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Motivation und Problemstellung

1 Motivation und Problemstellung

In der kontemporaren Medizin sind einige Bruchkonfigurationen mit den Ublichen
Osteosyntheseverfahren wie etwa der Platten- oder Schraubenosteosynthese tiberhaupt
nicht oder nur mangelhaft durchfiihrbar™. Insbesondere das Fixieren von kleinen
Fragmenten, wie etwa bei Trimmerfrakturen, stellt Operateure noch vor eine groRe
Herausforderung. Daher wird die Realisierung eines resorbierbaren Knochenklebstoffes
schon lange ersehnt!>l, Gegenwirtig hat sich der Einsatz eines solchen Adhésives in der
Routine aber noch nicht etablieren kénnenPl. Der bayerische Epoxidharz-Klebstoff
DELO VE403728 halt Stand Juli 2019 mit 17,20 Tonnen den Weltrekord fiir das hochste
Gewicht, das je mit einem Klebstoff hochgehoben wurdel®. Vor diesem Hintergrund
dréngt sich die Frage auf, warum sich bislang noch kein Knochenkleber behaupten
konnte, wenn generell solch immense Lasten mit Klebstoffen bewéltigt werden kdnnen.
Ein Knochenadhé&siv misste in jedem Fall deutlich weniger Last standhalten. In der
Literatur werden als Mindestanforderung fiir einen Knochenklebstoff zumeist die von
Weber und Chapmanl™ postulierten 0,2 MPa zitiert. Gerade vor dem Hintergrund, dass
bei der Verwendung von einfachem Klebestift (Fa. Pritt) auf Holz Klebefestigkeiten von
1,63 MPa gemessen wurden®, erscheinen 0,2 MPa eigentlich recht niedrig. Die
Entwicklung eines Knochenadhésives ist allerdings bei weitem nicht trivial. Notige
Anforderungen sind beispielsweise die Cyto- und Biokompatibilitat, die biologische
Abbaubarkeit, die Substitution durch neues Knochengewebe und die Funktionalitat unter
schwierigen Aushartebedingungenl®l. Diese stellen die Forschenden vor eine bislang noch
unzureichend geléste Aufgabe. Zuletzt wurden die beiden Knochenadhésive Tetranite®!
und OsStic™ eingefiihrt. Sie basieren auf einem Calciumphosphat und Phosphoserin.
Die schon langer als Knochenersatzmaterial bekannten Calciumphosphatzemente wurden
erstmals in den 1980ern von Brown und Chow(*!], sowie von LeGeros!*? eingefiihrt. Sie
sind intensiv untersucht und es existieren zahlreiche Varianten. Dabei bestechen sie vor
allem durch ihre hervorragende Biokompatibilitat sowie ihre Osteoinduktivitat und -
konduktivitat in vivol®l. Magnesiumphosphate sind auf dem Gebiet der
Knochenersatzmaterialien vergleichsweise wenig erforscht. Allerdings zeigen sie in
Tierversuchen neben Biokompatibilitdt herausragende, den Calciumphosphaten teils
uberlegene Eigenschaften hinsichtlich Abbaubarkeit und der Bildung von neuem

Knochenl**11, Die Verwendung einer phosphorylierten Aminosdure in einem
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Knochenadhésiv ist dabei nicht willkurlich gewahlt. Phosphoserin ist wichtiger
Bestandteil nicht-kollagendser Proteine des Knochenstoffwechsels wie Osteopontin oder
Bone Sialoprotein und vermittelt Interaktionen mit dem Hydroxylapatit der
anorganischen Knochenmatrix?%-24l, Mit Phosphoserin modifizierte Knochenzemente
zeigen neben einer allgemein erhéhten Knochenumbaurate eine erhohte
Osteoblastenproliferation und -differenzierung, eine verstarkte Monozyten-Aktivierung
sowie eine verbesserte Osteokonduktion in Tierversuchen!®l. Phosphoserin spielt ferner
eine Rolle in von Tieren produzierten organischen Adhasiven wie etwa bei der gemeinen
Miesmuschel?5-281 dem Sandburgen-Wurm®-3 oder der Kécherfliege®*. Diese spielen
im Sinne der Bionik eine entsprechende Rolle auf dem Gebiet der Knochenklebstoffe.
Sowohl Magnesiumphosphatzemente als auch Phosphoserin gelten also als
vielversprechende Bestandteile in Knochenersatzmaterialien. Uberdies scheint gerade
Phosphoserin in der Lage zu sein, adh&sive Eigenschaften zu evozieren.

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung von neuen mineral-organischen
Knochenzementen auf Basis von Phosphoserin und Magnesiumphosphaten bzw.
Magnesiumoxiden, welche adhésive Eigenschaften besitzen. Es wurden geeignete
Formulierungen herausgearbeitet, welche mittels Rontgendiffraktometrie, Fourier-
Infrarot-Spektroskopie und Elektronenmikroskopie analysiert und mechanischen Tests
unterzogen wurden. Dabei wurde ein neuartiges mechanisches Prufverfahren zur
Ermittlung der Klebefestigkeit an Knochen verwendet. Bei der Ergriindung geeigneter
Klebezement-Kompositionen wurden verschiedenartig calcinierte Magnesiumoxide mit
wechselnder  Reaktivitdt  verwendet. Zudem  wurde mit  verschiedenen
Magnesiumphosphaten, wie etwa tribasischem Magnesiumphosphat-Hydrat, Farringtonit
oder Cattiit, gearbeitet. Auf Basis des neuen Systems wurden unterschiedliche
Modifikationen erprobt. Hierfur wurden Additive wie Mannit-Porogen, Glycerol-
Matrices oder dreiarmiges sternformiges NCO-sP(EO-stat-PO) herangezogen. Nach
Kenntnis des Autors ist es das erste Mal, dass in einer Forschungsarbeit im Kontext von
Knochenadhasiven bzw. -ersatzmaterialien Magnesiumverbindungen mit Phosphoserin
kombiniert wurden. Es wurden die Vorzige, wie insbesondere die deutliche adhasiv-
mechanische Uberlegenheit gegentiber den bislang bekannten Knochenklebstoffen,

diskutiert und das besondere Potential dieser neuen Systeme herausgearbeitet.
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2 Kenntnisstand: Knochenzemente, Knochenklebungen und
biokompatible Knochenersatzstoffe

2.1 Biomaterialien flir Knochenersatz und -regeneration

2.1.1 Knochenersatzmaterialien

Bei Knochenersatzmaterialien kénnen generell natiirliche, synthetische und Composite-
Materialien unterschieden werden. Unter den synthetischen bzw. alloplastischen
Werkstoffen werden Keramiken, Polymere, Composites und Zemente subsummiert[5],
Nicht-synthetische Materialen beinhalten autologe Transplantate, welche bezlglich des
Einwachsverhaltens aktuell als ,,Goldstandard gelten, allogene Fremdknochen-
transplantate oder xenogene Transplantate meist porcinen oder bovinen Ursprungstel.
Nachteile der meisten nattirlichen Knochenersatzmaterialien sind das Infektionsrisiko mit
Viren, Bakterien oder Prionen, die begrenzte Verfiigbarkeit sowie die beschrankte
Qualitatskonstanz  der Transplantate. Bl Da alloplastische Transplantate diese
Anforderungen erftllen, sind sie von wissenschaftlichem Interesse. Als Hauptbestandteil
des naturlichen Knochens kommt dem kdinstlich hergestellten Hydroxylapatit (HA) dabei
eine groRBe Bedeutung zu. Es besitzt eine hohe Biokompatibilitat, hat osteokonduktive
Eigenschaften und gilt als bioaktivi®® - bei jedoch langer Resorptionszeit. Gerade
nanokristallines HA besitzt eine groRe Oberflache und gewahrleistet seinen Abbau durch
phagozytierende  Osteoklasten durch seine lockere Partikellagerung. Die
Werkstoffgruppe der bioaktiven Glaser vermag per spezifischer Oberflachenreaktion
kristallines HA auszubilden. B71 Durch die Freisetzung von Calcium- und Silizium-lonen
aus bioaktivem Glas konnen sogar knochenbildende osteoproliferative Zellen mobilisiert
werden, welche die Knochenregeneration antreiben%l. Tricalciumphosphate, genauer
R-TCP und seine hochtemperaturmodifizierte Form o-TCP, kommen zumeist als
Granulate bei Augmentationen von Kieferknochen zum Einsatz. 71 Sie zeigen ebenfalls
resorptive Eigenschaften. Klinisch konnte beispielsweise eine >85 %-ige Resorption von
R-TCP mit anschlieRender Verkndcherung innerhalb von 24 Monaten gezeigt werdenY,
Neben diesen Granulaten l&uft bei Calciumphosphatzementen (CPC), welche in
Kapitel 2.2.1 intensiviert werden, die Zementreaktion in vivo unter physiologischen
Bedingungen.

Die Porengeometrie eines Materials spielt im Sinne einer osteokonduktiven Leitschiene
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und der osteoinduktiven Dynamik eine herausragende Bedeutung®!l. Eine PorengréRe
von 150-600 um wird hierbei postuliertl*> 431 wobei von einigen Autoren auch
PorengrofRen unterhalb der h&ufig beschriebenen 100 um-Marke als ausreichend grof3
angesehen werdent* “°1. Fraglich ist bei bestehenden Poren jedoch oftmals die nétige
Interkonnektivitatt7],

Orthopéadische Eingriffe an der Wirbelsaule stellen generell eine der haufigsten
Indikationen fiir Knochenersatzmaterialien dar, genauso wie metaphysare und diaphysér-
kortikale Segmentdefektel®l. Auch viele oralchirurgische Eingriffe bediirfen einer
Hartgewebsrekonstruktion und damit Knochenersatz®®!. Der GroRteil der kommerziell
erhaltlichen synthetischen Zemente wird vor Anwendung manuell angemischt®’). Neben
Applikatoren mit Doppelkammersystem sind dabei prafabrizierte Zementpasten, bei
welchen das Pulver in einer inerten Substanz wie Glycerol geldst ist, eine Alternative.
Diese lagestabilen Pasten beginnen in einem feuchten Milieu, wie dem operierten
Defektgebiet, auszuhartenl*’],

Hench und Polak (2002)81 unterteilen biomedizinische Materialien in unterschiedliche
Generationen. In der ersten Generation war das Bestreben groR3, mdglichst inerte Im- und
Transplantate zu entwickeln. Im Hinblick auf die aktuell fest etablierte Verwendung von
Titan- oder Keramikimplantaten hat dieses Konzept in seinen Grundzigen immer noch
Bestand. Materialien der zweiten Generation beinhalten bioaktive Komponenten, womit
die zuvor erwéhnten bioaktiven Gléser dieser Generation zuzuordnen sind. Aber auch
HA-beschichtete Implantate oder HA-inkorporierte Polyethylen-Matrizes sind Teil dieser
Generation. Das besondere Attribut von Biomaterialien der dritten Generation sei das
Induzieren von spezifischen Zellantworten auf molekularer, auch genetischer, Ebene.
Hierzu wirden im Sinne des Tissue Engineerings beispielsweise modifizierte vom
Korper resorbierbare Scaffold zéhlen, auf welche Progenitorzellen aufgebracht wurden.
Alternativ kdnnten bioaktive Materialien entsprechende Chemikalien oder Proteine wie
etwa das bone morphogenic protein (BMP) freisetzen. [4¢]

2.1.2  Knochenadhésive

Zum Thema ,,Adhasive in der Medizin“ ist der heilberuflichen Mehrheit der Begriff des
,,Gewebeklebers* vermutlich geldufig. Histologisch subsumiert der Begriff ,,Gewebe*
Epithelgewebe, Binde- und Stiitzgewebe, Nerven- oder auch Muskelgewebe®l. Dem
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Binde- und Stiitzgewebe ist wiederum das Knochengewebe zuzuordnen!®®!, was somit
das Knochenadhasiv zur Subform des Gewebeklebers macht. Nicht verwunderlich ist
daher, dass in den Forschungsbemuhungen der letzten Jahrzehnte designierte
Gewebekleber auch an Knochen getestet wurden und die Themen ,,Gewebekleber und
,Knochenadhidsiv® nicht scharf voneinander getrennt werden konnen. In seiner
Ubersichtsarbeit tiber Knochenadhasive beschreibt Farrar® 2012 die Anforderungen
und Herausforderungen an einen Knochenklebstoff. Die Umsetzung eines solchen
Adhésives ist dabei nicht trivial. Ein Knochenklebstoff sollte auf einer feuchten
Oberflache mindestens eine Klebefestigkeit von 0,2 MPa aufweisenl. Im
Anwendungsgebiet kommt es zudem oft zu Kontaminationen mit diversen Stoffen wie
Fetten und Proteinen. Neben seinen mechanischen Eigenschaften muss ein solches
Adhésiv einfach in der Praparation und Anwendung sein. AnschlieBend muss eine
adéquate Verarbeitungszeit gegeben sein, bei gleichzeitig aber insgesamt schneller
Durchhértung. Der Klebstoff darf sich weder wéhrend des Aushartens noch in situ als
chemisch toxisch erweisen. Hitzenekrosen im Zuge einer exothermen Abbindereaktion
missen vermieden werden, wobei der Klebstoff bei Raumtemperatur stabil sein muss.
Er sollte nicht nur eine Knochenheilung ermdglichen, sondern muss auch in allen
Belangen vollstdndig biokompatibel sein. Im besten Fall sollte die Mdglichkeit
bestehen, Medikamente oder bioaktive Substanzen zur Férderung der Knochenheilung
zu inkorporieren. Aber nicht nur die Adhéasionskraft gegenliber Knochen ist
entscheidend. Hohe Abscherkréfte gegeniiber chirurgisch relevanten Metallen kénnen
ebenfalls von Vorteil sein. Neben diesen Aspekten auf chemischer und biochemischer
Ebene sind zahlreiche weitere Faktoren entscheidend. Zu erwahnen ist hierbei
beispielsweise, dass das Knochenadhasiv sterilisierbar sein und ein angemessenes
Haltbarkeitsdatum besitzen sollte. Die Kosteneffektivitat und die Kommerzialitat sind
weitere Gesichtspunkte. 5%

Auf Grund der geforderten Fahigkeit, in feuchter Umgebung auszuhérten waren
Cyanoacrylate, welche in den frihen 1950ern entwickelt wurden, von groRRem
medizinischen Interessel®. Matsumoto? untersuchte 1970 Klebungen zwischen
Cyanoacrylaten und Knochen. Cyanoacrylate mit gro3erer MolekdilgroRe bzw. langerer
Alkylseitenkette wie n- und i-Butylcyanoacrylate scheinen dabei gegen eine Hydrolyse

in feuchter Umgebung bestandiger zu sein®> %3 Sie konnten jedoch 1979 fiir
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Meyer et al. (1979)4 auf Grund der schlechten Biokompatibilitdt und der unge-
niigenden Klebefestigkeit in einem Frakturspalt nicht die allgemeinen Anforderungen
an einen Knochenklebstoff erfiillen® und auch bis heute haben sie sich nicht als solche
etablieren kdnnen. Gleiches gilt fir Polyurethane, die in den spéaten 1950ern und friihen
1960ern intensiv auf den Einsatz bei Frakturen hin untersucht wurden!?!. Neben diesen
beiden im Hinblick auf Knochenklebungen eher historischen Versuchen haben sich
PMMA-Zemente, welche ebenfalls sehr frih von Interesse waren, konstituiert und
finden heute noch weitreichend Anwendung. Bereits 1958 verwendete Charnley®®
Acrylzement fiir die Zementierung von Hiiftkopfprothesenl®®l. Er spielt auch heute noch
in zahlreichen modifizierten Formen eine grof’e Rolle bei der Zementierung von
Implantatent™l, PMMA-Zemente sind jedoch, wie auch Polyurethane, keine Klebstoffe
im engeren Sinne. Sie erzeugen keine chemische Verbindung, sondern wirken Uber
mechanische Verzahnung, indem sie Spalten und Zwischenrdume besetzen®”l, PMMA-
wZemente werden zwar als solche bezeichnet, sind jedoch der Stoffgruppe der
Kunststoffe zugehorig®. Medizinische Zemente wie Calcium- und Magnesium-
phosphatzemente im Allgemeinen werden intensiver in den Kapiteln 2.2.1 und 2.2.2
behandelt. Innerhalb dieser Werkstoffgruppe der Zemente, welche im Zuge einer Séure-
Base-Reaktion ausharten®", gibt es ebenfalls Bemiihungen biokompatible Adhésive zu
ergriinden. Beispielsweise beschrieb Christel et al. (2015)®° die Herstellung eines
adhasiven Magnesiumphosphatzementes mit Hilfe von Phytinséure (CsH18024Ps) (siehe
Abbildung 1). Diese anorganische Saure mit antioxidativen Eigenschaften(® fungiert
im System als Komplexbildner®®. Unter Zugabe der Phytinsaure wird aus Farringtonit
(Mgs(POa4)2) Newberyit (MgHPO: - 3 H20) ausgefallt>l:

Mg3(POa)2 + CeH18024Ps — CeH12024PsMgs + 2 H3PO4 1)
2 H3PO4 + 2 Mg3(POg4)2 + 18 H,0 — 6 MgHPO4 - 3H20 (2)

Abbildung 1: Strukturformel von Phytinsaure.
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Wistlich et al. (2017)%% verwendeten hingegen Newberyit sowie andere Keramiken
wie Struvit (MgNH4PO4- 6H20) oder Gips (CaSO4- 6H20) als osteokonduktiven Fller
innerhalb ihres Adhéasivsystems®?. Dieses fuft auf zwei Komponenten, welche
letztendlich ein interpenetrierendes Netzwerk bilden. Zum Einen l6sen sternférmige
NCO-sP(EP-stat-PO)-Molekile (siehe Abbildung 2) in waéssrigem Milieu eine
Polyadditionsreaktion aus, indem sie Uber Harnstoff-Briicken quervernetzen. Zum
Anderen polymerisiert Poly(ethylenglykol)dimethacrylat (PEGDMA) (siehe Abbildung
3), dessen Reaktion lichtinduziert Uber einen Photoinitiator wie Campherchinon initiiert

wird, aus. (61

RO OR
4
OR CHy; O
o]l CHs
R= H,C @] NH CHs
m n NCO
HsC

Abbildung 2: Strukturformel von sechsarmigem NCO-sP(EO-stat-PO).

O CHs
H>C
CH; n 0

Abbildung 3: Strukturformel von Poly(ethylenglykol)dimethacrylat.

