stark abhidngig
vom Herstellungsverfahren und von der Geometrie. Bei zunehmender Porositit nimmt
die Festigkeit ab.

Im Rahmen dieser Studie konnte nachgewiesen werden, dass es bei allen thBMP-2
haltigen Proben zu einer Knochenneubildung mittleren AusmafBes kam. Die
mikroradiographischen Untersuchungen zeigen deutlich, dass im ersatzstarken
Lager, Femur- und Kieferwinkeldefekt, eine signifikant stirkere Knochenneubildung
stattgefunden hat, als in der ersatzschwachen Kalotte. In der Literatur publizierten
Ergebnisse zeigen iibereinstimmend dieses lagerkritische Verhalten der HA-Keramiken
[97, 114]. Im Vergleich zu ICBM zeigte sich das synthetische HA als Trager in den hier
getesteten Defektmodellen unterlegen. Im ersatzstarken Lager konnte die gemessene
Knocheninduktion durch HA-rhBMP-2 keine signifikanten Unterschiede zu den
anderen getesteten Kalziumphosphatkeramiken erkennen lasen. Es bleibt zu beachten,
dass aufgrund der hohen Rontgendichte der Keramiken und der unsicheren Resorption
die Mineralisation des neu gebildeten Knochens im Rontgenbild nur unsicher zu
beurteilen ist und daher eine Knochenneubildung nur unsicher bewertet werden kann
[115].

Im Vergleich zu ICBM und «a-TCP als Trigermaterialien zeigte sich bei den
fluoreszenzmorphometrischen Untersuchungen im ersatzschwachen Gewebe eine
verzogerte Osteoinduktion durch HA-Keramiken. Nach 28 Tagen konnten
fluoreszenzmikroskopisch immer noch weite knochenfreie Areale nachgewiesen

werden. Horisaka et al. konnten bei der subperiostalen Implantation von



Diskussion Seite 72

Hydroylapatitscheiben mit BMP nachweisen, dass erst nach 28 Tagen Knochen im
Zentrum des Tréagers nachzuweisen war [116]. Im Femurdefekt war, gegeniiber a-TCP,
eine erhohte Knochenneubildungsrate zu beobachten, die auch Lemons bei
Tibialdsionen an Kaninchen zeigen konnte [115].

Die biomechanischen Untersuchungen zeigten fiir die HA-Keramiken ein niedrigeres
Elastizititsmodul als bei ICBM und o-TCP. Im Vergleich mit den anderen
Knochenersatzmaterialien war es grofer, wenngleich auch keine signifikanten
Unterschiede feststellbar waren. Das schlechte Resorptionsverhalten der HA-Keramiken
[115, 117] und das Ausbleiben eines Remodellingprozesses fiithrten nur zu einem, auch
von Giinther, Riiger und Ochsner in der Literatur dargestellten, oberflichlichem und
randstindigem EinsprieBen neu gebildeten Knochens in das Keramikimplantat, eine
funktionelle Ausrichtung der Knochenbélkchen ist nicht gegeben [44]. Fiir ein, im
Vergleich zu ICBM, geringeres Youngsher sches Modul scheint vor allem die Porositét,
und damit die erniedrigte Festigkeit [98], die fehlende Interkonnektivitidt des
Porensystems [113] und der nur oberfldchliche Einbau der synthetischen HA-Keramik

[98] verantwortlich zu sein.

Synthetisches o -Tricalciumphosphat (a-TCP)

Die synthetische Kalziumphosphatkeramik TCP zeichnet sich, wie auch die HA-
Keramik, durch ihre gute Biokompatibildt und Gewebevertriaglichkeit aus [113].
Obwohl beide Keramiken einen dhnlichen chemischen Aufbau aufweisen unterscheiden
sie sich stark in ithrem biologischen und mechanischen Verhalten. Nach Rueger et al.
ldsst sich dies auf unterschiedliche Stéchiometrie, Kristallform und -grdfe,
Herstellungsverfahren, Phasenreinheit und den entstehenden pH-Wert nach
Implantation zuriickfiihren [104]. Ahnlich den HA-Keramiken erfolgt die Herstellung
tiber die Umsetzung der Ausgangsmaterialien und anschliefender Sinterung. Dabei
entsteht die kristalline, phasenreine Form des TCP. Es lassen sich die Hochtemperatur-,

a-TCP, und die Tieftemperaturmodifikation, B-TCP, unterscheiden. Die
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Umwandlungstemperatur liegt bei ca. 1125°C. Obwohl chemisch identisch,
unterscheiden sich beide in ihrem physiologischen Verhalten. Die bei Raumtemperatur
metastabile Hochtemperaturphase ist reaktiver als B-TCP [118]. Nach Foitzik und
Merten ist die a-Phase nur langsam resorbierbar und auch ,,nach Jahren im Knochen
nachweisbar, wohingegen die 3-Phase des TCP bereits nach acht bis zwolf Monaten |[...]
vollstandig resorbiert und vom natiirlichen Knochen ersetzt wird* [119]. Im Gegensatz
dazu ordneten Rameselaar et al. die Resorbierbarkeit von B-TCP zwischen den schwer
16slichen Hydroxylapatitkeramiken und dem leicht resorbierbaren a-TCP ein [120].
Diese widersprechenden Ergebnisse hinsichtlich des Resorptionsverhaltens der a- und
3-Phase der TCP-Keramiken lassen sich wahrscheinlich auf unterschiedlich
dimensionierte Granula zuriickzufiihren. Die Resorption erfolgt, aufgrund ihrer
physiologischen Ldslichkeit, {iber eine hydrolytischer Halisterese sowie iiber einen
zelluldren Angriff durch Phagozytose mit anschlieBendem kndchernen Ersatz im Sinne
der ,,creeping substitution* [121-123]. Nach Rueger et al. stimulieren TCP-Keramiken
einen anhaltenden Resorptionsprozess iiber Makrophagen und Fremdkorperriesenzellen,
der jedoch nicht in der Lage ist das Ersatzmaterial vollstdndig abzubauen [122].
Keramische Phasen des TCP sind chemisch sehr stabil, unterliegen kaum einer
Resorption und werden heute nur noch selten als Knochenersatzmaterial verwendet
[122]. Die Porendurchmesser und die spezifische Oberfldche {iben einen groBen
Einfluss auf die kndcherne Durchbauung des Knochenersatzmaterials aus. Nach
Shimazaki et al. wirkt sich ein Porendurchmesser von ca. 500pm auf die Defektheilung
am giinstigsten aus [122]. Bei dieser GroBe scheint sich eine verbesserte kapillare
Wirkung und schnellere Vaskularisation des Trdgers einzustellen. Ein
interkonnektierendes Porensystem ist auf Grund des Herstellungsprozesses der TCP-
Keramiken nicht realisierbar. Ahnlich den synthetischen HA-Keramiken liegt die
spezifische Oberfliche bei TCP-Implantaten nach Weibrich et al. bei 0,7-1,3 m?/g
[124].
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Rueger et al. konnten in tierexperimentellen Versuchen beweisen, dass sowohl bei HA-
als auch bei TCP-Keramiken keine vollstindige Resorption stattfindet und neu
gebildeter Knochen nur randsténdig in das Implantat einwéchst [104].