Neben den dargestellten synthetischen Klebstoffen existieren zahlreiche biomimetische
Adhasive. Ein Beispiel fir ein umfanglich biokompatibles und biodegradierbares
Adhésiv ist unter diesem Aspekt der Bionik der Fibrinkleber, der auch in der
Verwendung als Knochenklebstoff versucht wurdel®-¢°1, Inhaltsstoffe des Fibrinklebers
sind angereichertes Fibrinogen, Faktor XIII, Thrombin, Fibronektin, Aprotinin und/
oder Tranexamséure, Calciumchlorid und Plattchen-Wachstumsfaktoren®, Die
Kombination von Fibrinogen und Thrombin entspricht der spaten Phase der

Gerinnungskaskade, in welcher Fibrin-Monomere entstehen, aus denen wiederum das
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Polymer-Netzwerk resultiert’®’l. Auch die Herstellung von autologem Fibrinkleber ist
maoglich, was im Gegensatz zu kommerziell erhéltlichen Produkten beispielsweise
Vorteile im Hinblick auf die Infektionsgefahr oder Biokompatibilitat bietet!®®l. Ein
anderes Adhasiv auf Basis von Protein-Polymeren ist das GRF-System, welches
basierend auf Gelantine und Resorcinol erstmals von Bonchek und Braunwald (1967)8!
beschrieben wurde. Bei Zugabe von Formaldehyd vernetzen die Edukte im Rahmen
einer Kondensationsreaktion quer®® 1. Jedoch ist die Verwendung von hohen
Konzentrationen an Formaldehyd auf Grund der gewebsschadigenden Wirkung nicht
unumstrittent”. Niedrigere Aldehydkonzentrationen sind bei einem System auf Basis
von bovinem Serumalbumin nétig, welches lediglich 10 % Glutaraldehyd bendétigt. Die
Aminogruppe des im Albumin enthaltenen Lysins reagiert bei der Klebstoffaushértung
mit den zwei Aldehydgruppen des Glutaraldehyds (ber kovalente Bindungen, wodurch
der Klebstoff sowohl innerhalb von sich selbst, als auch mit einer organischen
Oberflache quervernetztl™> 72, Mit Blick auf die Tierwelt gibt es im Sinne des
Biomimikry Bestrebungen, xenogene Adhésive am Menschen medizinisch nutzbar zu
machen. So erzielte man zum Beispiel erste positive in vitro Ergebnisse bei der
Reinsertion von rupturierten Sehnen der Rotatorenmanschette am Knochen mit Hilfe
eines ,,Frog Glues®, welcher zuvor aus den Hautdriisen des australischen Frosches
Notaden bennettii gewonnen worden warl”®l. Die adhasiven Muschel-Proteine der
gemeinen Miesmuschel Mytilus edulis finden im Kontext von Knochenklebstoffen auf
Grund der Tatsache Beachtung, dass Muscheln in nassem Milieu an Felsen oder
Schiffen zu haften vermdgen?® 7 71 Diese Proteine bestehen vornehmlich aus DOPA
und Lysin. Von diesen Aminosauren inspiriert, verwendete Liu (2014)"51 Polydopamin,
um Calciumphosphatzement zu modifizieren. Dopamin beinhaltet, genauso wie DOPA,
eine Brenzcatechin-Struktur und besitzt, gleich dem Lysin-Rest, eine funktionelle
Aminogruppe!™. Die vielen Catechole des Polydopamins formen starke nicht-
kovalente Bindungen wie Wasserstoffbriickenbindungen oder n-n-Wechselwirkungen
mit anderen Substraten und sind damit maligeblich fur die adhésive Wirkung
verantwortlich’® 771, Die ebenfalls unter Wasser lebenden Larven der Kdcherfliege
produzieren ein Seiden-Adhasiv aus Poly(pSer-co-Val)-Urea-Copolymeren, welches
von Bhagat et al. (2016)1* auf die Anwendung als Knochenadhésiv hin untersucht

wurde. Hierbei wurden gerade dem Phosphoserin die entscheidenden adhdsiven
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Eigenschaften im Dasein bivalenter lonen wie Ca?* oder Mg?* zugeschrieben®4. Zum
Themenfeld der Fauna und gerade im Hinblick auf Phosphoserin ist abschlieRend der
,sandcastle worm“ Phragmatopoma californica zu nennen. Dieser vermag es,
Sandkérner zu verkleben, sodass ein schlauchférmiger Panzer entsteht!’®8%, Das dabei
verwendete Adhasiv beinhaltet verschiedene hoch basische und hoch saure Proteine,
wobei die Aminoséuren Lysin, Histidin und Arginin die basischen Reste verschaffen
und Phosphoserin die sauren Reste bereitstellt. Mg?*- und Ca?*-lonen sind ebenfalls in
héheren Mengen zu verzeichnenl™l. Vom Adhésiv dieses Wurmes inspiriert, entstand
das Knochenadhasiv Tetranite®, das sich in der Anwendung als adhasives Knochen-
Scaffold im Feld der dentalen Tiermedizin bereits in der prakommerziellen Phase
befindet®). Tetranite®, sowie insbesondere die phosphorylierte Aminosaure

Phosphoserin, werden in Kapitel 2.3.2 intensiver behandelt.

2.2 Mineralische Knochenzemente

2.2.1  Medizinische Calciumphosphatzemente
Calciumphosphatzemente (CPC) stellen neben Metallen, Polymeren, Keramiken,
bioaktiven Glé&sern, Calciumsulfaten und Calciumcarbonaten eine etablierte und viel
versprechende Sparte synthetischen Biomaterials dar, die bereits seit mehreren Dekaden
bei der Reparatur und Regeneration von Knochen zum Einsatz kommt!®, In Tabelle 1
sind die wichtigsten CPC-relevanten Verbindungen und deren Abkirzungen
zusammenfassend aufgelistet. Das Ca:P-Verhaltnis von einem CaP ist von besonderer
Bedeutung, da kleine Verhaltnisse ein eher saures und besser wasserldsliches CaP
charakterisieren(®l. MCPM ist dabei das CaP mit der héchsten Loslichkeit und damit
verbunden am meisten sauer. DCPD/Brushit ist biologisch als intermediare Phase bei der
Knochenbildung sowie beim kariogenen Zerfall von Zahnschmelz bekannt®3-%1. MCPA
bzw. DCPA sind jeweils die wasserfreien Formen von MCPM bzw. DCPD, die
biologisch nicht vorkommen. DCPA/Monetit findet aber Anwendung in medizinischen
CPCs®81 Das aus apatitahnlichen Schichten bestehende OCP ist wiederum von
biologisch grofRer Bedeutung. Es ist mitunter Bestandteil von Zahnstein oder
Blasensteinen®. Einen hohen Stellenwert bei biomedizinischen CPCs nimmt R-TCP ein.
Es kann nicht gefallt werden, sondern entsteht nur durch Calcinieren tber 800 °C. Bei
noch héherer Temperatur von 1125 °C entsteht a-TCPB%], Generell unterscheiden sich
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R-TCP und a-TCP lediglich in ihrer Kristallstruktur, wobei a-TCP l6slicher und dadurch
auch reaktiver ist® %21 HA ist das stabilste CaP mit der geringsten Loslichkeit[®® 93 941
wahrend TTCP das basischste CaP darstellt. Es kann nicht per Fallungsreaktion entstehen
und muss daher in einer Festkorperreaktion bei >1300 °C hergestellt werden(®®],

Als Pioniere auf dem Gebiet der biomedizinischen CPCs gelten Brown und
Chow (1985)1%81  die ein Zementsystem entwickelten, welches mit Hilfe der
Komponenten TTCP und Monetit HA erhieltPY % 91 Generell werden im Zuge einer
Zementreaktion CaP-Pulver mit einer wassrigen Losung vermengt, wodurch sich das
Pulver 16t %1901 Das Produkt ist hierbei ein CaP mit geringerer Loslichkeit, welches,
nach Ubersittigung der Losung zuvor, ausfallt. Es folgt das Kristallwachstum, das dem
Zement seine endgiiltigen mechanischen Eigenschaften verleiht® %8101 Die | gslichkeit
einer Phase -bezogen auf den vorliegenden pH-Wert- ist wiederum voraussagend flr das
entstehende Reaktionsprodukt in der Zementreaktion!91-1%% Wie eben bei Brown und
Chow entsteht bei neutralem pH-Wert HA. Bei sauren pH-Werten <4,2 haben Brushit
(DCPD) oder sein dehydriertes Pendant Monetit die geringste Loslichkeitl!%% 1051,

Tabelle 1: CaP-Verbindungen und ihre entsprechenden chemischen Formeln[85 93941,

CaP-Verbindung Chemische Formel
Monocalciumphosphatmonohydrat (MCPM) Ca(H2P04)-H20
Monocalciumphosphatanhydrat (MCPA) Ca(H2PO4)
Dicalciumphosphatdihydrat (DCPD, Brushit) CaHPO4-2H20
Dicalciumphosphatanhydrat (DCPA, Monetit) CaHPO4
Octacalciumphosphat (OCP) CagH2(PO4)s-5H20
a-Tricalciumphosphat (a-TCP) a-Casz(POs)2
R-Tricalciumphosphat (B-TCP) 3-Cas(POa):2
Calcium-defizientes Hydroxylapatit (CDHA) Ca1o-x(HPO4)x(PO4)sx(OH)2-x
Hydroxylapatit (HA) Cas(PO4)30OH
Tetracalciumphosphat (TTCP) Cas(P04)20

10
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2.2.2  Medizinische Magnesiumphosphatzemente

Im Gegensatz zu Calcium, bei welchem Hormone wie Calcitriol, Calcitonin oder PTH
den Stoffwechsel regulieren®, gibt es bei Magnesium keine Hormone, die die Menge
an Magnesium in einzelnen Korperregionen direkt beeinflussen. Magnesium wird strikt
durch Resorptionsvorgéange in Gastrointestinaltrakt und Niere reguliert 197 181 Neben
dem vergleichsweise prominenten Calcium fehlt es der Rolle des Magnesiums im
Knochenstoffwechsel oft an Beachtung. Als vierthdaufigstes lon im menschlichen Kérper
ist etwa die Halfte des Mg?* im Knochen gespeichert!® 1% was 0,72 Gew.% des
Knochens ausmacht!*¥, Magnesiummangel geht mit geringer Knochenmasse,
reduziertem Knochenwachstum oder Knochenbrichigkeit einher, was Erkrankungen wie
Osteoporose provoziert!*'?l, Im Tierversuch konnte weiterfilhrend gezeigt werden, dass
Magnesiumdefizite niedriges PTH und Calcitriol verursachen™®l was eine enge
Beziehung von Calcium- und Magnesiumstoffwechsel nahelegt. Zusétzlich stieg
Substanz P an, das unter anderem indirekt die Knochenresorption durch Osteoklasten
vorantreibt. Ferner war das Protein Osteoprotegerin minder exprimiert und eine Zunahme
von RANKL feststellbar, was wiederum die Knochenresorption begiinstigt. [
Magnesium ist zudem eng mit der Adhéasion und dem Wachstum von osteoblastischen
Zellen verkniipftlt4],

Kommerziell erhéltliche keramische Knochenersatzstoffe basieren in der Mehrheit auf
CaP-Phasen, wie Hyroxylapatit oder Tricalciumphosphat™®l. Materialien auf Basis von
Magnesiumphosphat (MgP) als Alternative zu den in Kapitel 2.2.1 beschriebenen
Calciumphosphaten sind jedoch derzeit im Fokus einiger Forschungsarbeiten. Der
Antrieb dahinter resultiert aus Besonderheiten, welche derartige Systeme mit sich
bringen. Die hinreichende Loslichkeit von MgP-Phasen in vivo und die erfolgreiche
Inhibition des Hydroxylapatit-Kristallwachstums durch Mg?*-lonen zéhlen zu den
Vorteilen. Letztere bewirkt, dass in vivo ungewollte Kristallisationsvorgénge unterdriickt
werden. %1 Wichtige Zementvorstufen und Produktphasen im binaren MgO-P,0s-
System sowie mdgliche Salze als Reaktionspartner sind in Tabelle 2 zusammenfassend

aufgelistet!*16],

11
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Tabelle 2: MgP-Verbindungen und ihre entsprechenden chemischen Formeln[6l,

MgP-Verbindung

Chemische Formel

Bobierrit Mg3(PO4)-8H20
Brucit Mg(OH)2

Cattiit Mgs(POs)2-22H20
Dittmarit NHzMgPO4-H20
Farringtonit Mgs(POa).
Hannayit (NH4)2Mg3(HPO4)4-:8H20
Struvit-(K) KMgPO4:6H20
Magnesia MgO

Newberyit MgHPO4:3H,0
Schertelit (NH4)2Mg(HPO4)2:4H,0
Struvit NHsMgPO4-6H.0
Reagierende Salze Chemische Formel
Ammoniumdihydrogenphosphat (ADHP) (NH4)H2PO4
Diammoniumhydrogenphosphat (DAHP) (NH4)2HPO4
Kaliumdihydrogenphosphat (KDHP) KH2PO4
Dikaliumhydrogenphosphat (DKHP) K2HPO4
Natriumdihydrogenphosphat (NDHP) NaH2PO4
Dinatriumhydrogenphosphat (DNHP) NaxHPO4
Calciumsulfathemihydrat CaSO3'%H20
Calciumsulfatdihydrat CaS03-2H20
Natriumpyrophosphat NasP.0O7
Diammoniumcitrat (NH4)2CeHsO7
Zitronensaure CeHsO7
Phosphorséure H3PO4

Phytinsdure CeH18024Ps

Die meisten Magnesiumphosphate liegen bei niedriger Temperatur hydratisiert vor und

kénnen Uber eine Fallungsreaktion aus einer wassrigen Losung synthetisiert werden™7],

Ahnlich der CaP-Verbindungen kénnen in Verbindungen im Mg-P-System Kationen wie

NH4", Na" und K* Bestandteil sein, was zu neuen Materialen mit neuen physikalischen
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Eigenschaften filhren kannt*'8-122 Gerade Verbindungen, welche NHa4*enthalten, wie
Dittmarit, Schertelit, Struvit und Hannayit sind einzigartig gegentber dem Ca-P-
System[2% 1241 phasen wie Struvit haben herausragende mechanische Eigenschaften, die
im Ca-P-System nicht zu finden sind!*?%, Da Struvit das geringste Ldslichkeitsprodukt
innehat!*®! ist es bei MPCs das haufigste Reaktionsprodukt!!? 126 Magnesia und
Farringtonit sind bei MPCs kristallin und stellen die haufigsten Ausgansprodukte dar!%],
Reaktionspartner wie DAHP, ADHP, NDHP, KDHP oder Phosphorsaure wurden bereits
in Kompositionen von MPCs verwendet™'®l. \Von Christel et al. (2015)®° wurde zudem
Phytinsdure als unkonventioneller Komplexbilder vorgestellt. Mit Hilfe dieser
ringférmigen organischen S&ure kann im Zuge des in Gleichung (3) und (4)

vorgeschlagenen Mechanismus aus TMP Newberyit gebildet werden(®,

Mg3(POs)2 + CeH18024P16 — CpH12024PsMgz + 2H3POg4 3)
2H3:POs + 2Mg3(POs)2 + 18H20 — 6MgHPO4-3H,0 4)

Generell konnen Zemente das Produkt eines Keramikpulvers sein, das mit einem Salz in
wassriger Losung reagiert. Alternativ konnen sowohl die Keramik als auch das Salz in
Pulverform vorliegen, sodass die Reaktion bei Zugabe von Wasser startetl!?: 1281 Dije
Edukte reagieren im Zuge einer exothermen Sdure-Base-Reaktion miteinander, wobei es
uber eine Aquosol- und Gelausbildung zur Sattigung, Kristallisation und letztendlich zu
einem Kristallwachstum kommt('?°l, Der genaue Mechanismus ist nicht vollstandig
verstanden, wobei man eben von einer Dissolution und Féllungsreaktion ausgent!!?°l. Der
Reaktionsschritt des Zerfalls scheint gerade bei MgO bzw. Farringtonit neben anderen
Parametern eine wichtige KenngréRe hinsichtlich der Abbindekinetik zu seinl'*®l. Ein
weiterer wichtiger Faktor, der nicht nur die Abbindekinetik, sondern auch die
Injizierbarkeit oder die Festigkeit des resultierenden Zementes beeinflusst, ist die Form
und die GroRe der Pulverpartikel*3?). Die Bearbeitung in einer Kugelmiihle reduziert die
PartikelgroRe und vergrélert damit die reaktionsfahige Oberflache. Typisch verwendete
PartikelgroRen fur Magnesia oder TMP liegen bei Zementen zwischen 5 pum und
100 pm™6l. Gerade bei Magnesia hat bei der Herstellung die Calcinierung ebenfalls einen
bedeutenden Einfluss auf die letztendliche Kinetik des MPC. ,,Light-burned* Magnesia,
welches bei 800 °C gebrannt wurde, scheint die besten Ergebnisse hinsichtlich

Abbindezeit und mechanischer Eigenschaften binnen MgO-haltiger Zementsysteme zu
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ergeben®®. MPCs kénnen generell Druckfestigkeitswerte bis 85 MPa erreichen¢],
wobei die maximalen Festigkeitswerte im Gegensatz zu CPCs vergleichsweise zugig
nach Beginn der Abbindereaktion erreicht werden™®],

In Zellversuchen bewiesen MPCs beispielsweise bei der Osteoblasten-ahnlichen Zelllinie
MC3T3-E1132-1%31 der Maus oder der menschlichen Osteoblasten-Zelllinie MG-63132-134]
Zytokompatibilitat und proliferationsfordernde Effekte. Bei letzterer Zelllinie wurde bei
Versuchen mit einem Scaffold aus amorphem Magnesiumphosphat und Polylactiden ein
Anstieg von 80% an OCN beobachtet, wobei Zellen, welche sich in Kontakt mit dem
Scaffold befanden, OCN mehr als dreimal haufiger exprimierten[**],

Waihrend einige CPC-Systeme Antibiotika wie Vancomycin inkorporiert habent!36: 1371
scheint es MPCs zu geben, die von sich aus antibakteriell wirksam sind.
Mestres et al. (2011)1*2” 3] peobachteten in zwei Forschungsarbeiten mit MPCs
antibakterielle Effekte gegen S. sanguinis, E. coli, P. aeroginosa und A. actinomycetem-
comitanst*?” 1381 In vivo Versuche wurden beispielsweise von Yu et al. (2010)16]
durchgefihrt. Defekte in Femurkondylen von Kaninchen wurden mit MPC augmentiert.
Es zeigten sich gute Resorptionseigenschaften und ein mitunter deutlicheres Einwachsen
von neuem Knochen im Gegensatz zu Augmentationen mit CPCs. Zudem war keine
Toxizitdt nachzuweisen und Tests auf Mutagenitat oder eine mdgliche Karzinogenitét
waren negativ. [l Kanter et al. (2018)** verwendeten Struvit-bildende Zemente aus
TMPA + 3,0 M DAHP/ 0,5 M MAHP bei Femurkondylen ausgewachsener Merino-
schafe. Diese Struvit-bildenden Zemente ermdglichten eine bessere Knochenreaktion als
DCPD- oder HA- bildende Zemente. Struvit-bildende Zemente verwendeten auch
Ewald et al. (2019)1% und implantierten diese in Femurkondylen von Kaninchen bei
guter Biokompatibilitat, bemerkenswerter Biodegradation und Knochenregeneration. Im
Gegensatz zu anderen in vivo Versuchen wurden prafabrizierte Pasten eines Calcium-
modifizierten MPC verwendet. Die Ausgangspulver wurden dabei mit einem Ol-Tensid
zu einer Paste vermischt, welche generell gelagert werden kann und nach klinischer
Anwendung in wassriger Umgebung zu Struvit aushértet. Dies gewahrleistet neben einer
erhéhten Haltbarkeit ein wesentlich einfacheres klinisches Handling. %

Unter den Magnesium-basierten Zementen hebt sich vor allem eine Verbindung aus MgO
und Kaliumphosphat ab, aus welcher das Produkt ,,OsteoCrete” der Firma ,,Bone

Solutions, Inc.” resultiertel**l. Dies ist bisweilen die einzige Zementformulierung auf
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Magnesiumbasis, die von der Food and Drug Administration genehmigt ist und
kommerziell als Fiillmaterial fiir Knochendefekte vertrieben wird™®l. Obwohl
Magnesiumphosphate und -oxide generell schon sehr lange bekannt sind, sind sie in der
Medizin noch vergleichsweise unerforscht. Im Gegensatz zu CPCs bieten MPCs noch ein

grofRes Mal’ an Mdglichkeiten fur Forschungsbemuhungen.