An der Kontaktfliche zum Defektrand fiihrt die hydrolytische Korrosion zu einer mit
Calcium- und Phosphat-Ionen angereicherten Reaktionsschicht, in die Kollagen und
Zellen eingelagert werden und anorganische Knochensubstanz abgegeben wird. Die
Defektheilung beruht auf dem Mechanismus der Verbundosteogenese, wobei kndchern
eingeheilte Implantatreste vom Knochen exponiert werden und einem weiterem Abbau
und Remodelling unterliegen [125]. Die porése TCP-Keramik dient als
angioosteokonduktive Leitschiene fiir die vom Defektrand, inter- und intragranulér,
einsprieBenden Knochenregenerate [117].

Die Eignung von TCP-Keramiken als Tréager fiir BMP konnte die Forschungsgruppe um
Urist et al. schon vor ca. 20 Jahren demonstrierten, als sie induktive Proteine mit TCP
kombinierten [117]. Bei Defekten kritischer GroBe an Hundeschddeln hat die
Kombination von B-TCP und BMP zu einer kndochernen Defektheilung gefiihrt.
Allerdings konnte nach Versuchsende immer noch mehr als die Hélfte der implantierten
Keramik im Knochen nachgewiesen werden [126]. Hotz et al. untersuchten
makropordses TCP, neben anderen Kalziumphosphatkeramiken. TCP kann wie die
synthetischen Hydroxylapatitkeramiken, als ,slowly delivery system® fiir
osteoinduktive Proteine bezeichnet werden [126].

Mikroradiographisch und morphometrisch konnte in der vorliegenden Studie eine
gesteigerte Knochenneubildung bei der Kombination von synthetischem a-TCP mit
rhBMP-2 nachgewiesen und die Ergebnisse anderer Forschungsgruppen nachvollzogen
werden. Quantitativ fallen die Ergebnisse allerdings geringer aus, als bei der ICBM-
rhBMP-2-Gruppe. Im Vergleich zu der Kontrollgruppe, ohne Zugabe von thBMP-2,
zeigte sich in allen Lokalisationen eine signifikante Erhohung der Knochenbildung.
Beim ersatzstarken Femur fanden sich keine signifikanten Unterschiede zu der
Knochenneubildung anderer Kalziumphosphatkeramiken, die Geschwindigkeit der

Knochenneubildung war, wie auch schon von Lemons beobachtet wurde, etwas geringer
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als die der HA-Keramik [115]. Im Kieferwinkel- und im Kalottendefekt zeigte sich im
direkten Vergleich dagegen eine erhohte Knochenneubildung, wobei eine breite
Streuung der Werte fiir das Unterkieferdefektmodell eine genauere Vorhersagbarkeit
der Osteoinduktion verhindert. Bei der Fluoreszenzmorphometrie konnte im
Kieferwinkeldefekt gegeniiber HA keine beschleunigte Reaktion nachgewiesen werden,
im Kalottendefekt dagegen zeigte a-TCP eine erhdhte Kinetik, womit a-TCP auch als
Knochenersatzmaterial im ersatzschwachen Lager zu verwenden ist. Im
funktionsbelasteten Unterkiefer ldsst sich die hohe Knochenneubildungsrate dadurch
erkldren, dass sich bedingt durch ein ausbildendes Trajektoriensystem Knochen von der
Oberfliche des Implantats loslost, diese freigibt und ein weiteres Remodelling
stattfinden kann [127]. Es ist anzunehmen, dass TCP-Keramiken eine héhere Affinitit
zu BMP aufweisen, als andere Kalziumphosphatkeramiken [115]. Auffallend war, dass
synthetisches a-TCP als einziger Vertreter der Kalziumphosphatkeramiken in dieser
Studie einem nachweisbaren resorptiven Effekt unterlag, jedoch nicht in dem AusmaB,
wie von einigen anderen Autoren postuliert wurde [127].

Im Drei-Punkt-Biegeversuch konnte fiir synthetisches a-TCP, neben ICBM, das
grofte Elastizitdtsmodul nachgewiesen werden. Nach Untersuchungen von Lemons ist
TCP ein biologisch aktiver und resorbierbarer Trager [96]. Auch die
Forschungsgruppen um Groot und Ramselaar konnten fiir o-TCP Resorptionsvorgédnge
nachweisen [94, 114]. Das stattfindende Remodelling und der Einbau der Keramik in
Form einer Verbundosteogenese erkldren die gute biomechanische Eignung von a-TCP
als Triager fiir thBMP-2. Dennoch scheint die Ausbildung eines regelrechten
Trabekelsystems, wie auch bei den anderen Vertretern der Kalziumphosphatkeramiken,

nicht gewéhrleistet zu sein.