2.3 Knochenzemente mit alternativen Abbindemechanismen

2.3.1 Calcium bindende und dual abbindende Zementsysteme

Zur Verbesserung der Eigenschaften von Zementsystemen gibt es Bestrebungen neben
dem klassischen wasserbindenden Reaktionsmechanismus alternative Abbinde-
mechanismen fir mineralische Knochenzemente zu entwickeln. Alternative Methoden
stellen beispielsweise die dual abbindenden Zemente (Zement-Composite) oder Calcium
bindende Zementsysteme dar.

Letztere orientieren sich an den Prinzipien von Glasionomerzementen. Diese bestehen
aus Polyacrylsdure bzw. Copolymerisaten wie Acrylsdure, Itakon- oder Maleinsdure
sowie aus Calcium-Aluminium-Silikat-Glas. lonen des Calciums oder Aluminiums
werden bei der Abbindereaktion aus dem Silikatglas geldst, wobei das schneller
diffundierende Calciumion die S&ure zuerst vernetzt, sodass priméar Calcium-
Polycarboxylatgel entsteht. Erst im spéteren Verlauf diffundiert auch das Aluminiumion,
sodass sich ein wasserunlgsliches Calcium-Aluminium-Carboxylatgel mit verbesserten
mechanischen Eigenschaften bildet. M3 TenHuisen und Brown (1994)1%?1 waren die
Ersten, die eben in diesem Mechanismus statt des Calcium-Aluminium-Silikat-Glases
CPC-Vorstufen wie TTCP und DCPA verwendeten#?l. Dabei ist TTCP fiir die
Freisetzung von Ca?*-lonen zustandig, wahrend DCPA die Zement-typische
Fallungsreaktion und das Kristallwachstum verantwortet!**®l. Neben HA kénnen auch
Brushit und Monetit als Abbindeprodukt von Calcium bindenden Zementen entstehent*44
1451 Watson et al. (1999)1246! versuchten per Prahydratation der TTCP-Vorstufen die
schnelle Interaktion mit der Polyacrylsdure zu drosseln[**¢l, Um das Abbindeverhalten zu
verbessern schlugen Wilson et al. (1976)*'! bereits den Einsatz sauer komplexierender
Co-Monomere wie Wein- oder Zitronensdure zumindest bei Glasionomerzementen
vort*#71. Auch der Phytinséure wurde in einigen wissenschaftlichen Arbeiten dahingehend
eine Funktion als Abbindeverzogerer quittiert!**3-51  Innerhalb der Familie der Zemente
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mit alternativen Abbindemechanismen ist in diesem Zusammenhang nochmals die Arbeit
von Briickner et al. (2017)3 zu nennen, die diese organische Séure fiir die Herstellung

eines Knochenadhésives verwendete. Dieses ist in Kapitel 2.1.2 naher beschrieben.

Der Begriff der dual abbindenden Zemente wurde erstmals durch Dos Santos
etal. (1999)*52 etabliert. Es handelt sich um ein paralleles Durchlaufen einer
Zementfallungsreaktion auf der einen Seite und einer Quervernetzung wasserloslicher
Monomere auf der anderen Seite, wobei es nicht zu Wechselwirkung zwischen beiden
Phasen kommt[*%2l, Im Fall von Dos Santos et al. wurde monofunktionales Acrylamid als
Hauptbestandteil des Hydrogels sowie bifunktionales N,N‘-Methylenbisacrylamid
verwendet. Letzteres vernetzt in der wassrigen Phase der a-TCP-Zementpaste quer. Als
Radikalbildner fungierten Ammoniumpersulfat in der festen und N,N,N‘ N°‘-Tetra-
methylethylen in der waéssrigen Phase, sodass letztendlich ein interpenetrierendes
Netzwerk aus organischen und anorganischen Komponenten resultiert. *521 Generell kann
bei einem dual abbindenden Zement die Fallungsreaktion anorganischer und die
Gelierung der zweiten Phase organischer®2-1571 sowie anorganischert*>8l Natur sein.
Schamel et al. (2017)*5%91 zeigten, dass neben Monomeren mit reaktiven Doppel-
bindungen in situ gebildete Hydrogele verwendet werden konnen. In wassriger Losung
vernetzt hierbei sechsarmiges sternférmiges terminal per Isocyanat funktionalisiertes
Polyethylenoxid im Zuge einer Hydrolyse parallel zur Hydrolyse des inkorporierten
o-TCP-Fiillers quer®, Schamel et al (2017)1*%% zeigten zudem, dass neben HA-
bildenden dual abbindenden CPCs auch Brushit bildende duale Systeme, welche
vergleichsweise sauer abbinden, hervorragende Eigenschaften aufweisen kénnen. Es
wurde beobachtet, dass die Umformung von Seidenfibroin in eine geordnete 3-Faltblatt-
Struktur im Dasein von Brushit und sauren Phosphaten gefoérdert wird. Als Resultat der
zur Brushit-Fallungsreaktion parallel verlaufenden R-Faltblatt-Bildung des Seiden-
fibroins erhédlt man eine interpenetrierende anorganisch/organische Matrix mit
auBerordentlichen mechanischen Eigenschaften. ¢ Auch das Knochenadhasiv von
Wistlich et al. (2017)Y pasiert auf einem mineral-organischen interpenetrierenden
Netzwerk. Genauere Informationen dazu sind dem entsprechenden Kapitel 2.1.2 zu
Knochenadhésiven zu entnehmen. Innerhalb des Themengebietes der Composite-

Zementsysteme existieren zahlreiche weitere Verfahren wie beispielsweise Systeme mit
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Wachstumsfaktoren (GFs), inkorporierten Medikamenten, Mikropartikeln oder

natiirlichen Biopolymeren als Porogene und Systemverstarker[161-1641

2.3.2  O-Phospho-L-Serin (OPLS) in adhdsiven Knochenzementen
Phosphoserin ist als Ester aus der Aminosaure Serin und Phosphorsaure Bestandteil vieler
Proteine, welche posttranslational modifiziert wurden*®®l. Die Phosphorylierung der
entsprechenden Alkoholgruppe des Serins wird im Korper durch diverse Kinasen
bewerkstelligt™®®l, Dabei gehort Serin zu den am haufigsten im Koérper phosphorylierten
Aminosauren71. Phosphoserin hat mit seiner Carboxyl-, Amino- und Phosphatgruppe
drei potentiell funktionelle Gruppen (vgl Abbildung 4), wobei sich die Funktionen der
einzelnen Gruppen im Korper nur komplex unter Einbeziehung phosphorylierter

Liganden und Metallionen innerhalb des Organismus erkldren lassen*¢l.

0
o OH
~p
/ 0 OH
HO
NH.

Abbildung 4: Strukturformel von O-Phospho-L-Serin.

Ein Protein des Knochenstoffwechsels mit hohem Anteil an Phosphoserin ist
Osteopontin. Es wird in Prdosteoblasten, Osteoblasten und Osteozyten, aber auch von
Zellen auBerhalb des kompakten Knochens wie Odontoblasten, Knochenmarkszellen,
Chondrozyten und weiteren Zellen synthetisiert, in das Osteoid abgesondert und somit in
den Knochen inkorporiert. Osteopontin soll dabei im Allgemeinen die Bindung und
Ausbreitung von Fibro- und Osteoblasten fordern. *5% Nicht-kollagendse Proteine sind
generell sehr wichtig in einer Knochenmatrix, da sie die Keimbildung und das
Kristallwachstum bei der Biomineralisation sowie damit verbundene Zellaktivitaten
kontrollieren*"®. Osteopontin und sein Einfluss auf die Knochenregeneration ist jedoch
der Grund fiir Salgado et al. (2019)1*7X1, den Einfluss von Phosphoserin auf Scaffolds aus
Nanohydroxylapatit und Kollagen basierenden Composites zu untersuchent’l,
Reinstorf et al. (2004)1*721 sprechen O-Phospho-L-serin (OPLS) bereits tberzeugende
Effekte zur Modifikation von Calciumphosphat-Zement-Composites mit Kollagen Typ |
zu. Mit dem Auftreten dichterer Mikrostrukturen in den Hydroxylapatitkristallen bei
Zugabe von OPLS erhdhe sich auch die Festigkeit des Zementes. OPLS verhindere den
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Zerfall von o-TCP- und DCPA-Partikeln. Zellbiologisch zeige OPLS-modifiziertes
Material eine gute Osteoblastenviabilitat, erhdhte Proliferationsraten und eine verbesserte
Differenzierung. *'2 Ebenfalls liege bei den OPLS-modifizierten Scaffolds von
Salgado et al. (2019)1*" der Hauptvorteil in der Osteoinduktivitit. Das Verhalten
mesenchymaler Stammzellen kénne sich zu Gunsten osteogener Differenzierung in spéte
Osteoblasten dahingehend verandern, dass vermehrt Extrazellularmatrix mit Hilfe von
Osteopontin und Calciumdepots gebildet wiirdel*”. Auch im Tierversuch zeigen mit
Phosphoserin  modifizierte  Calciumphosphatzemente  verbesserte  Resorptions-
eigenschaften und eine erhohte Knochenregenerationt®,  Mit Hilfe von
Computersimulationen konnte bestétigt werden, dass Phosphoserin bei Koprazipitation
mit Calciumphosphat mit allen seinen funktionellen Gruppen interagiert und wohl in die
amorphe Matrix des Calciumphosphates eingebaut wird™74l,

In den soweit aufgezeigten Studien spielt OPLS die Rolle eines Modifiers, dessen Anteil
am jeweils untersuchten Material noch vergleichsweise gering ist. Dabei gibt es jedoch
Hinweise darauf, dass gerade in vivo (im Dasein von Osteopontin und Calciumionen) ein
hoherer Gehalt an OPLS noch hoheres Potential hinsichtlich der Differenzierung
mesenchymaler Stammzellen, der Zellviabilitdt und der Produktion von
Extrazellularmatrix bergen wiirdel**l. Im Sinne der Biomimetik (vgl. Kapitel 2.1.2) zeigt
das Beispiel des Phragmatopoma californica Wurms (,,Sandcastle worm®), der ein
proteinhaltiges klebendes Sekret erzeugt, dass Aminosauren als Hauptkomponenten von
Materialen zur Knochenregeneration fungieren kénnen. Dieser ,,Sandcastle glue® ist
biokompatibel und funktioniert unter anderem als Knochenadhésiv. Die sauren
Ruckstande dieses natirlichen  Klebstoffes beinhalten als Hauptbestandteil
Phosphoserin. I8 Hiervon bioinspiriert entstand ein anorganisch/ organisches Adhésiv,
wobei zusammen mit TTCP eben Phosphoserin eine Basiskomponente mit
vergleichsweise hohem Anteil darstellt!?”], Unter dem Namen Tetranite® wird dieses
patentierte (US 8,232,327; US 8,273,803; U S 8,765,189)*7¢1 Produkt seit 2014 von
LaunchPad Medical (seit August 2020: RevBio) entwickelt und vermarktet und war
bereits 2010 Anlass fir die Vergabe des ,,Innovator of the year Award* der Firma Stryker
Orthopedics, woraufhin weitere Auszeichnungen verbunden mit Sponsoringgeldern
folgten. Beworbene Anwendungsgebiete von Tetranite® sind die Stabilisierung von

dentalen Implantaten im Falle einer Uberdimensionierten Osteotomie, die Fixierung
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frakturierten Knochens oder die Stabilisierung von Wirbelkorpern im Rahmen einer
Sponylodese. 71 Hinsichtlich der Stabilisierung dentaler Implantate konnten
Conchran et al. (2020)*7 im in vivo Versuch an Hundeunterkiefern zeigen, dass
Tetranite® bereits nach 10 Tagen bei hervorragender Biokompatibilitat histologisch
innigen Kontakt sowohl zum Knochen als auch zum Implantat aufweist. Nach vier
Monaten sei viel des mineral-organischen Adhésives durch Knochen ersetzt worden.
Diesen Erfolgen stiinden die Ergebnisse aus den Kontrollgruppen bei adagquatem
Vorgehen unter Benutzung von Knochentransplantat oder lediglich des entstandenen
Blutgerinnsels deutlich nach. 781 Der erginzende Einsatz von mineralisch-organischen
Adhasiven wie Tetranite® scheint auch bei der Versorgung von Unterkieferfrakturen mit
Splints sinnvoll zu seinl™™l.  Foley et al. (2020)*8% schreiben Tetranite® aus
Erkenntnissen einer zweijahrigen Nachuntersuchung einer Kraniotomie an Schafen
deutliche Vorteile gegenuiber konventionellen Fixationsmoglichkeiten wie Titanplatten
und Schrauben zu. Mit Tetranite® fixierter Knochen zeige nicht nur biomechanische
Uberlegenheit, sondern auch schnellere und nahezu vollstindige Osteointegration,
wodurch es die Kranioplastik im Allgemeinen bereichere. [87 |n einem Tierversuch von
Sugita et al. (2021)8 wurden 26 Hunden jeweils drei Zahnimplantate auf je einer Seite
des Unterkiefers gesetzt und der Erfolg monatlich radiologisch tber ein Jahr hinweg
kontrolliert. Bei der Insertion wurde entweder das Adhé&siv aus TTCP und Phosphoserin,
bovines Knochenmineral oder kein Biomaterial verwendet. Das crestale Knochenniveau
konnte Uber das gesamte Follow-up bei Verwendung des Adhasives, wie auch bei der
Verwendung von bovinem Knochenmineral, konstant gehalten werden. Im Gegensatz
dazu konnte bei einer Implantat-Insertion ohne Biomaterial das crestale Niveau nicht
fortbestehen!*8l, Kesseli et al. (2020)[*82 jdentifizierten ein koordinatives Netzwerk aus
Calcium und Phosphoserin als vorrangige kristalline Phase dieses abgebundenen
Zementes(*®, Dieses Adhasivsystem aus TTCP und Phosphoserin konnte von
Kirillova et al. (2020)1%1 {iber Modifikationen mit Polylactid-co-Glycolid (PLGA)-
Fasern, PLGA-Naht oder Chitosanlactat hinsichtlich seiner Druckfestigkeit verstarkt
werden(&3l,

2019 erhielt Tetranite® die Genehmigung fir klinische Studien von der U.S. Food and
Drug Administration und beschleunigte die Aufnahme der Kklinischen ,,First-in-Man*-

Studie. 2020 wurde die erste europdische klinische Studie initiiert. 2021 startete
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Tetranite® bereits die prakommerzielle Vermarktung, die sich bislang noch auf die
dentale Veterindrmedizin beschrénkt. Indikation ist hierbei das Auffillen von Ex-
traktionsalveolen zur Verbesserung der Heilung und zur Socket Preservation bei Hunden.
Zudem wurde RevBio die Mdglichkeit gegeben, ihr Produkt einem in vivo Experiment
im U.S. National Laboratory der Internationalen Raumstation zuzufihren, um so tber die
Arbeiten in einer Mikrogravitationsumgebung neue Erkenntnisse iber die Versorgung

oder Prévention osteoporotischer Patienten auf der Erde zu erlangen. [77]

Trotz der aufgezeigten Eigenschaften, welche OPLS in biokompatiblen Zementsystemen
mit sich bringt, sowie der in Kapitel 2.2.2 beschriebenen Vorteile, welche
Magnesiumphosphatzemente gegeniiber Calciumphosphatzementen haben konnen,
konnten im Rahmen der Literaturrecherche keine Forschungsarbeiten, die sich mit

Formen der Kombination dieser Stoffe beschaftigten, ausgemacht werden.
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3 Material und Methoden

3.1 Prufkorperherstellung

3.1.1 Herstellung der Knochenprifkorper
Die Herstellung der Priifkorper erfolgte nach Vorschlagen aus der Dissertation ,,In vitro
Testverfahren zur Qualifizierung von Knochenklebstoffen* von 2018, welche durch den
Autor selbst verfasst wurdel:
Frischem bovinen Femur (Metzgerei Dotzel, Wirzburg, Deutschland und Metzgerei
Hlbschmann, Ebermannstadt, Deutschland) wurde mit der Knochenbandsage MKB 754
Selekta 3 (Fa. Mado GmbH, Dornhan, Deutschland) die Epiphysen entfernt, woraufhin
die Diaphyse in grobe Stiicke zerteilt wurde. Dabei wurden Muskel- und Sehnenansatze
sowie Periost und Knochenmark entfernt. Mit Hammer und Meiel wurde die verbliebene
Kortikalis  weiter zerkleinert und anschlieBend unter Wasserkihlung mit
SiC-Nassschleifpapier Korn 80 (Fa. Schmitz Metallographie GmbH, Herzogenrath,
Deutschland) an dem Tellerschleifer Metaserv® 3000 (Fa. Buehler, Esslingen am
Neckar, Deutschland) bei 300 U/min modelliert. Es resultierten quaderférmige Prif-
kérper (20 mm x 10 mm x 5 mm) und zylinderférmige Prifkorper (3 mm?2 x «t x 3 mm)
(vgl. Abbildung 6, Kapitel 3.3), wobei letztere mit der Drehmaschine Robling 800 Stfl
bei 2000 U/min gedreht wurden. AbschlieBend wurden die Prifkorper oberflachlich
handisch mit SiC-Nassschleifpapier Korn 80 bearbeitet.
Generell wurde der im Metzgereifachbetrieb abgeholte Knochen innerhalb von 24 h
verklebt, wobei der Knochen, die Zwischenprodukte innerhalb  des
Verarbeitungsvorganges sowie die fertigen Prifkorper stets in PBS-Losung bei 5 °C
gelagert wurden. Die Zusammensetzung der zehnfach konzentrierten Stammlésung der
verwendeten PBS-Losung ist Tabelle 3 zu entnehmen. Ein pH= ~7,4 wurde nach
Verdinnung mit den pH-Metern inoLab Level 1 und inoLab Level 2 (Fa. WTW,
Weilheim, Deutschland) eingestellt.

21



Material und Methoden

Tabelle 3: Zusammensetzung der zehnfach konzentrierten Stammldsung phosphatgepufferter Salzlésung (PBS).