Halbsynthetisches Algipore®

®

Das phytotrophe Algipore™ gehdrt zu den Vertretern der halbsynthetischen

Kalziumphosphatkeramiken und wurde erstmals 1985 aus dem kalkinkrustierenden
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Exoskelett von Meeresalgen gewonnen [94, 96]. Aufgrund seiner natiirlichen Herkunft
weist es ein interkonnektierendes Porensystem mit Porengrofen zwischen 500 und
1000um auf und besitzt eine relativ hohe spezifische Oberfliche (10-50 m%/g), die der
menschlichen Spongiosa (50-100 m?/g) sehr dhnlich ist [94, 128, 129]. Nach Ewers et
al. garantiert dies eine bessere Knocheninterposition des Materials und das Einwachsen
von neu gebildetem Knochen in die Mikroporositdten [130]. Ohgushi et al. konnten in
tierexperimentellen Studien herausstellen, dass koraline Kalziumphosphatkeramiken mit
Porendurchmessern zwischen 200 und 600um besonders schnell kndchern durchbaut
werden [72]. In zahlreichen Studien zeigten koraline HA-Keramiken die Fahigkeit zur
Osteokonduktion und Defektreparation im Sinne einer Verbundosteogenese [128, 129,
131]. Nach Angaben des Herstellers, Friadent GmbH, findet die Ersatzresorption bei
Algipore® innerhalb von 12-24 Monaten statt. Obwohl koralinen HA-Keramiken von
einigen Autoren eine bessere Abbaubarkeit als anderen Kalziumphosphatkeramiken
eingeraumt wird [132], kann eine vollstindige Resorption von Algipore® wohl
ausgeschlossen werden, da es nach zwei Jahren immer noch nachweisbar war [131]. In

® konnten Schumann et al. in

der humanen Anwendung von Algipore
Nachuntersuchungen ,nicht nur eine optimale Knocheninterposition, und ein
konduktives Verhalten, sondern auch eine Reossifikation auf dem Wege einer
Ersatzresorption® feststellen [133].

Verschiedene Autoren untersuchten koraline HA-Keramiken in Kombination mit
induktiven Proteinen und konnten ihre Eignung als Trigermaterialien bestdtigen. So
beschrieben Terheyden et al. die verhdltnisméBig starke Knochenneubildung und
Fihigkeit zur Osteoinduktion bei der Kombination aus Algipore® und rhOP-1 bei der
Unterkieferaugmentation und in Unterkieferkontinuitdtsdefekten an Ratten [131, 133].
Feifel et al. untersuchten Algipore® als Triger fiir osteoinduktive Proteinkomplexe an
Kaninchen [133]. Die Gruppe um Gao konnte zeigen, dass die Kombination koraline

HA-Keramik, Typ-IV-Kollagen und mBMP in der Lage ist mehr Knochen zu bilden als

die Kontrollgruppe aus koralinen HA-Keramik-Implantaten [133]. Tuominen et al.
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konnten den positiven Effekt von BMP auf koraline HA-Implantate am
Hundedefektmodell nachweisen [134].

Auch in dieser Studie konnte die Eignung von Algipore®™ als Triger fiir rhBMP-2
nachgewiesen werden. Mikroradiographisch zeigte sich eine Knochenneubildung
mittleren AusmalBles &dhnlich den anderen getesteten Vertretern der
Kalziumphosphatkeramiken. In der ersatzschwachen Kalotte dhnelt es stark den
synthetischen HA-Keramiken. Eine, wie von Hotz et al., beobachtete, bis zu 2,5-fach
gesteigerte Knochenneubildung gegeniiber anderen Trigern fiir BMP, konnte nicht
festgestellt werden [135]. Durch den vollkommenen kndchernen Einschluss kleinerer
Granula entziehen sich die Partikel einem direkten zelluldren Angriff, wodurch das
Abbauverhalten deutlich reduziert wird. GroBere Algipore®-Granula verhindern so
nachhaltig das funktionelle Remodelling, so dass eine funktionelle, strukturelle
Adaption des neu gebildeten Knochens nur im begrenzten Umfang erfolgen kann.
Fluoreszenzmorphometrisch zeigte sich, bei unseren Untersuchungen, eine
Verlangsamung der Knochenneubildungsrate gegeniiber den Vertretern der
synthetischen Kalziumphosphatkeramiken.

Fiir die Kombination aus Algipore® und rhBMP-2 konnten bei der biomechanischen
Untersuchung im Vergleich zu ICBM-rhBMP-2 signifikant niedrigere E-Module
festgestellt werden. Der Vergleich mit den anderen Materialien zeigte, dass Algipore®
dhnliche Werte aufweist wie BioOss®, Bioglas, Kollagen Typ-I und Ethisorb®. Die
vollsynthetischen HA- und a-TCP-Keramiken ergaben hohere Youngsher-Module.
Aufgrund der Fihigkeit zur Verbundosteogenese und den Vorhandensein eines
interkonnektierendes Porensystem wire eine bessere biomechanische Eignung des
Tragers zu erwarten gewesen [113, 131, 136]. Allerdings verhindert die Grofe der
Algipore®-Partikel und der kndcherne Einschluss der Granula einen vollstindigen
knochernen Umbau des Materials und eine funktionelle Ausrichtung des Regenerates.
Untersuchungen von Gao et al. zeigten, dass koraline Hydroxylapatitkeramiken in
Verbindung mit Typ-IV-Kollagen und mBMP niedrigere biomechanische Werte im

Vergleich zu unadsorbierten koralinen HA-Keramiken aufweisen [132]. Das
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Vorhandensein von BMP scheint die Knochenbildung soweit beschleunigt zu haben,
dass die Granula knochern eingeschlossen wurden und sich einem weiteren

Resorptionsprozess und dem damit verbundenen funktionellen Remodelling entzogen

haben.

Halbsynthetisches BioOss®

GemdB seiner natiirlichen Herkunft aus vollstindig enteiweilten, pyrolisierten und
chemisch inaktivierten Rinderknochen [137] weist das allogene Knochenersatzmaterial
alle Merkmale natiirlicher, boviner Spongiosa auf. Bei der Implantation bleibt die
Trabekelstruktur bovinen Ursprungs erhalten. BioOss® besteht aus einem Apatitgeriist
mit einem Kalzium-Phosphationen-Verhéltnis von 2:1. Die Porengréfle betrigt
zwischen 100 und 1500 um. Aufgrund der vollstindigen Poreninterkonnektivitdt und
der verhéltnisméBig kleinen Kristallite (ca. 10-30 nm) betrdgt die spezifische
Oberfliche ca. 80 m*/g [138]. Das allogene Knochenersatzmaterial BioOss® dhnelt
somit sehr stark der menschlichen Spongiosa, die KristallitgroBBe libersteigt aber die der
humanen Apatitkristallite um den Faktor 100, weswegen bovine HA-Keramiken als
nicht resorbierbar gelten [46]. Neben vielen anderen Studien konnte unter anderem
Schlegel in der humanen Anwendung keine Resorption nachweisen [139]. Auch in der
vorliegenden Arbeit zeigten weder die Anwendung des Granulats noch der implantierte
Spongiosablock Anzeichen von Resorptionsprozessen.