NacCl 80¢ Lot: 712A16294; Scheller, Euerbach
KCI 290 Lot: K46167736515; Merck, Darmstadt
Na2HPOs4 14/4¢ Lot: F1897486529; Merck, Darmstadt
KH2PO2 249 Lot: A585477734; Merck, Darmstadt
H20 11

3.1.2  Herstellung der Hydroxylapatitprifkorper

Zur Herstellung der HA-Prufkorper wurden zundchst entsprechende Formen mit Hilfe
vom additionsvernetzenden Vinyl-Polysiloxan Dublisil® (Fa. Dreve Dentamid GmbH,
Unna, Deutschland) hergestellt, wobei das Dublisil® nach 1:1 Mischen von je 50 g in
eine 20 cm x 10 cm x 3,5 cm grolRe Form gegeben wurde, an deren Boden bereits zehn
Prufkorper der entsprechenden Grofe aus Knochen (vgl. Kapitel 3.1.1) in gleichmaRigem
Abstand mit Cyanoacrylat fixiert worden waren. Die Aushartezeit bis zur Entformung
betrug 45 min. Die entstandenen Dublisil®-Moulagen fungierten im Folgenden
formgebend fir die Herstellung der quaderférmigen HA-Prufkdrper. Analog wurden
entsprechende Moulagen fir zylindrische HA-Prifkérper mit den Abmessungen
3mm?2x 7 x 3mm (vgl. Kapitel 3.1.1) als zweites Fiigeteil fiir die spatere Priifung der
Abscherfestigkeit sowie Moulagen fur zylindrische Prifkérper aus den zu
untersuchenden Zementen fur die Druckfestigkeitsprifung (vgl. Kapitel 3.4.1),
hergestellt.

Fir die Synthese von HA wurde zunédchst a-TCP bendétigt. Dieses wurde aus 0,716 mol
CaHPOg4 (Lot: H1630; Fa. Honeywell, Vereinigte Staaten) und 0,33 mol CaCO3 (Lot:
A0915620609; Fa. Merck, Darmstadt, Deutschland) hergestellt. Diese beiden
Ausgangspulver wurden eine Stunde in Achatbechern in der Plantetenmuhle PM 400 (Fa.
Retsch GmbH, Haan, Germany) vermischt und anschlieBend in Tiegel geflllt, wobei ein
Bullerring beigelegt wurde. Nach dem Sintern im Ofen bei 1400 °C wurde der
Sinterkuchen auf <355 pum zerkleinert. Das Pulver wurde dabei 4 h trocken gemahlen.
Vom erhaltenen o-TCP wurden 3 g auf der Préazisionswaage E12145 (Fa. Ohaus,
Greifensee, Schweiz) abgewogen, mit 1 ml 2,5 % Na>HPO4 homogen vermengt und die
Moulagen umgehend mit der entstandenen Zementpaste befllt. Die Moulagen wurden
nachfolgend 2-4 h im Wasserbad TW20 (Fa. Julabo GmbH, Seelbach, Deutschland) bei
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37 °C und einer Luftfeuchtigkeit von 100 % gelagert, jedoch ohne dass die Prufkorper in
direktem Kontakt zum Wasser standen. Im Anschluss wurden die Prufkorper entformt
und fur 7 d direkt im Wasserbad unter den genannten Bedingungen gelagert. Zuletzt
wurden die entstandenen zylindrischen und quaderférmigen Prifkdrper im
Trockenschrank Modell 100-800 (Fa. Memmert GmbH & Co. KG, Schwabach,
Deutschland) bei 37 °C fir 2 d entwéssert und abschlieend mit SiC-Nassschleifpapier
Korn P80 (Fa. Schmitz Metallographie GmbH, Herzogenrath, Deutschland)
oberflachlich angeraut. Alle verwendeten und erhaltenen Substanzen wurden

rontgenspektrometrisch analysiert.

3.2 Herstellung eines neuartigen Knochenzementes auf Basis von
O-Phospho-L-serin und Magnesiumphosphaten bzw. -oxiden

3.2.1  Rohpulver und Rohpulversynthesen

Tabelle 4 gibt einen Uberblick tber die fir die Zementsynthesen verwendeten
Chemikalien. Einige Edukte der Reaktionen wurden dabei eigens hergestellt, wobei die
Vorgéange im Folgenden beschrieben werden:

Fur die Herstellung von Farringtonit-Rohpulver wurde Magnesiumhydrogenphosphat auf
<125 pm gesiebt (Fa. Retsch Technology GmbH, Haan, Deutschland) und das erhaltene
Pulver im Achatbecher 60 min bei 200 U/min in zwei Richtungen trocken gemahlen. Das
gemahlene Pulver wurde mit Magnesiumphosphat im Verhéltnis 2:1 fiir 60 min in der
Planetenmihle bei 200 U/min in zwei Richtungen vermengt. Danach wurde das Produkt
bei 1100 °C fur finf Stunden gesintert und im Anschluss gemérsert und auf <355 pum
gesiebt. AbschlieBend wurde das Pulver nochmals fiir 60 min in zwei Richtungen trocken
aufgemahlen.

Fur die Herstellung eines amorphen Cattiit-Rohpulvers wurden 250 ml NasPO4-12H,0
(0,4 M) und 250 ml MgCl> (0,6 M) in einem Becherglas vermengt und anschlieBend in
einen Buchner-Trichter Uberfihrt. Dort wurde mit Hilfe einer Vakuumpumpe das
ausgefallene Material iber einen Filter von der LGsung getrennt. Es erfolgte eine Spiilung
mit 1 | Reinstwasser und 1 | Aceton und eine anschlieRende Trocknung bei 37 °C Uber
Nacht. AbschlieRend wurde das Pulver im Hochtemperaturofen (Fa. Nabertherm GmbH,
Lilienthal, Germany) wéarmebehandelt. Dabei wurde der Ofen in 200 min auf 100 °C

aufgeheizt. Nach einer Haltezeit von 30 min wurde die Temperatur in 200 min auf 400 °C
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erhoht und diese Temperatur 6 h gehalten. Die Abklhlung auf Raumtemperatur erfolgte

im Ofen. Dieses Temperaturregime wurde auch auf das Mgs(POs)2-xH20O-Rohpulver

angewendet.
Das TTCP-Rohpulver wurde aus 12,1 mol CaHPO4 (Montetit) und 11,5 mol CaCOz3
synthetisiert. Hierfir wurden die beiden Ausgangspulver fir 60 min im

Pflugscharmischer vermischt. Anschlielend wurde das Pulver in Alsint-Tiegel gefullt
und bei 1500 °C fir 5 h gesintert, woraufhin eine Siebung auf 125 pum erfolgte.

Aus 0,716 mol CaHPO4 und 0,33 mol CaCOs wurde das a-TCP-Rohpulver hergestellt.
Die beiden Ausgangspulver wurden 60 min in Achatbechern in der Plantetenmiihle
PM 400 (Fa. Retsch GmbH, Haan, Germany) vermischt und anschlief3end in die Tiegel
gefillt, wobei ein Bullerring beigelegt wurde. Nach dem Sintern im Ofen bei 1400 °C
wurde der Sinterkuchen auf <355 um zerkleinert. Das Pulver wurde dabei 4 h trocken

gemahlen.

Tabelle 4: Uberblick tiber die verwendeten Rohpulver im Zuge der Zementsynthesen.
Rohpulver/ Chemikalie Firma

O-Phospho-L-Serin (OPLS) Sigma-Adrich GmbH,

Steinheim, Deutschland

Lot/ Batch-Nr.

Lot: BCBP8155V,
Lot: BCCC8927

Lot: BCBP8155V
Batch-Nr.: 14000853/0

Magnesiumoxid (291) Magnesia GmbH, Lineburg,

Deutschland

Magnesiumoxid (27) Magnesia GmbH, Lineburg, Batch-Nr.: 17000587/0

Deutschland

Magnesiumoxid (2835) Magnesia GmbH, Lineburg, Batch-Nr.: 19000759/1

Deutschland

Lot: E-1210

Magnesiumhydrogen-
phosphat

Sigma-Aldrich/ Honeywell,
Missouri, Vereinigte Staaten

Magnesiumphosphat

VWR Prolabo, Pennsylvania,

Vereinigte Staaten

Lot: 14K030040

Trimagnesiumphosphat-
Hydrat

Acros Organics, New Jersey,

Vereinigte Staaten

Lot: A0409007

Calziumhydrogenphosphat
(Monetit)

Fluka Honeywell, New Jersey,

Vereinigte Staaten

Lot: H1630

Lot: K32594
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Rohpulver/ Chemikalie Firma Lot/ Batch-Nr.

Avantor, Radnor, Pensilvania,

Vereinigte Staaten

Calciumcarbonat Merck, Darmstadt, Lot: A0915620
Deutschland Lot: A03720320
Phytinsaure- Sigma-Aldrich GmbH, Lot: BCBV5077
Natriumsalzhydrat Steinheim, Deutschland
D(-)-Mannitol VWR Prolabo, Radnor, Lot: 21A044111
Pennsylvania, Vereinigte
Staaten
Trinatriumphosphat- Sigma-Aldrich GmbH, Lot: MKCG1849
Dodecahydrat Steinheim, Deutschland Lot: MKCJ3556
Magnesiumchlorid- Sigma-Aldrich GmbH, Lot: 68996-095
Hexahydrat Steinheim, Deutschland

3.2.2  Zementherstellung
Die Komponenten wurden vorab abgewogen, wobei die Komposition dahingehend
moduliert wurde, dass einzelne Pulverbestandteile sowie das Pulver/ Flissigkeits-
Verhaltnis (PLR) in Reihen probatorisch sukzessive verandert und jeweils die
Auswirkungen erfasst wurden. Die Trockenmasse wurde dabei nach dem Abwiegen stets
homogen vermengt und alle Komponenten anschlieRend auf der Glasplatte manuell mit
einem Spatel zugig vermischt. Das homogene Geflige wurde sofort in entsprechende
Moulagen gefullt, oder es wurden damit direkt die entsprechenden Prifkorper verklebt
(vgl Kapitel 3.3). In dieser Phase der experimentellen Findung geeigneter
Zementkompositionen wurde zunéchst methodisch eine definierte Menge an OPLS mit
unterschiedlichen Mengen an MgO und/oder Mgs(PO4)2-Rohpulvern, welche wiederum
in verschieden Verhéltnissen zueinander probiert wurden, in systematischen Reihen
vermengt. Die Trockenmassen wurden jeweils in unterschiedlicher PLR mit Wasser
kombiniert. Dabei wurden die mutmaRlichen Auswirkungen einzelner Parameter auf die
Zementeigenschaft erfasst. Als Qualitdtsmerkmale dienten zunéchst folgende Parameter:
Eine unkomplizierte homogene Vermengung zur Zementpaste, eine Verarbeitungszeit

von 30 s - 1 min, eine Formstabilitat der Zementmasse nach 2-3 min und eine Abbindezeit
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von hochstens 15 min (der Zement ist dann mit moderatem Druck von ~2 N oberflachlich
nicht mehr einzukratzen). Zudem sollte die angemischte Paste ausreichend niedrigviskds
sein, um sie in eine 1 ml Injektionsspritze zu Uberfuhren und so prézise auf die Prifkorper
fur die Prifung der Klebefestigkeit zu applizieren (vgl. Kapitel 3.3, Abbildung 6).
Anfanglich war lediglich die empfundene Klebrigkeit an Glasplatte und Zementspatel
entscheidend daruber, ob weitere Versuche mit der entsprechenden Zementkomposition
durchgefuhrt wurden. Der Korpus an Kompositionen mit positiven Eigenschaften wurde
mechanischen Tests (vgl. Kapitel 3.4) unterzogen. Bei der Priifung der Abscherfestigkeit
wurden zunéchst HA-Prifkorper verklebt und gegeneinander abgeschert, da die
Praparation von frischem Knochen immens aufwandig ist und der groBte Teil der
Zementkompositionen in dieser Phase der experimentellen Findung geeigneter
Zusammensetzungen untauglich ist. HA sollte als anorganische Komponente des
Knochens diesem am ndchsten kommen. Bei Klebefestigkeiten > ca. 3-5 MPa traten
jedoch Bruiche innerhalb der HA-Priifkorper anstatt innerhalb der Klebefuge oder an der
Adhasivzone auf (vgl. Abbildung 5). In diesen Féllen wurde fur die zu testende
Komposition, wie in Kapitel 3.1.1 beschrieben, Knochen prépariert und an diesem die
Scherfestigkeit eruiert. In Zusammenschau erreichten alle in dieser Arbeit vorgestellten
Kompositionen die erforderlichen Festigkeitswerte fir eine Testung am Knochen,
weshalb den HA-Prifkérpern lediglich in  der Findungsphase geeigneter

Zementkompositionen eine entscheidende Rolle zukam.

Abbildung 5: Beispiele fir Briiche innerhalb der HA-Priufkdrper bei Testungen der Scherfestigkeit der
Klebezemente.
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Neben den beschrieben Variationen der Verhéltnisse der basalen Parameter zueinander
innerhalb der Zementsysteme wurden zudem Magnesiumoxide mit abweichender
Methodik in ihrer Calcinierung und somit mit unterschiedlicher Reaktivitat verwendet.

Die verwendeten Magnesiumoxide sind in Tabelle 5 aufgelistet.

Tabelle 5: Ubersicht tiber die verwendeten Magnesiumoxide hinsichtlich Calcinierung, PartikelgroRe und

Reaktivitat.
MgO Calcinierung PartikelgrofRe Reaktivitat
[um]

2835 Elektrisch 12,7 wenig reaktiv
geschmolzen (EFM)

27 Kaustisch gebrannt 7,6 mittel reaktiv
(CC™M)

291 Kaustisch gebrannt 9,8 mittel reaktiv
(CC™M)

Nebst den beschriebenen Kombinationen von OPLS, Farringtonit, MgO und Wasser
wurden auch Systeme ohne Farringtonit aus OPLS, MgO und Wasser untersucht. Zudem
waren MgO-freie Systeme mit OPLS, TMP-Hydrat bzw. Cattiit und Wasser Teil der
Untersuchung. Um eine ausreichende Reaktivitat zu erzielen, wurden bei letzteren
Zementsystemen die Magnesiumphosphat-Rohpulver nochmals warmebehandelt und
hierdurch amorphisiert (vgl. Kapitel 3.2.1).

Es kristallisierten sich sechs Zementkompositionen heraus (siehe Tabelle 6, Komposition
(1)-(5), Supplement (7)), welche hinsichtlich ihrer besonderen mechanischen
Eigenschaften Anklang fanden. Ein weiteres System auf Basis von OPLS ist Tetranite®
(Fa. RevBio, Inc., Lowell, Vereinigte Staaten), welches fur die Versorgung von
frakturiertem Knochen und fur die Stabilisierung von Metallkérpern im Knochen eine
Revolutionierung der Standardbehandlungen verspricht!®. Einen Kongruent zu
Tetranite® stellt die verwendete Referenz Komposition (6) dar. Diese entstammt
,TABLE 1, Composition 1B* aus dem Patent No. US 8,273,803 B2 und verspricht bei
einer Aushértezeit von 5 min eine Klebefestigkeit von 3300 kPal'’®l. Sie gilt als Referenz
und beinhaltet TTCP als Reaktant zu OPLS. Die anderen Formulierungen beinhalten im
Gegensatz dazu Magnesiumverbindungen als Reaktant. Die Kompositionen (1)-(6)
wurden mechanischen Tests unterzogen (vgl. Kapitel 3.4) und Abbindeverhalten (vgl.
Kapitel 3.5) sowie weiterfiihrende Analysen (vgl. Kapitel 3.6) wurden angestellt.

Supplement-Komposition (7) fuBt auf zusétzlichen Experimenten mit vollstdndig
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amorphem reinen Cattiit. Sie gentigt den in diesem Kapitel beschriebenen Anspriichen,
wurde aber nicht systematischen mechanischen Tests und Analysen unterzogen. Sie gilt

daher lediglich als nachtragliche Erganzung.

Tabelle 6: Geeignete Kompositionen, welche mechanischen Testungen an Knochen, sowie Analysen des
Abbindeverhaltens und weiterfiihrenden Analysen unterzogen wurden.

Probenbezeichnung Komposition PLR
§)) OPLS 255mg 3,87
Farringtonit 235mg
MgO(291) 90mg
H,O 150l
?2) OPLS 255mg 3,93
Farringtonit 205mg
MgO(27) 130mg
H,O 150 wl
A3) OPLS 255mg 3,93
MgO(2835) 335mg
H,O 150 wl
“) OPLS 255mg 3,58
MgO(2835) 235mg
MgO(27) 100mg
H,O 165ul
Q) OPLS 150mg 2,56
TMP-H,O0 400mg
(wirmebehandelt)
H,O 215ul
(6)!176] OPLS 150mg 4,23
(Referenz) TTCP 400mg
H,O 130ul
@) OPLS 80mg 2,33
(Supplement) Cattiit 200mg
(wirmebehandelt)
H,O 120ul
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3.2.3 Zementmodifikationen
Auf Basis der Kompositionen (2) und/ oder (5) aus Tabelle 6 (Kapitel 3.2.2) wurden
diverse Zusatzversuche zur Modifikation angestellt, da sich diese beiden Kompositionen
durch ihre gute Verarbeitbarkeit und/oder mechanischen Fahigkeiten profilierten. Die
Modifikationen umfassten das Einbetten in eine Glycerin-Matrix, die Integration von
dreiarmigem sternférmigen NCO-sP(EO-stat-PO) und die Inklusion von porogenem
Mannit.
Der Versuch der Einbettung in eine Glycerin-Matrix erfolgte mit Komposition (2).
Hierbei kamen 7,5 g Trockenmasse (3,24 g OPLS; 2,61 g Mgs(POa4)2; 1,65 g MgO(27))
auf 3,2 g Glycerin (Charge 280296312; Fa. Carl Roth GmbH, Karlsruhe, Deutschland).
Diese wurden im Plantetenmischer Thinky ARV-310 (C3 Prozess- und Analysetechnik
GmbH, Haar, Deutschland) ohne Vakuum 20 s mit 200 U/min und anschliefend 3 min
bei 2000 U/min vermengt. Die resultierende Paste wurde mit einer Spritze in die
Moulagen fir die Druckfestigkeitsprifung tberfihrt und anschlieBend bei 100 %
Luftfeuchtigkeit fir 24 h im Wasserbad (Fa. GFL, Burgwedel, Deutschland) ohne
direkten Kontakt zum Wasser ausgehértet. Die entstandenen Quader wurden einer
Druckfestigkeitsprifung unterzogen (vgl. Kapitel 3.4.1). Zudem wurde eine XRD-
Analyse (vgl. Kapitel 3.6.1) und eine Elektronenmikroskopie (vgl. Kapitel 3.6.2)
angestellt.
Fur die Integration von dreiarmigem star-PEG wurden die Pulver der Kompositionen (2)
und (5) abgewogen. Die Trockenmasse wurde mit unterschiedlichen Anteilen an
dreiarmigem NCO-sP(EO-stat-PO) (Aquapol®; Fa. Hartmann, Heidenheim an der
Brenz, Deutschland) versetzt. Dieselben Formulierungen wurden auch ohne Zugabe von
Wasser probiert. Es resultierten stets Massen mit sehr klebrig-leimigem Charakter, jedoch
ohne spontane Aushértung. Bei einem SPEG-Anteil von 20 % erfolgte die Aushértung
nach 24 h. Mit diesen Zusammensetzungen wurden Knochenfligeteile verklebt und die
Scherfestigkeiten eruiert (vgl. Kapitel 3.4.2).
Eine Inklusion von Mannit als Porogen erfolgte auf Basis der Komposition (2) (vgl.
Tabelle 7).
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Tabelle 7: Schema zur Madifikation von Komposition (2) mit Mannit-Porogen.