Die osteokonduktiven Eigenschaften von BioOss® wurden von Jensen at al. als
»exzellent beschrieben [46]. In der Literatur finden sich zahlreiche Untersuchungen,
dass bovine HA-Keramiken bei metaphysidrer Implantation und mechanischer
Ruhigstellung kndchern durchbaut werden [139]. Allerdings erfolgt fast nur duflerlicher
Knochenanbau, eine Vaskularisierung in die inneren Bereiche oder Remodelling konnte
von Donath nicht bestitigt werden [140]. BioOss® findet, wie andere biologisch

alloplastische Knochenersatzmaterialien, hauptsdchlich Verwendung als formstabiler
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Knochenersatz, Fiillmaterial , z. B. zur Sinusbodenelevation, und als
Augmentationsmaterial, z. B. von Knochendefekten [139, 140].

Tuominen et al. untersuchten mit BMP versetzte bovine Knochenimplantate an Hunden.
Die Gruppe konnte allerdings keine signifikante Verbesserung zu dem Einsatz
unsubstitionierter boviner Knochenimplantate feststellen, sie fiihrten dies auf eine zu
rasche Resorption ihres Tragermaterials zuriick [139]. Im Gegensatz dazu konnte, in der
hier vorgestellten Studie, im Ablauf des Untersuchungszeitraumes keine signifikante
Resorption des Materials festgestellt werden.

In vorliegender Arbeit zeigten die mikroradiographischen Untersuchungen, dass der
Einsatz von BioOss® in Verbindung mit thBMP-2 im ersatzstarken Lager eine
Knochenneubildung mittleren Ausmal3es bewirkte (Femur- und Kieferwinkeldefekt). Im
Vergleich zu anderen Vertretern der Kalziumphosphatimplantate zeigte sich kein
signifikanter Unterschied hinsichtlich der Osteoneogenese, die Mittelwerte waren aber
in allen untersuchten Lokalisationen geringer. Das BioOss"-Implantat ohne thBMP-2
fiihrte nur zu einer unvollstindigen Defektheilung und vernachlédssigbaren
Knochenneubildung. Die Ergebnisse im Femurkontinuitdtsdefekt sind kritisch zu
bewerten, da der eingebrachte BioOss®-Spongiosablock mikroradiographisch nur
schwer von neu gebildeten Knochen zu differenzieren war. In der ersatzschwachen
Kalotte zeigte das bovine Knochenersatzmaterial geringere Werte als die anderen
getesteten Kalziumphosphatkeramiken, im Vergleich zu o-TCP sogar signifikante
Unterschiede. Im Wesentlichen decken sich die Ergebnisse mit den Beobachtungen von
Terheyden et al., die BioOss® mit thBMP-7 implantierten. Sie konnten in zahlreichen
Untersuchungen die Eignung als Tragermaterialien fiir thBMP-7 (=rhOP-1) bestitigen
[134, 139]. Terheyden et al. untersuchten unter anderem die Sinusbodenaugmentation
am Minischwein mittels BioOss® und OP-1 zur Implantatvorbereitung [135] und die
erfolgreiche heterotope Knochenneubildung bei der Kombination BioOss® mit rhOP-1
im Latissimus dorsi Muskel des Gottinger Minischweines [134].

Morphometrisch zeigte die bovine HA-Keramik eine, im Vergleich mit den anderen

Kalziumphosphatkeramiken, niedrigere Knochenneubildungsrate. BioOss® weist geméf
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seines bovinen Ursprunges ein interkonnektierendes Porensystem auf [141], allerdings
wurde in zahlreichen Studien belegt, dass es als nicht resorbierbar einzustufen ist [46,
139]. Obwohl die Trabekelstruktur von BioOss® erhalten bleibt kommt es zu keinem
funktionellen Remodelling, da lediglich ein duBerlicher Knochenanbau stattfindet, was
in einer erniedrigten biomechanischen Belastbarkeit und Festigkeit resultiert [140]. Die
biomechanischen Untersuchungen vorliegender Studie zeigten, dass das ermittelte
durchschnittliche E-Modul geringer ausfiel als bei ICBM, synthetischem Hydroxylapatit

und synthetischem o-TCP.

Bioglas

Als Vertreter der synthetischen, anorganischen Trigermaterialien wurde die amorphe
Glaskeramik Bioglas verwendet. Glaskeramiken unterscheiden sich in ihren
unterschiedlichen Anteilen an Silizium, Alkali, Erdalkali und Phosphaten, die das
biologische Verhalten der Knochenersatzstoffe beeinflussen [139]. Der Hersteller
Biovision gibt die Zusammensetzung fiir Bioglas mit 45 Gew.% Si0,, 24,5 Gew.%
Ca0, 24,5 Gew.% Na,O und 6 Gew.% P,05 an. Die GroBe der Glaspartikel betragt 200-
500pm, der Anteil an Mikro- und Makroporosititen wird mit 60% angegeben. Entgegen
den Aussagen von Berens et al. [140] und Wheeler et al. [142] musste die
Forschungsgruppe um Weibrich bei ihren Untersuchungen zur Bestimmung der
spezifischen Oberfliche verschiedener Knochenersatzmaterialen ein
interkonnektierendes Porensystem bei Biogldsern ausschlieBen. Fiir das von ihnen
untersuchte Biogran®, welches nach den Gewichtsanteilen identisch zu dem hier
verwendete Bioglas ist, konnte nur eine spezifische Oberfliche von 0,2 m*/g festgestellt
werden [143]. Nach Herstellerangaben soll die Degradation des Knochenersatzmaterials
6-24 Monate betragen, dieser Zeitraum konnte von Griss et al. im Schafsdefektmodell