Trockenmasse
OPLS 255 mg
Mgs(POa). 205 mg
MgO(27) 130 mg
Mannit X mg
Flussigkeit (PLR=3,93)
H.O X ul

Wie in Tabelle 8 gezeigt, wurde der Trockenmasse des Systems in aufsteigender Reihe
Mannit (10-30 Gew.-%) zugesetzt und der Anteil an Wasser fir die Reaktion
entsprechend einer PLR von 3,93 g/ml erhoht. Hierbei wurden zum einen basale
Parameter wie Verarbeitbarkeit, Aushértezeit oder Druckfestigkeit (vgl. Kapitel 3.4.1)
erfasst. Zum anderen wurden die Proben nach entsprechender Vorbereitung (vgl.

Kapitel 3.6.2) der Elektronenmikroskopie zugefuhrt.

Tabelle 8: Relativer Mannit-Anteil in Gew.-% an der Trockenmasse von Komposition (2) [OPLS 255 mg, Mgs(PO4)2
205 mg, MgO(27) 130 mg, Mannit x mg] in aufsteigender Reihe. Entsprechend Anteil an H2.0 geméR einer
PLR von 3,93 g/ml, sowie die Auswirkung auf die Aushartezeit.

Relativer Absoluter H20-Anteil Aushértezeit

Mannit-Anteil Mannit-Anteil [pd]

[%6] [mg]

10 59 165 10-15 min
(unverandert)

15 88,5 172,5 10-15 min
(unverandert)

20 118 180 20-30 min
(verlangert)

25 147,5 187,5 20-30 min
(verlangert)

30 177 195 20-40 min

(verlangert)
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3.3 Klebevorgang und Lagerung der Klebungen

Die Prufkorper wurden kurz vor der Klebung der PBS-L6sung entnommen. und grobe
Flussigkeitsauflagerungen mit einem Filterpapier entfernt. Fur die Verwendung im Test
auf Scherfestigkeit wurden die zylindrischen auf den quaderférmigen Knochenproben
mittig verklebt (vgl. Abbildung 6), wobei mit dem Ziel einer méglichst kleinen Klebefuge
ein moderater Fingerdruck von etwa 1-2 N aufgewendet wurde. Uberschiisse wurden
vorsichtig mit einem Spatel entfernt. Die verklebten Knochenproben wurden nach dem
Abbinden entweder umgehend (d.h. spétestens 15 min nach dem Verkleben) auf
Scherfestigkeit getestet, oder im Trockenschrank Modell 100-800 (Fa. Memmert GmbH
& Co. KG, Schwabach, Deutschland) bei 37 °C gelagert und nach einer Klebstoffalterung
von 1 h, 24 h oder 7 d der Scherfestigkeitsprifung unterzogen. Insgesamt umfasste das
Probenvolumen an Klebungen fiir jede dieser Zeiteinheiten fir jede Klebezement-

komposition jeweils 8 Proben (n=8).

Abbildung 6: Verklebte Knochenprifkdrper fur die Prifung der Klebefestigkeit (links) und Darstellung der
Injektionsfahigkeit der verwendeten Pasten (rechts).

3.4  Mechanische Testung
Die Festigkeitswerte wurden mit der Universalprifmaschine Zwick/Roell 2010 (Fa.
Zwick GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland) und der Prifsoftware testXpert® II
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ermittelt. Es wurde eine Prufgeschwindigkeit von 1 mm/s gewéhlt. Ab einer Vorkraft von
1 N wurde gemessen und eine 10 kN-Messdose wurde verwendet.

3.4.1 Druckfestigkeit
Vielversprechende Klebezementproben, welche sich beim in Kapitel 3.2.2 beschrieben
Vorgehen abzeichneten, wurden hinsichtlich ihrer Druckfestigkeit charakterisiert.
Hierfir wurden die Zemente in Dublisil®-Moulagen eingebracht, sodass Zementquader
mit einer GroRe von 6 X 6x 12 mm hervorgingen. Eventuelle Unebenheiten der
Oberflache wurden nach dem Ausharten mit SiC Sandpapier (Korn P80, Schmitz-
Metallographie, Herzogenrath, Germany) egalisiert. Die Druckfestigkeit oc [Mpa] wurde

nach folgender Formel berechnet:

Fmax [ N ] (5)
mm?

Hierbei ist Fmax die wéhrend der Messung maximal aufgetretene Kraft und A die Flache,
auf welche diese Kraft orthogonal einwirkt. Die Messung wurde ab einer
Prufkdrperverformung von 20 % bei ausbleibendem Kraftabfall automatisch

abgebrochen.

Abbildung 7: Zementquader (A) und Prifaufbau zur Messung der Druckfestigkeit (B).
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3.4.2  Abscherfestigkeit
Die Ermittlung der Abscherfestigkeit erfolgte nach den Beschreibungen aus der
Dissertation ,,In vitro Testverfahren zur Qualifizierung von Knochenklebstoffen* des
Autors selbst von 2018531, Die verwendete Priifvorrichtung (siehe Abbildung 8) wurde
in der hauseigenen Werkstatt des Instituts hergestellt. Die Knochen- bzw.
Zementprufkorper wurden in der entsprechenden Aussparung in der Prifvorrichtung mit
Hilfe der Fixierschraube arretiert, sodass lediglich das zylindrische Fugeteil in der
Metallaussparung fir den 66,23 g schweren Stempel zur Abscherung in Position kam.
Nachdem der Stempel vorsichtig mit der spitzen Seite zur Klebefuge auf den
zylindrischen Knochenkorper gelegt worden war, wurde ziigig die Prifmaschine
gestartet. Durch diesen Prufaufbau applizierte die Prifmaschine axial Kraft auf den
Stempel und Ubte eine entsprechende Schubspannung auf die Klebung aus bis ein
Kraftabfall registriert wurde. Die Kraft Fo des Stempels wurde zur maximal wéhrend der
Prifung aufgetretenen Kraft Fmax addiert. Die Klebefestigkeit tg ergab sich dann mit Hilfe

folgender Formel:

Fpox + F F N
Klebefestigkeit Tz = maxA S "Aax [mmz] 2 [MPa] (6)

10,5 cm

Abbildung 8: Aufbau der Prifvorrichtung des Scherversuches.
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3.5  Analyse des Abbindeverhaltens

3.5.1 Temperatur, pH-Wert und Gewichtsverlust in PBS-Lagerung

Die Abbindetemperatur der Klebezemente wurde mit Hilfe des Thermometerstabes des
Magnetriihrers MR Hei-Tec (Fa. Heidolph, Schwabach, Deutschland) und des Voltcraft
K202 Datalogger Thermometers (Fa. Conrad Electronic SE, Hirschau, Deutschland) tiber
30 min erfasst.

Es erfolgte zudem eine pH-Metrie tiber 24 h dieser Klebezemente unter Verwendung des
InoLab Level 2 (Fa. WTW, Weilheim, Deutschland).

Um das Verhalten der Zemente in wassrigem Milieu zu analysieren, wurden je
Komposition zehn Prifkorper hergestellt, wie sie auch fir eine Druckfestigkeitsprufung
verwendet wurden (vgl. Abbildung 7). Die Prifkorper verweilten jeweils 7 d bei 37 °C
im Trockenschrank Modell 100-800 (Fa. Memmert GmbH & Co. KG, Schwabach,
Deutschland) und wurden anschlieend auf der Prazisionswaage E12145 (Fa. Ohaus,
Greifensee, Schweiz) gewogen. Jeder Prufkorper wurde in einen identischen Einweg-
Probenbehélter Uberfuhrt, welcher mit PBS-L6sung befullt wurde. Nach jeweils 24 h
(Uber insgesamt 10 d) wurde je ein Prifkorper der Losung entnommen, nochmal 7 d bei
37 °C gelagert und das Gewicht abschlieRend nochmals gemessen. Der Versuch wurde
insgesamt dreimal durchgefuhrt, sodass je Tag abschlieBend drei Messergebnisse

vorlagen.

3.5.2 Injizierbarkeit

Im Sinne einer leichten Anwendung via Injektion wurden geeignete Klebezemente und
deren Modifikationen (vgl. Kapitel 3.2.3), nachdem sie auf einer Glasplatte homogen
vermischt wurden, in eine 1 ml Luer-Lok™ Tip Spritze (Fa. BD, Franklin Lakes,

Vereinigte Staaten) tberfuhrt und die Injizierbarkeit Uberpriift sowie dokumentiert.

3.5.3  Fourier-Transform-Infrarotspektrometer (FTIR)

Fur die Analyse der Abbindereaktion, insbesondere des Verhaltens organischer
Bestandteile, wurden die Ausgangspulver bzw. bereits ausgehartete und anschlielRend per
Morser pulverisierte Zemente auf das ATR-Element des FTIR (Fa. Thermo Fisher
Scientific, Waltham, Massachusettes, Vereinigte Staaten) tibertragen. Es wurde in einem

Spektrum von 4000 bis 650 cm™ gemessen. Funktionelle Gruppen wurden anhand der
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Absorptionsbanden, die durch Molekilschwingungen und -rotationen in Folge der
infraroten elektromagnetischen Strahlung entstanden waren, identifiziert. Die
entsprechenden Referenzspektren wurden aus ,,Spektroskopische Methoden aus der

organischen Chemie“ von Manfred Hesse et al. entnommen[&4l,

3.6  Weiterfuhrende Analysen

3.6.1 Rontgendiffraktometrie (XRD)

Die Klebezemente wurden auf ihre mineralische Beschaffenheit hin mit Hilfe des
Rontgendiffraktometer D8 Advance (Fa. Bruker, Billerica, Vereinigte Staaten)
untersucht. Hierfur wurden alle verwendeten Rohpulver in den Messteller eingebracht
und mit einer Glasplatte angepresst und glattgezogen. Die abgebundenen
Zementkompositionen wurden zu Pulver kleingemorsert und mindestens 24 h im
Trockenschrank Modell 100-800 (Fa. Memmert GmbH & Co. KG, Schwabach,
Deutschland) bei 37 °C gelagert. Mit ihnen wurde anschlieend identisch zu den
Rohpulvern verfahren.

Das Erstellen der RoOntgendiffraktogramme sowie die Auswertung, Analyse und
Quantifizierung der Beugungsmuster geschah mit den Softwareprodukten
DIFFRAC.SUITE, DIFFRAC.COMMANDER, DIFFRAC.EVA und DIFFRAC.TOPAS
(Fa. Bruker, Billerica, Vereinigte Staaten). Die Referenzmuster entstammen der
Datenbank des International Centre of Diffraction Data (PDF-2, 1996).

Die verwendeten Referenzmuster sind Tabelle 9 zu entnehmen.

Tabelle 9: Verwendete Referenzmuster nach der ICDD-Datenbank PDF-2 (1996).

Name PDF-Nummer
Farringtonit PDF 33-0876
Magnesiumoxid PDF 43-1022
PDF 04-0829
Tetracalciumphosphat PDF 25-1137
a-Tricalciumphosphat PDF 29-0359
Magnesiumphosphat PDF 08-0038
PDF 32-0626
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Es wurde eine monochromatische CuK,-Strahlung auf die Proben angewendet. Die
Beschleunigungsspannung umfasste 40 kV, der Emissionsstrom ergab 40 mA. Im
Messdiagramm  wurden die Intensititen der Beugungsreflexe Uber einem
Beugungswinkel von 2 6 (62 Einfallswinkel) aufgetragen. Der erfasste Winkelbereich
betrug 10 - 70°. Es wurde mit einer Schrittgeschwindigkeit von 1,2 s/ Schritt und einer

Schrittweite von 0,02 ° gemessen.

3.6.2  Elektronenmikroskopie und Mikroskopie
Da Knochenproben auf Grund des hohen Gehalts an Restfeuchtigkeit Schdden am
Elektronenmikroskop verursachen konnen, wurden abgescherte Klebefugen auf HA-
Prifkorpern betrachtet. Um ein ausreichendes Vakuum erreichen zu kdnnen, wurden die
Proben zun&chst in Form und Volumen reduziert (vgl. Abbildung 9), mindestens sieben
Tage im Trockenschrank Modell 100-800 (Fa. Memmert GmbH & Co. KG, Schwabach,
Deutschland) bei 37 °C gelagert und verweilten anschlieBend 48 Stunden im
vakuumfesten Exsikkator, wobei Kieselgel mit Indikator (Fa. Merck, Darmstadt,
Deutschland) verwendet wurde. Die getrockneten Proben wurden zur Verbesserung der
REM-Auflésung anschlieBend im Sputter-Coater EM ACE600 (Fa. Leica Camera,
Wetzlar, Deutschland) bei 10”7 mbar mit 4,0 nm Platin beschichtet (siehe Abbildung 9).

Bis zur Elektronenmikroskopie verweilten die Proben wiederum im Exsikkator.

Abbildung 9: Platin-besputterte HA-Priifkdrper mit Klebefugenrickstédnden.

Die elektronenmikroskopischen Aufnahmen erfolgten am Rasterelektronenmikroskop
Zeiss Crossbeam 340 (Fa. Carl Zeiss, Oberkochen, Deutschland) bei 3,00 kV, einem

Vakuum von 1,25x 10°mbar und einer Blende von 30,00 um. Es wurden
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Sekundarelektronen verwendet. Die Bedienung erfolgte mit der Software Smart SEM®.

Von den Kleberesten am Knochen wurden zudem mikroskopische Aufnahmen am
Stereomikroskop SteREO Discovery.V20 (Fa. Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena,
Deutschland) mit der 81 mm-Linse PlanApo 0,63x FWD angefertigt. Hierfiir wurde die
Software ZEN® (Fa. Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, Deutschland) verwendet.
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4 Ergebnisse

4.1 Eingehende Hinweise

Ziel der Arbeit war die Entwicklung neuartiger Formulierungen auf Basis von
O-Phospho-L-Serin (OPLS) und Magnesiumphosphaten bzw. -oxiden, welche als
Knochenkleber bzw. Knochenzement fungieren. Grundlage der Referenz bildet die
Verbindung aus OPLS und TTCP, welche in diversen Publikationen bereits beschrieben
stlt7> 178,180, 181,183, 185, 186] |nsgesamt wurden sechs Formulierungen gefunden, welche in
Tabelle 6 (Kapitel 3.2.2) ersichtlich sind. Komposition (1) besteht aus Farringtonit und
MgO(291), welches Mg?* schnell bereitstellt. Komposition (2) enthalt statt MgO(291) ein
anderes CCM (MgO(27)), welches eine andere Partikelgroie, spezifische Oberflache
sowie Reaktivitat besitzt. Wahrend in Komposition (1) und (2) Farringtonit zugesetzt ist,
sind Komposition (3) und (4) frei von einem MgP. Komposition (3) repréasentiert zum
einen den Versuch, mit vergleichsweise unreaktivem MgO(2835) hdohere
Druckfestigkeiten im System zu erzielen. Zum anderen wird MgO(2835) durch
elektrische Schmelzung produziert und unterscheidet sich daher mafgeblich in seiner
Herstellungsart von MgO(291) bzw. Mg(27). Komposition (3) erfiillt jedoch nicht die in
Kapitel 3.2.2 beschriebenen Anforderungen, da sie erst nach 24 h ausgehértet und damit
in der Funktion als Klebezement ungeeignet ist. Komposition (4) ist als Bestrebung zu
verstehen, durch Verwendung von MgO(2835) und MgO(27) die in Kapitel 3.2.2
beschriebenen Anforderungen an einen Klebezement mit der Eigenschaft einer hohen
Druckfestigkeit zu vereinen. Die Kompositionen (5) und (7) sind Formulierungen ohne
MgO, in denen lediglich ein MgP die Reaktionsgrundlage bildet. Die Komposition (6)
entspricht der Formulierung in ,,TABLE 1, Composition 1B im US-Patent (Patent No.:
US 8,273,803 B2). Sie dient als Referenz und ist reprasentativ flir eine Reaktion zwischen
OPLS und einer Calciumverbindung, genauer TTCP. Der Kombination von OPLS mit
Calciumverbindungen steht die Idee einer entsprechenden Kombination mit

Magnesiumverbindungen gegenber.
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4.2 Mechanische Charakterisierung

4.2.1  Prufung der Druckfestigkeit
Abbildung 10 zeigt die errechneten Mittelwerte aus der Prifung der Druckfestigkeit (vgl.
Kapitel 3.4.1). Dargestellt sind die Kompositionen (1)-(6) (vgl. Tabelle 6, Kapitel 3.2.2)

aus dem jeweiligen Probenkorpus von n=8 je Zementkomposition je Zeiteinheit.

1 I Komposition (1): OPLS/ Mg,(PO,),/ MgO(291)/ H,0
I Komposition (2): OPLS/ Mg,(PO,),/ MgO(27)/ H,0
504 [ Komposition (3): OPLS/ MgO(2835)/ H,0
I Komposition (4): OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H,0
I Komposition (5): OPLS/ Mg,(PO,),"xH,0 (wirmebeh.)/ H,O

Referenz-Komposition (6): OPLS/ TTCP/ H,0 (1]

=] (%) =
(=] ] o
1 1 |

Druckfestigkeiten [MPa]

—_—
<
1

vk
*

Oh lh 24h
Zeitintervall
Abbildung 10: Druckfestlgkelten der Klebezementkompositionen (1)-(6):
Rot: OPLS/ Mgs(POs)2/ MgO(291)/ H20
Blau: OPLS/ Mgs(PQOa)2/ MgO(27)/ H20
Gelb: OPLS/ MgO(2835)/ H20
Griin: OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H20
Violett: OPLS/ Mgs(PO4)2:xH20 (warmebeh.)/ H20
Grau: OPLS/ TTCP/ H20 (Referenz)

Die Messungen erfolgten initial (0 h) und nach Lagerung bei 37 °C nach 1 h, 24 h und 7 d. Mit ,,**
markierte Messungen konnten nicht realisiert werden.

Die Ergebnisse der Druckfestigkeitsmessung der Zementkompositionen, welche im
Folgenden beschrieben werden, sind nochmals im Einzelnen in den Abbildung 35 A-F
(Kapitel 71V,

Anhang) dargestellt.