bestitigt werden [144].
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Ein Tonenaustausch von Calcium- und Siliziumionen zwischen Glaspartikeln und
organischem Gewebe (Korrosion) fiihrt zu einer von Kalzium-Phosphationen umbhiillten
Siliziumoxyd-Gelschicht [145, 146]. Nach Schepers et al. kann bei einer geeigneten
GroBe zwischen 300-360 um das ganze Partikel in dieses Gel umgewandelt werden.
Phagozyten konnen diese Siliziumoxyd-Schicht penetrieren und resorbieren. In den
entstehenden Resorptionslakunen soll es zu einer Differenzierung von
Mesenchymalzellen in Osteoblasten kommen [146]. Die chemische Zusammensetzung
beeinflusst die Osteogenese durch Biogldser. Nach vergleichenden Studien von Berens
et al. erlauben ,,Hohere Anteile von Kalzium- und Kaliumoxid [...] eine schnellere
Mineralisation. [...] Héhere Anteile von Phosphat, Natriumoxid, und Magnesiumoxid
fiihren zu einem weitgehenden Ausbleiben der Mineralisierung® [147].

Bioaktive Gliaser werden seit ca. 30 Jahren klinisch angewendet. Hench et al.
untersuchten erstmals 1973 das Verhalten von bioaktiven Glésern auf Gewebe. Im
Knochen implantiert konnten sie eine oberflichliche Knochenauflagerung auf das
Implantat beobachten [148]. Bei der Implantation von Biogldsern konnte in zahlreichen
Studien eine innige Verbindung zwischen Glaskeramik und Knochen nachgewiesen
werden. So z. B. von Griss et al. [148, 149], Merwin et al. [144] und Kokubo [145],
beschrieben. Diese starke Knochen-Implantat-Verbindung, resultiert aus
Wechselwirkungen zwischen der Kalzium-Phosphatreichen Hydroxylapatit-Schicht an
der Oberfliche der Glaskeramik und dem Kollagen und der Glykoproteine des
Knochens [150]. In der Literatur findet sich die osteokonduktive Wirkung von
bioaktiven Glédsern bestétigt. Schepers et al. beschrieben in ihren Versuchen die gute
Leitschienenfunktion von Biogran® [145], in Untersuchungen von Schliephake et al.
haben sich Glaskeramiken in Bezug auf ihre Osteokonduktivitit gegeniiber a-TCP und
anderen Keramiken als iiberlegen erwiesen [151], Berens et al. stellten im
Calvariadefektmodell an Ratten die osteokonduktive Potenz der Keramiken heraus
[152]. Yuan et al. wollen sogar als Erste eine osteoinduktive Potenz des Bioglas bei

heterotoper Implantation festgestellt haben [148].
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Soderling et al. konnten bei ,,prekorrodierten” Glédsern, d. h. Glidser die schon eine
Kalzium-Phosphatreiche Oberflachenschicht ausgebildet haben, eine bessere Bindung
zu Proteinen beobachten [147]. Es ist anzunehmen, dass solche vorbehandelten
Bioglédser eine hohere Biokompatibilitdt aufweisen und sich als Triger fiir induktive
Proteine empfehlen.

Unsere mikroradiographischen Untersuchungen zeigten, dass die Kombination von
rhBMP-2 mit der Glaskeramik Bioglas, im Gegensatz zur alleinigen Implantation, zu
einer deutlichen Knochenneubildung fiihrt. Im direkten Vergleich der getesteten
Materialien befand sich Bioglas zwischen den Vertretern der
Kalziumphosphatkeramiken und den Kollagen Typ-I-, Ethisorb®-Trigern. Zu dem
untersuchten ICBM-rhBMP-2-System zeigten sich signifikante Unterschiede. Zwischen
der untersuchten Lokalisationen fanden, sich beziiglich des Bioglas-Implantates, keine
Unterschiede Da Bioglas im Untersuchungszeitraum kaum resorbiert wurde und das
radioopake Material mineralisierte Knochenareale iiberlagert, miissen die Ergebnisse
der mikroradiographischen Untersuchung kritisch betrachtet werden, eine Wertung
dieser Befunde ist abschlieBend nicht mdglich. Histologische Untersuchungen haben
gezeigt, dass durch das verwendete Tragermaterial eine Mineralisation des Knochens
verhindert wurde. Nach Berens et al. ist die Hemmung der Mineralisation typisch fiir
Biogldser mit groBeren Anteilen von Phosphat, Natriumoxid und Magnesiumoxid. Er
schlieBt eine spétere Mineralisation des Knochens aber nicht aus [153]. Die
Bioglaspartikel werden vom Osteoid eingeschlossen und entziehen sich einem
Resorptions- und Remodelationsprozesses.

Fluoreszenzmorphometrisch zeigte sich eine, im Vergleich zu den anderen Tréagern,
geringere Knochenneubildungsrate. Auffillig war ein gewisses ,,Plateauverhalten®, die
Geschwindigkeit der Osteogenese nahm ab dem 14. Tag post operationem kaum zu.
Vermutungen liegen nahe, dass die initiale Osteoidbildung und die mangelnde
Resorption des Trédgers zu diesem Ergebnis fithrten. Auch bei Wheeler et al. zeigte sich
bei der Bioglas-Implantation nur eine anfiangliche Phase stirkeren Knocheneinbaus

[144].
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Bioglas zeigte im Drei-Punkt-Biegversuch neben Ethisorb® die niedrigsten Werte. Das
durchschnittliche E-Modul von 32,3+5,9 kPA lésst sich durch den Verbund zwischen
Glaskeramik und Knochen erkldren [154-156]. Hench et al. und Glowacki et al. konnten
nachweisen, dass vor allem die Ausbildung einer reaktiven und biologisch aktiven
Kalzium-Phosphatreichen Oberflachenschicht fiir diesen Verbund verantwortlich ist
[145, 150]. Hohere Youngscher-Module werden durch die mangelnde Mineralisation
des neu gebildeten Knochens und durch die Ausbildung von funktionell ungiinstigen
Osteoid verhindert [145]. Die mangelnde Resorption des Tridgers und die lange
Verweildauer der Bioglas-Partikel am Implantationsort stellen eine zusétzliche

mechanische Schwichung des funktionell belasteten Femurs dar.