Komposition (1) (OPLS/ Mgs(POa)2/ MgO(291)/ H20) zeigte im zeitlichen Verlauf der
Lagerung eine Progression der Druckfestigkeit von 5,72+1,38 MPa bei initialer Messung
auf 13,31+0,95 MPa bei Messung nach 7 d. Komposition (2) (OPLS/ Mg3(POa)./
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MgO(27)/ H20) erreichte eine maximale Druckfestigkeit von 18,86+3,17 MPa ebenfalls
nach 7d, wobei innerhalb der ersten 24 h sogar eine leichte Regression der
Festigkeitswerte von initial 9,92+2,67 MPa auf 8,06+1,86 MPa zum Zeitpunkt nach 24 h
zu verzeichnen war. Komposition (2) wurde, wie in Kapitel 3.2.3 beschrieben, in eine
Glycerin-Matrix eingebettet. Die Ergebnisse der Druckfestigkeitsprufung sind in
Gegenberstellung zur Druckfestigkeit von Komposition (2) ohne Modifikation jeweils
zum Zeitpunkt nach 24 h Abbildung 11 zu entnehmen.

| S [OPLS/ MgO,(PO,),/ MgO(27)] in Glycerinmatrix
| NI OPLS/ MgO,(PO,),/ MgO(27)/ H,0

8,59043

8,06452

Druckfestigkeit nach 24h [MPa]

Abbildung 11: Vergleich der Druckfestigkeiten zwischen OPLS/ Mgs(PO4)2/ MgO(27)/ H20 trocken gelagert bei 37 °C
(nicht schraffiert) und OPLS/ Mgs(PO4)2/ MgO(27) eingebettet in eine Glycerinmatrix und ausgehartet
unter Wasserdampf bei 37 °C (schraffiert). Die Messungen erfolgten nach 24

Komposition (3) (OPLS/ MgO(2835)/ H.0) zeigte nach 24 h eine Druckfestigkeit von
30,05£3,08 MPa und damit die hochste Druckfestigkeit unter den MgO-basierenden
Kompositionen. Friihere Messzeitpunkte konnten auf Grund der Aushértezeit nicht
realisiert werden. Komposition (4) (OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H20) erbrachte die
hochste Druckfestigkeit nach 7 d mit 16,06+2,51 MPa bei initial 6,39+0,83 MPa. Auch
Komposition (5) (OPLS/ Mgs(POs)2-xH20 (wérmebeh.)/ H20) zeigte mit 34,82
+2,03 MPa die hdchsten Druckfestigkeitswerte am letzten Messzeitpunkt nach 7 d.
Komposition (6) (OPLS/ TTCP/ H,O) wurde Patent No.: US 8,273,803 B2[17¢l ent-
nommen und dient als Referenz. Es zeigte ebenfalls die hochsten Druckfestigkeitswerte
nach 7 d (42,60£5,99 MPa) bei vergleichsweise hohen Druckfestigkeitswerten initial
(35,32+3,73 MPa). Unter den Eigenkompositionen zeigte Komposition (5) mit Abstand
die hochsten Druckfestigkeitswerte, welche bereits initial mit 19,25+0,88 MPa

verhéltnismalig hoch waren.

40



Ergebnisse

4.2.2  Prufung der Klebefestigkeit
In Abbildung 12 kommen die errechneten Mittelwerte der Prifung der Klebe- bzw.
Abscherfestigkeit zur Darstellung. Gezeigt sind wiederum die Kompositionen (1)-(6)
(vgl. Tabelle 6, Kapitel 3.2.2) aus dem jeweiligen Probenkorpus von n=8 je
Zementkomposition je Zeiteinheit. Alle Zemente erwiesen sich als injizierbar (vgl.
Kapitel 3.5.2). Methodisch basieren diese Ergebnisse also auf der Applikation mittels
Spritze. AulRerdem sind bei den aufgefiihrten Ergebnissen durchweg Knochenprufkdrper
verklebt worden. HA-Priifkorper waren lediglich fir die initiale experimentelle Phase
verwendet worden (vgl. Kapitel 3.2.2). Ergebnisse von Festigkeitsprufungen mit HA-

Prifkorpern sind in dieser Arbeit daher nicht aufgefuhrt.

| Il Komposition (1): OPLS/ Mg,(PO,),/ MgO(291)/ H,0

I Komposition (2): OPLS/ Mg,(PO,),/ MgO(27)/ H,0

[ Komposition (3): OPLS/ MgO(2835) H,0

| Il Komposition (4): OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H,0

I K omposition (5): OPLS/ Mg,(PO,), xH,0 (wirmebeh.)/ H,0
Referenz-Komposition (6): OPLS/ TTCP/ H,0

S [\ E=N
1 1 1

Klebefestigkeiten [MPa]
1

Oh 1h 24h 7d
Zeitintervall

Abbildung 12: Klebefestigkeiten der Klebezementkompositionen (1)-(6):
- Rot: OPLS/ Mgs(POas)2/ MgO(291)/ H20
- Blau: OPLS/ Mgs(POas)2/ MgO(27)/ H20
- Gelb: OPLS/ MgO(2835)/ H20
- Grun: OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H20
- Violett: OPLS/ Mgs(POa)2-xH20 (wérmebeh.)/ H20
- Grau: OPLS/ TTCP/ H20 (Referenz)
Die Messungen erfolgten initial (0 h) und nach Lagerung bei 37 °C nach 1 h, 24 h und 7 d. Mit ,, **
markierte Messungen konnten nicht realisiert werden.

Die Ergebnisse der Messungen, welche im Folgenden beschrieben werden, sind im
Einzelnen nochmals in Abbildung 36 A-E (Kapitel 1V,
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Anhang) dargestellt.

Mit Komposition (1) (OPLS/ Mgs(POs)2/ MgO(291)/ H20) erhielt man zum
Messzeitpunkt nach 24 h mit 9,81+2,39 MPa die am hdochsten gemessenen
Klebefestigkeitswerte innerhalb des Systems sowie die héchst gemessenen Werte der
Arbeit insgesamt. Zum Messzeitpunkt nach 7d waren jedoch niedrigere
Klebefestigkeitswerte von durchschnittlich 5,4+1,09 MPa ermittelt worden. Initial
erreichte das System eine Klebefestigkeit von 5,08+0,83 MPa. Die hdchst gemessenen
Klebefestigkeitswerte zum initialen Messzeitpunkt wurden mit Komposition (2) (OPLS/
Mg3z(POa4)2/ MgO(27)/ H20) erreicht (7,29+1,35 MPa). Der maximale Wert wurde zum
Zeitpunkt nach 24 h erreicht (7,72+2,85 MPa). Insgesamt waren die durchschnittlichen
Messwerte bis hin zur Messung nach 7 d (6,71+2,46 MPa) aber auf einem &hnlich hohen
Niveau. In Komposition (2) wurde, wie in Kapitel 3.2.3 beschrieben, 3-Arm star-PEG
integriert. Die Ergebnisse der Prifung der Klebefestigkeit nach 24 h dieser
Modifikationen, ndmlich OPLS/ Mg3(POa)2/ MgO(27)/ H2.O mit 20 % 3-Arm star-PEG,
und dasselbe System ohne Wasser finden sich in Fehler! Verweisquelle konnte nicht g

efunden werden. in Gegenlberstellung zu Komposition (2).

I oF1 s/ Mg, (PO, MgO27) H,0
EEEEH oPLS/ Mg, (PO,), MgO(27)/ H,0 mit 20% dreiarmigem NCO-sP(EO-sar-PO)
1B orLs/ Mg,(PO,),/ MgO(27) mit 20% dreiarmigem NCO-sP(EO-stat-PO)

7,71681

4,75221

Klebefestigkeit [MPa]

0,34923

Abbildung 13: Vergleich der Klebefestigkeiten zwischen:
A) OPLS/ Mgs(POa)2/ MgO(27)/ H20 (nicht schraffiert; trocken ausgehartet),
B) OPLS/ Mgs(PO4)2/ MgO(27)/ H20 mit 20 % dreiarmigem NCO-sP(EO-stat-PO) (gerade
schraffiert; trocken ausgehartet),
C) OPLS/ Mgs(POa)2/ MgO(27) mit 20 % dreiarmigem NCO-sP(EO-stat-PO) (schrag schraffiert;
unter 100 % Luftfeuchtigkeit ausgehartet).
Die Messungen erfolgten nach 24

Die Ergebnisse der Druckfestigkeitsprifung von Komposition (4) (OPLS/ MgO(2835)/
MgO(27)/ H.0) wiesen initial Klebefestigkeiten von 5,07+1,08 MPa auf. Die hdchsten
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Werte wurden zum Zeitpunkt nach 24 h erzielt 7,07£1,65 MPa). Komposition (5) (OPLS/
Mgz(POs)2-xH20 (wérmebeh.)/ H20) erreichte bereits initial ihre hochste Klebefestigkeit
(6,60+0,88 MPa). Zeitlich war eine Regression der Werte festzustellen. Nach 7 d
bewirkte das System eine Klebefestigkeit von 1,45+0,35 MPa.Das Referenzsystem
Komposition (6)[*"81 (OPLS/ TTCP/ H:0) erreichte initial Festigkeitswerte von
1,86+0,32 MPa, wahrend nach 1h die hochst gemessenen Werte von im Mittel
2,35%£0,60 MPa erzielt wurden. Nach 7d wurden lediglich Klebefestigkeiten von
0,38+0,38 MPa eruiert, wobei nach dieser Zeit sich Fligeteile mitunter schon wéhrend der
Lagerung voneinander getrennt hatten (gewertet als Klebefestigkeit von 0 MPa). Mit den
oben genannten Klebefestigkeiten blieb die Referenz somit deutlich hinter den

Eigenkompositionen.

4.2.3 Klebesystemeigenschaften und Versagensmuster

Besondere Auffélligkeiten beim Klebevorgang und Unterschiede zwischen den Systemen
werden im Folgenden beschrieben.

Bei Testung der Kompositionen (1) und (2) trat ein durchgehend kohasives
Versagensmuster mit Klebertickstdnden an stets beiden Figeteilen auf. Bei der
Druckfestigkeitspriifung zeigten die Proben dieser Kompositionen ein duktiles
Versagensmuster. Gerade bei initialer Testung liel3en sich Proben massiv (bei teils >50 %
Verformung) komprimieren, bevor es zu einem relevanten Kraftabfall kam.
Demgegeniber war bei der Referenz-Komposition (6) durchgehend ein Sprddbruch
beobachtbar. Die beschriebenen Deformationseigenschaften und das Materialversagen
spiegelten sich auch im Spannung-Dehnungs-Diagramm wieder (siehe Abbildung 14).
Komposition (6) zeigte, genauso wie die Kompositionen (4) und (5), ein vorwiegend

adhéasives Bruchmuster.
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Abbildung 14: Beispiele charakteristischer Versagensmuster im Vergleich. Grau/Links: Sproder Bruch bei
Referenz-Komposition (6) mit abruptem Materialversagen ohne plastische Deformation.
Blau/Rechts: Duktiler Bruch bei Komposition (2) mit plastischer Deformation.

4.3  Systemcharakterisierung

4.3.1 Analyse mittels Fourier-Transform-Infrarotspektrometrie

Die Spektren der gemessenen Kompositionen (1)-(6) sind Abbildung 15 A-F zu
entnehmen. Abbildung 16 zeigt zusatzlich das FTIR-Spektrum der mit Glycerol
modifizierten Komposition (2) (vgl. 3.2.3).

Die Doppelbindungs-Valenzschwingung von —NHs" hat charakteristischerweise starke
Absorptionen im Bereich von 1500 cm™ und zusétzlich im Bereich von 1600 cm™. Die
entsprechenden Peaks sind im dargestellten Absorptionsspektrum von OPLS zu
identifizieren. Bei allen gemessenen Zementen ist eine Ausloschung dieser Peaks zu
beobachten, was eine Reaktion dieser funktionellen Gruppe nahelegt. Alle
Festkorperspektren der abgebundenen Zemente zeigen eine breite wenig intensive Bande
im Bereich von 3600-3100 cm™, die Kristallwasser zugeordnet werden kann.
Phosphorséureester haben im Fingerprint-Bereich stark intensive charakteristische
Absorptionen im Feld von 1250-1300 cm™. Ein kongruenter Peak ist im OPLS-Spektrum
zu erkennen. Auch hier ist eine Peakausléschung nach dem Abbinden zu verzeichnen,
was eine Reaktion der Phosphorylgruppe suggeriert. VVorstellbar wére generell, dass die
funktionellen Gruppen beim Abbinden koordinative Bindungen mit Mg?*-lonen

eingehen, sodass Chelatkomplexen resultieren.
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Abbildung 15: FTIR-Spektren (Transmissionsspektren) der jeweiligen Zementkompositionen (inkl. FTIR der Edukte)
im Wellenbereich von 4000 bis 680 cm™.
Grau: Zementkomposition; Dunkelgriin: OPLS; Blau: MgO(291), MgO(27), MgO(2835); Olive:
TTCP Orange: Farringtonit; Rosa: MgsOsP2-xH20 (warmebeh.); Cyan: Glycerol

Spektrum von Komposition (1): OPLS/ Mg3(POa)2/ MgO(291)/ H20

Spektrum von Komposition (2) OPLS/ Mga(POs)2/ MgO(27)/ H20

Spektrum von Komposition (3) OPLS/ MgO(2835)/ H20

Spektrum von Komposition (4) OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H20

Spektrum von Komposition (5) OPLS/ Mgs(POa)2-xH20 (warmebeh.)/ H20

Spektrum von Komposition (6): OPLS/ TTCP/ H20.
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Abbildung 16: FTIR-Spektrum (Transmissionsspektrum) der modifizierten Zementkomposition (2) (OPLS/ Mgs(PO4)2/
MgO(27)/ Glycerol; gehéartet unter 100% Luftfeuchtigkeit) (inkl. FTIR der Edukte) im Wellenbereich
von 4000 bis 680 cm™.
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4.3.2  Analyse mittels Rontgendiffraktometrie

In Abbildung 17- Abbildung 21 sind Rontgendiffraktogramme mit Intensitaten ber
einem Winkelbereich von 10 bis 70 ° der einzelnen Zementkompositionen sowie von
Rohpulvern dargestellt.

Die MgO-Rohpulver von unterschiedlicher Reaktivitéat sind in Abbildung 17 A gezeigt.
Sie weisen das gleiche Reflexmuster auf und sind nach PDF 43-1022 und PDF 04-0829
phasenrein. Dasselbe Reflexmuster findet sich bei Komposition (3) (OPLS/ MgO(2835)/
H20) und (4) (OPLS/ MgO(27)/ MgO(2835)/ H,0) (siehe Abbildung 17 B).

b MgO (2835) b Mo (2835) B
MgO (27) m A ——MgO (27)
——MgO (291) —— OPLS/ MgO(2835)/ H,0 |
—— OPLS/ MgO(27)/ MgO(2835)/ H,0
ui m ui m
3 3 \
£ m J £ T _,‘l_ N
o] =
c [ =4
[5]
g | g A
D S U
. N L
—\ —— I \
T T T T T T T T T T T T T T
10 20 30 40 50 60 70 10 20 30 40 50 60 70
2 Theta in ° 2 Thetain ®

Abbildung 17: Diffraktogramme von:
A) MgO (2835) (blau), MgO (27) (rot) und MgO (291) (grau)
B) OPLS/ MgO(2835)/ H20 (Komp. (3)) (rot), OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H20 (Komp (4))
(grau) und den Komponenten MgO (2835) (griin) und MgO (27)(blau).

Die Diffraktogramme der Kompositionen (1) (OPLS/ MgO(291)/ Mgs(POa)2/ H20)
und (2) (OPLS/ MgO(27)/ Mgs(POa)2/ H20) kommen in Abbildung 18 zur Darstellung.
Das ebenfalls gezeigte Mgz(POas)2-Rohpulver hat nach PDF 33-0876 phasenreine
Farringtonit-Reflexe. Dies konnte auch in den Kompositionen (1) und (2) nachgewiesen
werden, welche zusatzlich Magnesiumoxid-Peaks nach PDF 43-1022 und PDF 04-0829
enthalten und somit mehrphasig sind.
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Abbildung 18: Diffraktogramme von OPLS/ MgO(291)/
Mgs(POa4)2/ H20 (Komp. (1) (schwarz),
OPLS/  MgO(27)/  Mgs(POs)2/  H20
(Komp. (2) (rot) und deren Komponente
Mgs(POa)2 (blau) (,,m “: Magnesiumoxid).

Abbildung 19 bildet die Phasenzusammensetzung von Komposition (5) (OPLS/ TTCP/
H>0) und des verwendeten TTCP-Rohpulvers im Winkelbereich von 20-40 ° ab. Die
Beugungsmuster entsprechen a-TCP (Caz(POs)2, PDF 29-0359) und TTCP (Cas(PO4)20,

PDF 25-1137). Dieselben Beugungsmuster ergeben XRD-Analysen der Komposition (6)
(OPLS/ TTCP/ H20).
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Abbildung 19: Diffraktogramm von OPLS/ TTCP/ H20
(Komp. (6)) (grau) und dessen Kompo-
nente  TTCP (rot) (, *“: Cas(POa)20,
(4Ca0:P20s),; “°”: Cas(PO4)2).

Der Unterschied zwischen dem Beugungsmuster des in Komposition (5) enthaltenen
Trimagnesiumphosphat-Hydrats (Mgs(POas)2-xH20) und dem Beugemuster desselben

Rohpulvers nach der in Kapitel 3.2.1 beschriebenen Wéarmebehandlung wird in
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Abbildung 20 ersichtlich. Das TMP-Hydrat zeigt Peaks fiir das Octa- und Deca-Hydrat
des Trimagnesiumphosphats. Zudem sind auch Peaks fir Brucit (Mg(OH).) und
Newberyit (MgHPO4-3H20) auszumachen. Warmebehandeltes Mgz(PO4)2-xH20
prasentiert sich weitestgehend amorph bei vereinzelten Peaks, welche sich
Magnesiumoxid und Pyrophosphat zuordnen lassen.

I

—— Mg,(PO,),"xH,0 (warmebehandelt)
—— Mg,(PO,),xH,0
pp

TN

Intensitét in w.E.

0 20 30 4 s & 70
2 Thetain®

Abbildung 20: Diffraktogramm von Mgs(PO4)2-xH20 vor

(grau) und nach Warmebehandlung (rot)

(,pp"“: Pyrophosphat; ,,m“: Magnesium-

oxid).
Das Ergebnis der Warmebehandlung (vgl. Kapitel 3.2.1) des Cattiit-Rohpulvers, das in
der Supplement-Komposition (7) enthalten ist, ist in Gegeniberstellung zum
Diffraktogramm des warmebehandelten TMP-Hydrats in Abbildung 21 A dargestellt.
Wérmebehandeltes Cattiit-Rohpulver weist dabei keine Peaks auf und présentiert sich
somit vollstindig amorph. Die Magnesiumoxid zugeordneten Peaks im
warmebehandelten TMP-Hydrat lassen sich nach Reaktion mit OPLS und Wasser (gemaf
Komposition (5)) nicht mehr rontgendiffraktometrisch reproduzieren (vgl. Abbildung

21 B).
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A A
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Abbildung 21: Diffraktogramme von:

A) warmebehandeltem  MgsOsP2xH20  (blau) im  Vergleich zu  warmebehandeltem
Mgs(POa4)222H20 (grau)
B) OPLS/ Mgs(PO4)2xH20 (warmebeh.)/ H20 (Komp. (5)) (grau) im Vergleich zu seiner

Komponente Mgs(PO4)2:xH20 (wéarmebeh.) (blau) (B) (.pp‘“: Pyrophosphat; ,m*:
Magnesiumoxid).

4.3.3  Analyse von Temperatur, pH-Wert und Gewichtsverlust bei PBS-
Lagerung

Die maximal erreichte Temperatur wéhrend der Abbindereaktionen der potentiell als
Knochenklebstoff tauglichen Zemente betrug bei Komposition (1) 31,4 °C, bei
Komposition (2) 27,8 °C, bei Komposition (4) 29,7 °C, bei Komposition (5) 32,5 °C und
bei Komposition (6) 30,0 °C.

Der zeitliche Verlauf des pH-Wertes wahrend der einzelnen Abbindereaktionen ist in
Abbildung 22 dargestellt.

Den sauersten pH-Verlauf zeigte Komposition (3). Bei initialer Messung betrug der pH-
Wert 3,00. Dieser stieg innerhalb von 15 min auf 3,69, nach 1 h auf 4,96 und nach 24 h
auf 4,94. Demgegeniber zeigte Komposition (4) den insgesamt basischsten pH-Verlauf
wéhrend des Abbindens. Der initial gemessene pH-Wert betrug 5,28. Nach 15 min stieg
dieser auf 7,9, nach 1 h auf 8,01 und nach 24 h auf 8,87.
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Abbildung 22: pH-Werte im zeitlichen Verlauf wéhrend der Abbindereaktion.

Tabelle 10 zeigt den Gewichtsverlust der Referenz-Komposition (6) bei Lagerung in
PBS-Losung, wohingegen Tabelle 11 entsprechend den Gewichtsverlust von
Komposition (5) veranschaulicht. Abbildung 23 stellt diesen Gewichtsverlust im

zeitlichen Verlauf in Gegeniberstellung graphisch dar.

Tabelle 10: Gewichtsverlust in % von Referenz-Komposition (6) (OPLS/ TTCP/ H20) durch Lagerung in PBS im
zeitlichen Verlauf von 10 Tagen.

Zeit der Lagerung [d] Gewichtsverlust [Gew. %] Standardabweichung
[Mittelwerte aus je n=3] [n=3]

1 5,1575 0,4522
2 4,5386 0,4964
3 6,7492 0,6326
4 6,1083 0,1897
5 6,0695 0,4006
6 6,7097 0,6795
7 4,7632 0,2150
8 6,5730 0,1474
9 5,0052 0,7828
10 5,9715 0,4394
Mittelwert: 5,76
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Tabelle 11: Gewichtsverlust in % von Komposition (5) (OPLS/ Mg3(POa)2-xH20 (wérmebeh.)/ H20) durch Lagerung
in PBS im zeitlichen Verlauf von 10 Tagen.

Zeit der Mittelwerte [n=3] des Standardabweichungen [n=3]
Lagerung [d] Gewichtsverlustes [Gew. %]
1 8,8966 0,7116
2 7,9135 0,2465
3 9,1173 0,4330
4 9,1247 0,0437
5 7,2916 0,5218
6 9,4324 0,1868
7 6,9619 1,0236
8 9,3181 0,4014
9 6,9572 0,7930
10 6,9241 1,0234
Mittelwert: 8,19
15 ! 1 ¥ I " I " I " I
14 - Komposition (5): OPLS/ Mg,(PO,),xH,0 (heat treated)/ H,O |
13 1® Referenz-Komposition (6): OPLS/ TTCP/ H,0O ]
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Abbildung 23: Gewichtsverlust [Gew.%] von Komposition (5) (OPLS/ Mgs(PQOa4)2:xH20 (warmebeh.)/ H20) und
Komposition (6) (OPLS/ TTCP/ H20) durch Lagerung in PBS im zeitlichen Verlauf von 10 Tagen.

52



Ergebnisse

4.3.4 Elektronenmikroskopische Analyse
Im Folgenden sind die angefertigten rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen
dargestellt und beschrieben. Dabei gibt Abbildung 24 einen generellen Uberblick tiber

die einzelnen ersichtlichen Bestandteile der Aufnahmen.

Abbildung 24: Beispiel einer rasterelektronenmikroskopischen Aufnahme (computergrafisch angeféarbt) einer
abgescherten Klebefuge auf einem Hydroxylapatit-Prifkdrper nach Testung der Klebefestigkeit.

Rot: Abgescherte Klebefuge (K); Griin: Uberstand der Klebefuge ohne mechanische Testung (*);

Blau: Hydroxylapatit-Prufkdrper bearbeitet mit Korn P 80 (HA) in 25-facher Vergréerung.
Abbildung 25 zeigt REM-Aufnahmen von Klebefugen auf HA der Kompositionen (1)
und (2) nach Versagen im Scherversuch. In 25-facher und 50-facher Vergrolierung
(A,B,D,E) suggeriert das mikroskopische Aussehen einen Wabenbruch. Diese kohésiv
gebrochenen Klebefugen lassen einen zdhen duktilen Bruch vermuten. In hdheren
Vergrollerungen (C, F) werden entsprechende Rissformationen der gebrochenen
Klebefugen sichtbar, die Ausdruck des Versagens wahrend der Prifung oder einer
Versprodung wahrend der nétigen Trocknung der Proben vor Einsatz im REM sein

kdnnten.

53



Ergebnisse

Abbildung 25: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen einer Klebefuge aus:

- (A)-(C): Komposition (1) (OPLS/ MgO(291)/ Mgs(PO4)2/ H20) in 25-facher (A), 50-facher (B)
und 500-facher (C) VergroRerung.

- (D)-(F): Komposition (2) (OPLS/ MgO(27)/ Mgs(POa)2/ H20) in 25-facher (D), 50-facher (E)
und 500-facher (F) VergroRerung.

Die Klebungen befinden sich auf einem HA-Prifkérper nach Versagen im Abscherversuch. Die

Verwendung von Knochen im REM war wegen maglicher Schaden durch Restfeuchtigkeit nicht

zuldssig Die Rohbilder wurden zur besseren Orientierung computergrafisch eingefarbt.

- Rot: Abgescherte Klebeverbindung.

- Griin: Uberstand der Klebeverbindung ohne mechanische Priifung.

- Blau: Hydroxylapatit-Prifkdrper, bearbeitet mit Kérnung P 80.
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Die Aufnahmen eines Prifkorpers aus Komposition (3) sieht man in Abbildung 26 (A-D).
Auffallig sind hier Poren, welche auch makroskopisch erkenntlich sind und Durchmesser
von etwa 0,1-0,3 mm veranschlagen. In hoher VergroBerung (C, D) sind ebenso

krustenformige Rissstrukturen ersichtlich.

Abbildung 26: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Priifkdrpers aus Komposition (3) (OPLS/
MgO(2835)/ H20) in 25-facher (A), 50-facher (B), 500-facher (C) und 2000-facher (D)
VergroRerung.

REM-Aufnahmen von Klebefugen auf HA der Komposition (4) nach Versagen im
Scherversuch (Abbildung 37 (A-C)) befinden sich im

Anhang (Kapitel 1V). Waben, wie bei Komposition (1) und (2) sind im abgescherten
Areal allenfalls angedeutet sichtbar. Abbildung 27 (A-F) zeigt Aufnahmen von
Komposition (5) (A-C) und Komposition (6) (D-F), die sich in ihrer mikroskopischen
Morphologie d&hneln. Die Struktur dieser vornehmlich adh&siv gebrochenen
Klebeoberflachen ware mit einem eher spréden Bruchmuster vereinbar (vgl. Kapitel 0).
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Abbildung 27: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen einer Klebefuge aus:

- (A)-(C): aus Komposition (5) (OPLS/ Mgs(POa)2-xH20 (wéarmebeh.)/ H20) in 25-facher (A), 50-
facher (B) und 500-facher (C) VergroRerung.

- (D)-(F): Komposition (6) (OPLS/ TTCP H20) in 25-facher (D), 50-facher (E )und 500-facher (F)
VergréRerung.

Die Klebungen befinden sich auf einem HA-Prifkérper nach Versagen im Abscherversuch. Die

Verwendung von Knochen im REM war wegen mdglicher Schéden durch Restfeuchtigkeit nicht

zuldssig Die Rohbilder wurden zur besseren Orientierung computergrafisch eingefarbt.

- Rot: Abgescherte Klebeverbindung.

- Griin: Uberstand der Klebeverbindung ohne mechanische Priifung.

- Blau: Hydroxylapatit-Prifkérper, bearbeitet mit Kérnung P 80.

Abbildung 28 (A-D) gibt die Elektronenmikroskopie der Glycerin-modifizierten
Komposition (2) (vgl. Kapitel 3.2.3) wieder. Die Architektur des Prifkorpers wirkt
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mikroskopisch  unstrukturierter und weniger homogen. Gerade in hohen
VergroRerungsstufen (C, D) zeigen sich hinsichtlich der Oberflachenstruktur Parallelen

zur Komposition (2) (vgl. Abbildung 25, D-F) im Hinblick auf die krustenférmigen Risse.

Abbildung 28: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Prifkdrpers aus der Glycerin-modifizierten
Komposition (2) (OPLS/ MgO(2835)/ Glycerin) in 25-facher (A), 50-facher (B), 500-facher (C) und
2000-facher (D) VergroRerung.

Kapitel 3.2.3 beschreibt die Methodik beim Zusatz von Mannit-Porogen. Dabei
verlangert sich die Aushartezeit ab einer Zugabe von 20 % Mannit am Trockenanteil. Wie
Abbildung 29 zeigt, finden sich schon bei einem Mannit-Anteil von 10 % Poren mit
Durchmessern von etwa 50-200 um. Analoges bringen REM-Aufnahmen bei einem
hoheren Mannit-Anteil von 15 % oder 20 % zur Darstellung (vgl. Abbildung 38 und
Abbildung 39, Anhang Kapitel IV). Ab einem Anteil von 25 % zeigen sich zwar
weiterhin Poren, es préasentieren sich jedoch vermehrt prismenférmige Kristalle (vgl.
Abbildung 30 C, D), welche ungeléstem Mannit entsprechen kdnnten. Gleichartiges
bieten Aufnahmen mit 30 % Mannit (vgl. Abbildung 40, Anhang Kapitel 1V).
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Abbildung 29: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Priifkdrpers aus Komposition (2) (OPLS/
MgO(27)/ Mgs(POa4)2/ H20) mit 10% Mannit-Anteil an der Trockenmasse in 25-facher (A), 50-
facher (B), 500-facher (C) und 2000-facher (D) Vergrélierung.
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Abbildung 30: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Priifkdrpers aus Komposition (2) (OPLS/
MgO(27)/ Mgs(POa4)2/ H20) mit 25% Mannit-Anteil an der Trockenmasse in 25-facher (A), 50-
facher (B), 500-facher (C) und 2000-facher (D) Vergrélierung.
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5 Diskussion

51  Verwendete Methoden

Waihrend fiir konventionelles Kleben normierte Priifverfahren existieren[*®”], bestenht fiir
das Kleben von Knochen im medizinischen Kontext derzeit keine Priifnorm. Aus diesem
Grund werden jeweils laborspezifische Pruf- und Aufarbeitungsmethoden verwendet, die
mitunter stark voneinander abweichen®. Vor diesem Hintergrund erscheint es sinnvoll,
die verwendeten Methoden zu vergleichen und zu diskutieren. Eine detaillierte
Abhandlung des Fur und Wider der einzelnen Aspekte von Prifverfahren findet sich in
der Arbeit ,,In vitro Testverfahren zur Qualifizierung von Knochenklebstoffen“>3l an
deren beschriebenen Prifverfahren man sich orientiert hat. Problematisch bei der
Entwicklung eines Knochenklebstoffes ist jedoch, dass in der priméren
Entwicklungsphase vornehmlich im Grunde untaugliche Klebstoffkompositionen
entstehen und getestet werden. Die Prgparation von Knochenprifkorpern ist dabei aber
ausgesprochen zeitaufwéndig und Knochen steht zudem als materielle Ressource nicht
unbegrenzt zur Verfigung, um im groflen Rahmen Testreihen durchzufiihren. AuRerdem
bestehen bei einem inhomogenen Gewebe wie Knochen, der héndisch auf ein konstantes
Mal und eine konstante Oberflache hin bearbeitet werden muss, zahlreiche Faktoren,
welche eine initiale experimentelle Phase verkomplizieren. Hier sind interindividuelle
alters- oder morbiditdtsabhdngige  Unterschiede in  Knochendichte  oder
Gewebezusammensetzung hervorzuheben. AuBerdem spielen der Wassergehalt im Zuge
einer Knochenlagerung oder Einflisse der mechanischen Bearbeitung nebst zahlreichen
weiteren Unwdagbarkeiten eine entscheidende Rolle.

Aus diesen Griinden wurden fir die primére experimentelle Phase Hydroxylapatit-
Priifkérper hergestellt, um die anorganische Phase des Knochens™®l zu imitieren. Hierfur
wurde ein Einkomponentensystem gewahlt, in welchem a-TCP mit Hilfe von Na;HPOg4
als Abbindebeschleuniger*®! zu HA hydrolysiert wird:

Caz(P0Oa4)2 + H20 — Cag(PO4)s(HPO4)OH @)
a-TCP CDHA
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a-TCP erfdhrt dabei im Zuge eines LoOsungs-/Prézipitations-Prozesses eine
Phasenumwandlung zu calciumarmen HA (CDHA)  Jedoch iiberstieg bei
Klebefestigkeiten ber ca. 3 MPa die Adhasivkraft die innere Festigkeit der HA-
Prifkorper, was zur Ausmuschelung von HA-Scherben fiihrte (vgl. Abbildung 5,
Kapitel 3.2.2). Daher eignen sich HA-Prufkorper als Ersatz zum Knochen bislang nur fiir
die initiale experimentelle Phase. Es ware aber iberlegenswert, das verwendete HA zu
modifizieren und dadurch zu verstérken oder alternativ von Grund auf einen anderen
Herstellungsprozess zu versuchen. Es gibt neben dem verwendeten Einkomponenten-
system bekanntlich diverse weitere Mdglichkeiten HA herzustellen. Beispielsweise kann
aus der Verbindung eines basischen CaP wie TTCP®": 1911921 gder CaOl1% 1% mit einem
sauren CaP wie DCPA, DCPD oder OCP[**! jm Sinne eines Mehrkomponentensystems
HA resultieren. Eine andere Methode der HA-Gewinnung ware die Kristallisation eines
amorphen Calciumphosphates, das sich in einem metastabilen Zustand befindet™%l, Es
gibt dartiber hinaus verschiedenste Mdoglichkeiten, die innere Festigkeit von HA-
Prifkdrpern zu erhdhen. Gerade im Hinblick auf die verwendeten OPLS-haltigen
Klebezemente ist eine Arbeit von Gbureck et al. (2006)1°7 zu erwéhnen, in welcher die
Druckfestigkeit von TTCP-DCPA-Zement durch Zugabe von Aminoséuren wie
Argininin, Glycin, Alanin oder Threonin mitunter deutlich erhéht werden konnte. Der
Mechanismus dahinter beruht mutmaBlich auf einer Reduktion der Porositat sowie auf
Bindungen zwischen den anorganischen Partikeln durch die organischen Anteile im
Sinne eines anorganisch-organischen Composites. Diese konnen durch die vorhandenen
Carboxylat- und Aminogruppen der Aminosduren zustande kommen. %71 Weitere
Moglichkeiten der Verstarkung sind beispielsweise Metallionen!*®l, Chitosan9®: 2001
Nahtmaterial-Filamente?® Seidenfibroin**! oder Carbonfasern?®tl. In Bezug auf die
Zementverarbeitung kann allein durch eine Kompression der CaP-Zementpaste die
Porositat sowie die Defekthaufigkeit reduziert werden und dadurch die Festigkeit des

Zementes zusatzlich erhoht werden(2%2,

5.2  Verbundmechanismen
Schwerpunkt der Arbeit war die Entwicklung von adhasiven organo-keramischen
Zementen auf Basis von OPLS und Magnesiumphosphaten bzw. oxiden, weswegen

eingangs mogliche  zugrundeliegende  Reaktionsmechanismen hinter  solchen
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Verbindungen diskutiert werden sollen. Die Ergebnisse der Analyse mittels Fourier-
Transform-Spektrometrie (vgl. Kapitel 4.3.1) suggerieren eine Reaktion der
funktionellen Carboxyl-, Amino-, sowie Phosphorylgruppe des Phosphoserins (vgl.
Abbildung 15 und Abbildung 16). Denkbar wéren dabei koordinative Bindungen im
Sinne von Chelatkomplexen. Phosphoserin konnte als Ligand an Mg?* als Zentralatom
kniipfen und der Zement so ausharten. Das FTIR-ermittelte Kristallwasser ist Ausdruck
der Hydratation. Nicht kovalente Bindungen zwischen Phosphoserin und Mg?* sind
biochemisch beispielsweise vom katalytischen Zentrum der Phosphoserin-Phosphatase
bekannt?l, Denkbare Konfigurationen fiir solch koordinative Bindungen von
Phosphoserin sind in Abbildung 31 dargestellt. Kongruent zur Bindung an Mg?* waren
koordinative Bindungen zum Ca?* des anorganischen Knochens vorstellbar, was der

entscheidende Faktor fur die adhasiven Eigenschaften des Systems sein konnte.

A) /O B) Serin\ o
OH P/
®— o \ NH
; o} . 0o 0
b \\P /O\M/z+ \\P/O on
Serin/ \ R _/ g\Oi/ \ R
/ 0 0 . 0
@] \ /O
P
o \
Serin
Abbildung 31: Denkbare Konfigurationen fiir koordinative Bindungen von Phosphoserin mit Mg?*:

A) Koordinative Bindungen zwischen Mg?* und Amino- bzw. Carboxylgruppen.
B) Koordinative Bindungen zwischen Mg?* und Phosphorylgruppen.

Kesseli et al. (2020)182 machten bei einer Reaktion zwischen TTCP, a-TCP und
Phosphoserin ebenfalls koordinative Bindungen und Calcium-Phosphoserin-Monohydrat
als Uberwiegend resultierende kristalline Phase ausfindig. Bei den Analysen mittels
Rontgendiffraktometrie  (vgl. Kapitel 4.3.2) konnten keine neu entstandenen
Kristallphasen im Sinne einer konventionellen Zementreaktion detektiert werden (vgl.
Abbildung 17 B und Abbildung 18), was den vermuteten Abbindemechanismus stiitzt.
Analog dazu finden sich beim Produkt einer Reaktion von Phosphoserin mit TTCP, wie
etwa beim Adhésiv Tetranite® des Unternehmens RevBio (vgl. Kapitel 2.3.2), die
Beugemuster unverandert vor (vgl. Abbildung 19). Die untersuchten Zemente auf Basis
von Magnesiumphosphaten bzw. -oxiden und die beschriebene Verbindung auf Basis des

Calciumphosphates TTCP (entsprechend Komposition (6)) présentieren sich auf
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elektronenmikroskopischer Ebene zudem strukturell sehr ahnlich.

Im Hinblick auf Biokomplexe féllt auf, dass auch nicht-kovalente Bindungen innerhalb
koordinativer Systeme sehr wichtig sind?°l. Durch das Saure-Base-Gleichgewicht geben
Phosphatgruppen als Liganden Protonen ab und nicht-kovalente Komplexe kénnen sich
ausbildent?®1, Positives Zentrum einer solchen Interaktion konnte die Aminogruppe des
Phosphoserins selbst sein?%l, Jastrzab et al. (2021)12%! beobachteten die starksten nicht
kovalenten Bindungen in einem System aus Phosphoserin und biogenen Aminen pH-
abhangig bei einem Wert nahe 7,0. Bei diesem seien die Phosphatgruppe sowie die
Carboxylgruppe deprotoniert, wohingegen die Aminogruppe noch protoniert vorlagen.
Gerade Komposition (2) und Komposition (5) binden neutral nahe einem pH-Wert von 7
ab (vgl Kapitel 4.3.3, Abbildung 22). Solche elektrostatische Wechselwirkungen kdamen
ebenfalls als Mechanismus bei der adhasiven Bindung zwischen den untersuchten
Klebezementen und der organischen Knochenphase in Betracht, gerade da nicht-
kovalente Bindungen auch im Kollagenstoffwechsel eine groRe Rolle spielen?71, —NH3*
aus Aminosauren wie (Hydroxy-)prolin oder (Hydroxy-)lysin, welche in den Resten von
Kollagen Typ | des Knochens enthaltenen sind®l, kénnte dabei als positiv geladenes
Zentrum fungieren, das mit negativ geladenen Phosphatgruppen interagiert.