Kollagen Typ-1

Knochengewebe besteht zu ca. 70% aus mineralischen Substanzen und zu ca. 30% aus
organischem Material [145, 151]. Die extrazelluldre Matrix des Knochens besteht zu ca.
90% Kollagen Typ-I-fibrillen und nur zu etwa 10 % nichtkollagenhaltigen
Bestandteilen. Yang et al. konnten immunohistochemisch nachweisen, dass BMPs
neben ihrem Vorkommen in Periostzellen, Knochenmarkszellen und im verkalkten
Knochenmark sich vor allem entlang der Kollagenfasern rdumlich orientieren [152]. Shi
et al. konnten durch in vitro Versuchen zeigen, dass Kollagen Typ-I in der Lage ist, die
Differenzierung zu Osteoblasten zu stimulieren [144]. Die Bindungsfihigkeit zu
osteoinduktiven Proteinen, das natiirliche Vorkommen und die hohe Biokompatibilitét
des Kollagen Typ-I lassen einen Einsatz als Knochenersatzmaterial als besonders
giinstig erscheinen.

Die Resorptionszeit von Kollagen Typ-I wird mit 4-6 Wochen angegeben. Der Abbau
erfolgt enzymatisch iiber spezielle, mit Osteoklastenaktivitét assoziierten, Kollagenasen.

Durch eine Erniedrigung des pH-Wertes werden Hydroxylapatitkristalle aus der Matrix
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herausgeldst, Tropokollagene werden gespalten und iiber spezifische Proteasen weiter
zerkleinert [157].

Wegen ihrer Affinitdt zu bestimmten Zelltypen werden Kollagene schon seit geraumer
Zeit in der Labormedizin als Trigermaterial verwendet [158]. In Tierversuchen
erwiesen sie sich als ideale Trager fiir Antibiotika [157, 159] und Impfstoffe [160]. Vor
allem im Bereich der Augenheilkunde ist der klinische Einsatz von Kollagenen, z. B. als
resorbierbares Nahtmaterial [161], oder als Medikamententriger [162], gut
dokumentiert. Seit mehr als 25 Jahre wird Kollagen zum Ersatz von Béndern,
Ligamenten und als Material zur Wunddeckung in der Klinik verwendet [163].
Aufgrund tierexperimenteller Untersuchungen empfahlen Joos et al. und Krekeler et al.
lyophilisiertes Kollagen als Fiillungsmaterial parodontaler Knochentaschen [163, 164].
Bereits 1987 beschrieben Deatherage et al. die erfolgreiche in vivo Testung von
humanem Kollagen Typ-I als Trédger fiir osteoinduktive Proteine an Ratten. Bei
subkutaner Implantation zeigte sich eine deutliche Ossifikation [163]. Moore et al.
konnten bei Implantation von Kollagen Typ-I und osteoinduktiven Proteinen in
Schédeldefekten kritischer Grofle eine 91%ige Defektfiillung nachweisen [163]. Gao et
al. untersuchten in verschiedenen Studien Kollagen Typ-IV als Tragermaterial fiir BMP
an Maiusen und Schafen [165-167]. Sie konnten bei heterotoper Implantation eine
Steigerung der Knochenneubildung, eine Neovaskularisation und eine stidrkere
Resorption des Trigermaterials im Vergleich zu unsubstituierten Kollagen Typ-IV
Implantaten beobachten. Gleichzeitig zeigten sie, dass die Kombination aus BMP und
Kollagen Typ-IV einer alleinigen Einbringung von BMP {iberlegen ist. Sie gingen von
einer kovalenten Bindung des BMP an Kollagen Typ-IV aus, die eine stetige
Freisetzung der induktiven Proteine bei gleichzeitiger Resorption des Trigers garantiert.
Die finnische Forschergruppe fiihrte den positiven Effekt des Kollagen Typ-1V auf eine
Chemotaxis der Progenitor Zellen, eine gesteigerte Vaskularisierung, die niedrige
Immunogenitdt und das schnelle Resorptionsverhalten des Trédgers zuriick [168].
Weitere Untersuchungen der Gruppe um Gao beschiftigten sich mit Kompositen aus

verschiedenen Trdgermaterialien und BMP [169, 170]. So zeigten Komposite aus
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pordsem korallinem Hydroxylapatit, Trikalziumphosphat, Kollagen Typ-IV und BMP
vom Elch sehr gute Ergebnisse [171]. Am Schaf wurden Komposite aus TCP, Kollagen
Typ-IV und Schafs-BMP (sBMP) getestet. Sie erwiesen sich als osteoinduktiv und -
konduktiv und wiesen eine hohe mechanische Festigkeit auf [169].

Entgegen der Darstellungen der Gruppen um Deatherage und um Gao, Kollagen sei
wenig immunogen [170, 171], miissen Beobachtungen von Mullins et al. in einer
kritischen Bewertung von Kollagenpréparaten beriicksichtigt werden. Sie berichteten
von immunologischen Reaktionen nach Verwendung von Corneaimplantaten und
Nahtmaterial auf Basis von Rinderkollagen und warnten vor moglichen allergischen
Kreuzreaktionen und der Gefahr eines anaphylaktischen Schocks [170].
Immunologische Reaktionen werden vor allem auf die Telopeptide zuriickgefiihrt.
Takaoka et al. konnten durch Filtration diese Telopeptide aus dem Kollagen entfernen
und so die Immunantwort bei xenogener Implantation abschwichen [171]. Obwohl
beim Einsatz von allogenen und xenogenen Kollagenen und Kollagenderivaten erhdhte
Antikorpertiter nachweisbar sind, zeigten DeLustro et al. und Geesink et al., dass diese
keinen negativen Einfluss auf die Knochenneubildung haben [167, 169]. Aragona gibt
die Empfehlung, auf die Verwendung xenogener Kollagenimplantate zu verzichten
[172]. Kritisch zu bewerten bleibt allerdings das Risiko einer mdglichen
Krankheitsiibertragung, iiber allogene und xenogene Kollagenimplantate, wie von
Tomford und Buck et al. beschrieben [172, 173].

Unsere mikroradiographischen Untersuchungen zeigten, dass die Kombination von
rhBMP-2 mit Kollagen eine relativ geringe Osteoinduktion hervorruft. Die neu
gebildete Knochenmenge unterscheidet sich signifikant von ICBM/thBMP-2. Die
rasche Resorption des Triagermaterials verhindert eine Leitschienenfunktion, Kollagen
wirkt nicht osteokonduktiv. Im Vergleich zu ICBM, HA, a-TCP, Algipore® und
BioOss® zeigte Kollagen eine verringerte Osteoinduktivitit, die sich nicht signifikant
von Bioglas und Ethisorb® unterschied.

Die morphometrischen Ergebnisse dhnelten in der Knochenneubildungsrate

Bioglas/rhBMP-2 und Ethisorb®/rhBMP-2. Kollagen konnte, entsprechend der
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Veroffentlichung von Winn et al., eine anfingliche starke Knochenneubildung
induzieren die sich jedoch ab dem 14. Tag reduzierte [173].

Das E-Modul fiir Kollagen war mit 27,9+3,3 MPa im mittleren Drittel des
Versuchsfeldes einzuordnen und signifikant niedriger als bei ICBM. Kollagen weist im
Implantatlager keinerlei mechanische Stabilitit zum Schutz vor einem Prolaps der
Weichgewebe auf. Eine Platzhalterfunktion kann nicht erfiillt werden. Zudem wird nach
Gao et al. die rasche Resorption des Materials durch die Anwesenheit von BMP stark

begiinstigt was eine Osteokonduktion nachhaltig verhindert [174].

Ethisorb®

Das in dieser Studie verwendete ,,Ethisorb H510 rapid® (Ethicon, Norderstedt) ist ein
Copolymer aus Polyglactin 910 (Vycril, PGA) und Poly-p-Dioxanon (PDS).
Polyglactin-filamente sind thermoplastisch mit monofilen Polydioxanon zu einem Vlies
verschmolzen. Die Resorption erfolgt, innerhalb von ca. 60 Tagen, iiber eine
hydrolytische Spaltung der Vycrilbestandteile in L-Lactid (Milchsdure) und Glykolid
(Glykolséure). Die entstandenen Zwischenstufen werden iiber eine Glykolysekette und
dem Citratzyklus weiter dem Stoffwechsel zugefiihrt [175, 176]. Auch die
Polydioxanon-Schmelzen durchlaufen beim Abbau den Weg iiber die Hydrolyse, zu p-
Dioxanon mit anschlieBender Glykolyse. Die Produkte werden groftenteils mit dem
Urin und dem Stuhl ausgeschieden oder als CO, ausgeatmet. Der Abbau der PDS-
Schmelzen dauert bis zu 6 Monaten [177]. In verschiedenen Studien konnte allerdings
gezeigt werden, dass sich das Resorptionsverhalten beschleunigte, wenn Polymere mit
BMP dotiert wurden [178].

Polyglactin- und Polydioxanonimplantate werden in der Chirurgie als resorbierbare
Nahtmaterialien und Membranen eingesetzt [179]. Seit gut 18 Jahren werden Polymere
als resorbierbares, synthetisches Osteosynthesematerial erfolgreich eingesetzt [180].

Klinische Untersuchungen zeigten jedoch, dass die rasche Degradation dieser Polyester
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eine Senkung der Biegefestigkeit der Implantate bedingt [181]. Auch Osteolysen,
Fisteln und Gewebereaktionen wurden in der Literatur beschrieben [182]. Schildhauer
et al. schlossen aus diesen Erkenntnissen, dass ,,die klinische Anwendung von
biodegradierbaren Polymeren [...] noch sehr begrenzt und auf wenige Indikationen
eingeschrankt® ist [181]. Durch Weiterentwicklung der Polymermischungen und
Beimischung von Copolymeren konnte die Duktilitdt und Festigkeit der Polymere
malgeblich verbessert werden [183].

Polymere sind nicht osteokonduktiv [183], jedoch zeigte die Kombination von PLGA
und BMP in zahlreichen Tierversuchen viel versprechende Ergebnisse [184-186]. Im
Jahr 2000 stellten Kiibler et al. dar, dass dem Poly(D, L-Laktid-Co-Glykolid) im
belasteten Gewebe die notwendige Standfestigkeit fehlt um einer Platzhalterfunktion
gerecht zu werden [187]. 1995 verglichen Kenley et al. in einer tierexperimentellen
Studie ICBM mit Poly(D, L-Laktid-Co-Glykolid) als Trager fiir trhBMP-2 in Defekten
kritischer Grof3e an Rattenkalotten. Nach 21 Tagen zeigten beide Systeme in
Kombination mit hBMP-2 deutliche Verknocherungen, PLGA wurde zum grofen Teil
schon resorbiert. Kenley et al. konnten nachweisen, dass bei einer geniigend hohen
Menge rhBMP-2 das PLGA- dem ICBM-System gleichwertig ist. Bei einem niedrigen
rhBMP-2-Gehalt jedoch ICBM iiberlegen ist (vergleiche Kapitel 6.2) [188]. Diese
Ergebnisse konnten von Smith et al. im darauf folgenden Jahr bestitigt werden, sie
fiihrten dies auf ein besseres Freisetzungsverhalten und eine giinstigere Geometrie des
ICBM zuriick [84]. Sowohl bei Untersuchungen von Kenley et al. als auch von Lee et
al. stellte sich eine PLGA-Partikelgrosse von ca. 250um als ideal heraus [189, 190].

In den mikroradiographischen und fluoreszenzmorphometrischen Untersuchungen
vorliegender Studie zeigte sich, dass die Kombination von thBMP-2 mit Ethisorb®
osteoinduktiv wirkte. Die Ergebnisse anderer Forschungsgruppen konnten bestitigt
werden [189, 191, 192]. Die quantitative Auswertung zeigte eine mittelstarke
Knochenneubildung im unteren Versuchsfeld die sich signifikant von der gebildeten
Knochenmenge des ICBM/rhBMP-2 Systems unterschied. Im Femur konnte eine leicht

erhohte Knochenmenge in Vergleich zu den anderen Lokalisationen festgestellt werden.
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Ob dies auf das ersatzstarke Lager oder, entsprechend der Ergebnisse von Kenley et al.
und Smith et al., auf die erhohte rhBMP-2-Dosierung zuriickzufiihren ist konnte nicht
nachgewiesen werden [84, 193]. Im ersatzstarken Unterkiefer- und im ersatzschwachen
Kalottenmodell zeigten sich in der Menge des gebildeten Knochens keine Unterschiede
zu Bioglas und Kollagen. Die Knochenneubildungsrate entsprach in allen
Lokalisationen in etwa den Materialien Bioglas und Kollagen und war signifikant
niedriger als beim ICBM/rhBMP-2 System.

Die biomechanischen Untersuchungen zeigten fiir Ethisorb® das niedrigste
Youngscher-Modul. Das E-Modul war im Drei-Punkt-Biegeversuch signifikant
niedriger als bei ICBM, o.-TCP, HA und Kollagen. Wie von Tormdld et al. und Open
beobachtet, scheint eine rasche Degradation des Triagers die Biegefestigkeit
herabzusetzen [181, 182]. Wie schon dargestellt beschleunigt die Zugabe
osteoinduktiver Proteine die Resorption maBgeblich [181, 182]. Ethisorb® kann keine
Platzhalterfunktion im Implantatlager wahrnehmen und weist keine osteokonduktiven

Eigenschaften auf.
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7. Zusammenfassung

Ziel dieser Studie war es, acht verschiedene Materialien auf ihre Eignung als Trager fiir
rhBMP-2 zu untersuchen. Es kamen dazu unldsliche kollagene bovine Knochenmatrix -
ICBM, die synthetischen Kalziumphosphatkeramiken Hydroxylapatit und a-TCP, die
halbsynthetischen Kalziumphosphatkeramiken Algipore® und BioOss®, das
vollsynthetische und anorganische Knochenersatzmaterial Bioglas, sowie Kollagen und
das Copolymer Ethisorb® zur Anwendung.

Bei erwachsenen, médnnlichen Spargue-Dawley-Ratten wurden Trepanationsdefekte
kritischer Grofle im Kieferwinkelbereich (Smm) und in der Kalotte (7mm) gesetzt. Im
Femur wurde ein Kontinuitdtsdefekt von 8mm Lénge gesetzt. Die Defekte im
Unterkiefer und der Kalotte wurden mit den jeweiligen Triager in Kombination mit 10pg
rhBMP-2 implantiert. Im Femurkontinuititsdefekt wurden die Materialien mit 25ug
rhBMP-2 dotiert.

Fiir synthetisches HA, Algipore® und BioOss® konnte nach Versuchsablauf keine
Resorption festgestellt werden. a-TCP und Bioglas zeigten geringe resorptive Prozesse.
Bei ICBM und Ethisorb konnten deutlich ausgeprigte Resorptionsvorginge
nachgewiesen werden.

Nach Opferung der Versuchstiere wurden die explantierten Proben
mikroradiographisch, fluoreszenzmorphometrisch und biomechanisch getestet. Es
konnte gezeigt werden, dass alle getesteten Tridger zusammen mit thBMP-2 eine
deutliche Knochenneubildung induzierten. Teilweise konnte der gesetzte Defekt
vollstandig iiberbriickt und kndchern konsolidiert werden.

In den mikroradiographischen und morphometrischen Untersuchungen konnten fiir
ICBM die groBte und schnellste Zunahme an neu gebildeten Knochen nachgewiesen
werden. Die Kalziumphosphatkeramiken unterschieden sich innerhalb der Gruppe nur
unwesentlich voneinander. Die geringste Knochenneubildung zeigten die Trédger
Bioglas, Kollagen und Ethisorb®. Bei allen Materialien war die Knochenneubildung im

Kieferwinkelbereich am stirksten. Die Femurproben wurden mit Hilfe des Drei-Punkt-
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Biegeversuches biomechanisch untersucht. Fiir ICBM, und die synthetischen
Kalziumphosphatkeramiken «a-TCP und Hydroxylapatit konnten die hdchsten
Elastizitdtsmodule nachgewiesen werden.

ICBM als Triager fiir rekombinantes humanes BMP-2 eignete sich in allen
Untersuchungen am besten. Es wurde weitgehenden in den neu gebildeten Knochen
integriert und zeigte ein ausgezeichnetes Resorptionsverhalten.

Der zeitliche Ablauf und die Koordination der Osteoinduktion und der Resorptions-
und Remodellationsvorgénge scheint bei der Wahl eines geeigneten Trigermaterials fiir
rhBMP-2 eine entscheidende Rolle zu spielen. Vor allem die Ausbildung eines
Trajektoriensystems und die funktionelle Adaption des induzierten Knochens werden

von diesen Faktoren determiniert.
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8. Ubersicht der verwendeten Abkiirzungen:

AAA

aFGF

AP

bFGF

BIP

BMP

rhBMP

sBMP

BSE

BSP

CSDh

DBM

DFDB

DMFDB

EGF

GAG

GMA

HA

ICBM

IGF-I/-11

KEM

autolysierter, antigenextrahierter, allogener Knochen
saurer Fibroblast Growth Factor

alkalische Phosphatase

basischer Fibroblast Growth Factor

Bone induction principle

Bone morphogenetic Protein

rekombinantes humanes Bone morphogenetic Protein
Bone morphogenetic Protein vom Schaf

Bovine Spongiforme Enzephalopathie

Bone Sialo Protein

Critical sized defect

Demineralized bone matrix

Demineralized freeze-dried bone allograft
Demineralized freeze-dried bone

Epidermic growth factor

Glykosaminoglykane

Glykolmethacrylat

Hydroxylapatit

insoluble collagenous bone matrix

Insulin dhnliche Wachstumsfaktoren

Knochenersatzmittel
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MI Metabolischer Index
MPa Mega Paskal
NCP Non collagenous Protein
PDGF Platelet-derived growth factor
PDS Polydioxanon
PLGA Poly(D,L-lactide-co-glycolid)
PTH Parathormon
rhOP-1 rekombinantes humanes O steogenetic Protein 1
(=rhBMP-7)
TCP TriCalciumPhosphat
a-TCP a -Phase des TriCalciumPhosphat
B-TCP B - Phase des TriCalciumPhosphat
TGF-a Transforming growth factor-a.
TGF- Transforming growth factor-f3

TIFF Tagged Image File Format
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