Die Vermutung, dass das Phosphoserin durch koordinative Bindungen sowie
elektrostatische Wechselwirkung mit sowohl der anorganischen als auch der organischen
Knochenmatrix die Adhasivkraft des Klebezementes bedingt, wird durch die
Beobachtung gestitzt, dass Kompositionen mit hohem Phosphoserin-Anteil einen
klebrigeren Charakter aufweisen. Jedoch sind solche Kompositionen in wassrigem
Medium nicht stabil (vgl. Kompositionen (1), (2) und (4)). Bei der Hydrolyse von
Phosphoserin kann zum einen durch Abspaltung von anorganischem Phosphat Serin
entstehen, zum anderen kann im Zuge einer 3-Elimination Ammoniak, Phosphat und
Pyruvat resultieren?®-2'Y Es gilt also, den Phosphoserin-Anteil ausreichend hoch zu
wahlen, um eine befriedigende Klebefestigkeit zu erhalten und es gleichzeitig
hinreichend gering zu dosieren, damit das System in wassrigem Milieu stabil ist.

Es ist vorstellbar, dass die beschrieben Reaktionsmechanismen auch mit anderen dem
Phosphoserin dhnlichen Molekilen funktionieren. In Betracht kdmen Aminoséuren mit
einer Hydroxylgruppe im Rest, welche phosphoryliert ist, wie etwa Phosphothreonin
(siehe Abbildung 32 A) oder Phosphotyrosin (siehe Abbildung 32 B).
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Abbildung 32: Chemische Strukturformeln alternativer Molekiile fiir koordinative Bindungen zu Mg?*.
A) Phosphothreonin.
B) Phosphotyrosin.

Komplexe zwischen Phosphothreonin und Cu?* sind in der Literatur beschrieben?'?, Es
ist zu betonen, dass Phosphothreonin als nattrlich bestehende Aminosaure zwar nicht in
Dentin oder Zahnschmelz, jedoch aber generell in der Knochenmatrix vorkommt[?23l, Es
wird sogar angenommen, dass Phosphoproteine, welche neben Phosphoserin auch
Phosphothreonin enthalten, im Knochen vermutlich von den Osteoblasten synthetisiert
werden. Phosphorsédureester solcher Proteine fungieren wohl als entscheidende Bindung

zwischen der organischen und anorganischen Knochenmatrix!?*4l, Eine schematische

Darstellung eines derartigen Verbundes ist in Abbildung 33 aufgezeigt.
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Abbildung 33: Schematische Darstellung (inhaltlich nach Glimcher?4l) wie Phosphorsaureester die organische
Knochenmatrix und die anorganischen mineralischen Kristalle im Knochen verbinden.
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Auch Phosphotyrosin ist im Hinblick auf den Knochenstoffwechsel interessant, da die
Enzyme Phosphotyrosinphosphatase und Tyrosinkinase als integraler Bestandteil vieler
Signaltransduktionskaskaden wohl eine Rolle bei der Proliferation von Knochen
spielenl?'5-281_ Spicer et al. (2020)2%° zeigten bereits, dass CPCs durch die Verwendung
heterobifunktioneller Organophosphate, wie unter anderem Phosphotyrosin, adhasive
Eigenschaften erlangen(?®l. Ein ebenfalls den Organophosphaten zugehdriges Molekiil,
das vernetzend agieren kann, ist die Phytinsdure. Die Verwendung von Phytinséure in
einem adhésiven System mit Farringtonit wurde bereits beschrieben®. Ein gut
untersuchter Reaktionsmechanismus bei der Verwendung von Farringtonit ist die
Umwandlung in Struvit mit Hilfe einer (NH4)2HPO4-L6sung??®!. In Kombination mit
saureren primaren Phosphaten kann das Ammonium-freie Newberyit entstehen™23l,
Christel et al. (2015)%1 verwendeten anstelle primarer oder sekunddrer Phosphate
PhytinsaureP®l. Ahnlich der postulierten koordinativen Bindungen, welche Phosphoserin
ausbildet, ist diese naturliche S&ure mit antioxidativen Eigenschaften ein potenter
Komplexbildner in Bezug auf polyvalente Kationen[??%, wie es Mg?* ist. Die Integration
eines solch starken Chelators in die hier vorgestellten Zementsysteme waére fur zukinftige
Untersuchungen sicherlich interessant, gerade da durch Phytinséure aus Farringtonit im
Sinne einer simultan ablaufenden konventionellen Zementreaktion Newberyit entstehen
konnte™, Aktuell scheint im Setting von Komposition (1) und (2) Farringtonit
vorwiegend als Fuller zu fungieren und MgO maRgeblich die Reaktionsgeschwindigkeit

zu bedingen.

5.3 Resultate und Interpretation

Im Rahmen der Forschung an geeigneten Pulverkombinationen fur eine Reaktion mit
Wasser fiel auf, dass die alleinige Verbindung aus OPLS und kristallinem Farringtonit
nicht hinreichend reaktionsfahig ist. Auch ein langeres Auf- oder Nassmahlen der Pulver
verursachte keine ausreichende Reaktivitdt. Das daher zugegebene MgO (siehe
Komposition (1) und (2)) ist eine hoch reaktive Mg?*-Quelle und wird auch in anderen
MPC-Systemen, welche auf koordinativen Bindungen Uber Phosphatgruppen basieren,
als Abbindebeschleuniger verwendet!???l, Es wurde zudem gezeigt, dass auch vollstandig
Magnesiumphosphat-freie Systeme, in welchen lediglich MgO mit OPLS reagiert,

mdoglich sind (siehe Komposition (3) und (4)). Es ist zu betonen, dass der
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Herstellungsprozess des MgO dabei entscheidend ist. Rontgendiffraktometrisch bestand
kein Unterschied zwischen den unterschiedlichen verwendeten Magnesiumoxiden (vgl.
Abbildung 17). Generell gilt jedoch das bei niedrigeren Temperaturen gebrannte CCM
(verwendet in Komposition (1), (2) und (4)) als reaktiv und das bei h6heren Temperaturen
calcinierte EFM (verwendet in Komposition (3)) als weniger reaktivi??®l, was sich auch
bei der Reaktion mit OPLS feststellen liel3. AusschlieBlich EFM-haltige Zemente
(Komposition (3)) waren erst nach 24 Stunden abgebunden und damit unbrauchbar als
Klebezement, konnten aber eine vergleichsweise sehr viel hdhere Druckfestigkeit
erreichen. Ein kombinierter CCM/EFM-Zement war zwar technisch méglich (siehe
Komposition (4)), konnte jedoch keine hoéheren Druckfestigkeiten aufweisen (vgl.
Abbildung 10). Die eruierten MgO-haltigen Verbindungen benétigten zum Erreichen der
gewiinschten Eigenschaften verhéltnisméafiig viel OPLS. Der Verdacht liegt jedoch nahe,
dass zu hohe Mengen an OPLS das Zementsystem hydrolytisch anfallig machen und
dieses mitunter dann in wassrigem Medium nicht mehr ausreichend stabil ist. Bei
geringeren OPLS-Mengen (vgl. Komposition (5)) war der Zement in wassrigem Medium
stabil. Es liel sich ein nur geringer Gewichtsverlust bei diesen Zementen ausmachen,
wobei zu vermuten ist, dass nach Einstellen eines chemischen Gleichgewichtes im
wassrigen Medium zu Beginn der Lagerung der Zement im weiteren Verlauf stabil und
die Gewichtsabnahme nicht progredient ist (vgl. Tabelle 10, Tabelle 11 und Abbildung
23). Gleiches gilt fiir die als Referenz geltende Verbindung aus OPLS und TTCP (vgl.
Komposition (6)), die einen ahnlich niedrigen OPLS-Anteil bendtigt.

Obwohl sich kristallines Farringtonit initial als trdger Reaktionspartner présentierte,
wurde gezeigt, dass dennoch Verbindungen zwischen OPLS und Magnesiumphosphaten
mdglich sind, die zugig ausharten (siehe Komposition (5) und Komposition (7)). Dies
gelang durch eine Temperaturbehandlung. Bei Komposition (5) wurde das TMP-Hydrat
(XRD-Intensitaten: Mgs(POa4)2-10H20, Mgs(POs)2-8H20 (Bobierrit), Mg(OH)2 (Brucit),
MgHPOQO4-3H2,0 (Newberyit)) warmebehandelt, das hierdurch in ein vornehmlich
amorphes Pulver konvertierte. Durch das verwendete Temperaturregime verblieben
Restpeaks, welche Magnesiumpyrophosphat und Magnesiumoxid zuzuordnen sind (vgl.
Abbildung 21). Nach dem kalkulierten Phasendiagramm des MgO-P20s -Systems nach
Ding et al. (2015)[224] sollte bei einem Verhaltnis (MgO/ P,0s) von 3:1, wie es eben

vorliegt, beim verwendeten Temperaturregime das Pulver einphasig ohne weitere
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Nebenphasen vorliegen. Dieses kalkulierte Phasendiagramm fulit jedoch auf einem
idealisierten Setting. Konkret kann in einer Probe jedoch lokal MgO oder P2Os Ubersattig
in Relation zur idealen TMP-Zusammensetzung vorliegen. GemaR des
Phasendiagrammes erscheint bei lokaler MgO-Ubersattigung bei Wirmebehandlung
entsprechend MgO und bei lokaler MgO-Untersattigung Mg.P207?24l. Dieser
Sachverhalt geht konform mit den eruierten Peaks im XRD nach der Warmebehandlung
(vgl. Abbildung 21). Die MgO-Peaks verschwanden nach der Reaktion mit OPLS, was
die beschriebene Affinitat von OPLS zu MgO untermauert. Ostrowski et al. (2015)12%]
zeigten ebenfalls, dass amorphe TMPs reaktiver sind, wenngleich unter Einbuf3en in
Bezug auf die Druckfestigkeit. In den eigenen Festigkeitsmessungen konnten dennoch
wesentlich hoéhere Druckfestigkeitswerte als bei Verbindungen mit kristallinem
Farringtonit und MgO verzeichnet werden (vgl. Abbildung 10). Auch vollstandig
amorphes TMP ohne Restpeaks im XRD nach der Temperaturbehandlung, konkret Cattiit
(Mg3(PO4)2-22H20), bindet zugig mit OPLS ab (siehe Komposition (7)). Bei
Untersuchungen von Tamini et al. (2011)1?%6] zeigte sich, dass gerade Cattiit und
Newberyit im Zellversuch biokompatibel im Bezug auf Osteoblastenkulturen sind und
die Adhésion und Differenzierung von Osteoblasten im Sinne einer osteogenen Aktivitat
fordern. Dies geschieht bei ahnlichen biologischen Eigenschaften wie von derzeit in
Knochenersatzmaterialien  verwendeten Calciumphosphaten. Diese  Mineralien
verstarkten in gleichem Male die Genexpression der osteogenen Marker OCN und
Col1A1 in murinen Knochenmarkszellen??6l, Eine weitere Forschungsarbeit von
Ostrowski et al. (2015)?2"1  demonstrierte  im  Zellversuch  eine  hohere
Osteoblastenviabilitdt und Differenzierungsrate bei amorphem TMP gegeniber
kristallinem TMPP?7]. In  Zusammenschau prédsentieren sich also amorphe
Magnesiumphosphate als vielversprechend fiir weitere Forschungsbemiihungen im
Bereich der Knochenersatzstoffe und -adhésive gerade im Kontext von Zementsystemen
mit OPLS oder gleichartigen Substanzen als prddominierende Reaktanten.

Insgesamt erscheint der OPLS-Anteil neben dem zuvor beschriebenen Verhalten in
wassrigem Medium auch mafgeblich fir mechanische Parameter wie die innere
Druckfestigkeit, die Adhé&sivkraft, die Werkstoffeigenschaften unter Belastung oder das
Versagensmuster. Mit Blick auf die ermittelten Klebefestigkeiten (siehe Abbildung 12)

scheint es, dass gerade bei hohen OPLS-Anteilen hohe Adhasivkréfte hervorgehen.
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Suga et al. (1996)12%8]  beschrieben bereits die Kristallstruktur Ca[O-Phospho-L-
Serin]-H20 und sehen die Chelatbindung von OPLS mit Ca?* als hilfreiches Modell fiir
das Verstandnis von der Bindung von Phosphoproteinen zu Calciumionen generell,
welche im Knochenstoffwechsel eine wichtige Rolle spielt. Ca?* binde in diesem Kristall
in Struktur eines verzerrten Oktaeders sechs Sauerstoffatome aus Phosphatgruppen von
OPLS-Molekiilen[??®l, Die Gewinnung eines analogen Salzes mit Mg?*, welches dann als
Zementpulver verwendet werden kdnnte, wére sicherlich klinftig interessant und wirde
zusétzliche Méglichkeiten eréffnen. Methew et al. (2021)??%1 intensivierten in der
jungsten Vergangenheit die strukturellen Untersuchungen zum Calcium-Salz des
Phosphoserins[??°l, All dies zeigt die generell starke Bindung und Affinitat von OPLS zu
Ca?* und lasst vermuten, dass bei -wie verwendet- gréReren Mengen an OPLS neben der
Chelatbindungen zu Mg?* innerhalb des Zementsystems entsprechend Phosphatgruppen
tiberbleiben. Diese kénnten Bindungen zum Ca?* des anorganischen Knochens eingehen
und so zur Adhéasivkraft des Klebezementes beitragen. Methew et al. (2020)2%
untersuchten zudem jungst die adhésiven Eigenschaften Phosphoserin-tragender CPCs
und erbrachten die grofiten Klebefestigkeiten bei ebenfalls sehr hohen Phosphoserin-
Anteilen von 23-72 mol% (entsprechend 15-46 Gew.%). VVergleichend ist zu erwéhnen,
dass ebenfalls amorphe Pulver verwendet wurden®?, In diesem definierten OPLS-
Bereich befinden sich auch die Anteile bei den eigens untersuchten Zementverbindungen.
Dabei haben solche Kompositionen mit dem hdchsten Phosphoserin-Anteil (siehe
Komposition (1) und (2)) ein durchgehend kohésives Bruchversagen vorzuweisen, bei
gleichzeitig vergleichsweise geringer Druckfestigkeit. Voraussichtlich Ubersteigt die
Klebefestigkeit dieser Zemente ihre innere Festigkeit wahrend des Prifvorganges,
wodurch ein kohasives Bruchmuster resultiert. Bei diesen Zementen ist auBerdem der
duktile Charakter zu nennen (vgl. Abbildung 14). Wabenformationen in
elektronenmikroskopischen Aufnahmen (vgl. Abbildung 25) untermauern die
charakteristischen Spannung-Dehnungs-Diagramme. Monolagen kénnen also aneinander
vorbeigleiten und Kristallstrukturen verformen sich, sodass der Werkstoff nicht sofort
bricht. Gerade fur den Einsatz in einem biomechanischen System, in welchem repetitiv
Kréfte wirken, erscheint ein duktiler Zementcharakter als vorteilhaft. Die beschriebenen
Werkstoffeigenschaften unterscheiden sich maRgeblich von denen der Referenz-

Komposition (6), die eine Ca?*/Phosphoserin-Verbindung ist. Sie ist deutlich spréde (vgl.
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Abbildung 14) und das Bruchverhalten adhéasiv. Beziglich der rheologischen
Eigenschaften gelingt es mit den anderen Kompositionen besser, die Oberflache der
Fugeteile zu benetzen, was sich auch in den adhé&siven Festigkeitswerten widerspiegelt
(s.u.). Komposition (5) besitzt ein gemischt kohé&siv-adhésives Versagensmuster, die
plastische Verformung im Spannung-Dehnungs-Diagramm ist bei generell duktilem
Kurvenverlauf jedoch weniger ausgepragt. Diese beiden Kompositionen beinhalten
vergleichsweise wenig OPLS. Somit scheint nicht ausschlieBlich das Zentralatom im
Chelatkomplex bestimmend fur Bruch-, Belastungs- und rheologische Eigenschaften zu
sein, sondern dartber hinaus auch OPLS.

Die Erkenntnisse aus den dagegen quantifizierbaren mechanischen MessgroRen (vgl.
Abbildung 10 und Abbildung 12) werden im Folgenden diskutiert. Hinsichtlich der
Druckfestigkeit scheint ein Zusammenhang mit der Dauer der Lagerung zu existieren.
Testungen nach 24 Stunden ergeben eine héhere Druckfestigkeit als initial. Diese lasst
sich in den meisten Féllen nochmals steigern, wenn man die Ergebnisse einer Testung
nach sieben Tagen betrachtet. Diese Entwicklung lasst sich nicht bei der Referenz-
Komposition (6) ausmachen, welche bereits initial sehr hohe Festigkeitswerte von
35,32+3,73 MPa erreicht und auch im zeitlichen Verlauf im Vergleich deutlich hohere
Druckfestigkeiten aufweist. Im Bezug auf die Klebefestigkeit ist bei Komposition (5) und
der Referenz-Komposition (6) ein zeitlicher Zusammenhang zwischen Klebefestigkeit
und zeitlicher Lagerung erkennbar. Der Riickgang der Klebefestigkeiten kdnnte Ergebnis
einer Trocknungsschrumpfung sein, wie sie beispielsweise bei Portlandzementen
untersucht ist?®, Durch diese Schrumpfung kénnten Krafte auf den Klebeverbund
wirken, wodurch dieser geschwacht und im ungunstigsten Fall gelost wird. Bei
Komposition (1) und (2) ist mit dem aufgewendeten Probenkorpus kein eindeutiger
Zusammenhang zwischen Klebefestigkeit und Lagerungszeit feststellbar. Dies mag am
Anmisch-procedere der Zemente liegen, das grundlegend fiir die resultierenden
adhasiven Eigenschaften von Knochenklebstoffen ist®®®l. Gerade bei diesen Zementen ist
das verwendete MgO hochreaktiv und bestimmt Abbindezeit und Rheologie. Der Zement
muss in kirzester Zeit mechanisch mit einem Spatel angemischt und zlgig verklebt
werden, was eine konstant bleibende Beschaffenheit bei Klebezementen generell
verunmoglicht. Nur geringe Unterschiede in Homogenitat oder Anmischzeit kdnnen das

Benetzungsverhalten und die Adhé&sivkraft relevant verandern. Mit dem Einfluss der
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Anmischmethodik auf die Mikrostruktur und das rheologische Verhalten beschéaftigten
sich Yang und Jennings (1995)?%2: Intensive Mischmethoden reduzieren den Anteil an
Agglomeraten aus  Zementpartikeln  oder  Tropfchen, welche von  der
Oberflachenspannung gebunden sind. Gerade Zemente benétigen einen suffizienten
Mischvorgang, damit die Agglomerate rupturieren konnen. Es existiert ein Standard fiir
die Mischprozedur nach ASTM C305 fiur hydraulische Zemente und Mortel, nach
welchem ein Paddelriihrer verwendet wird. Im Labor wird oftmals eine Hochleistungs-
Planetenriihrmaschine verwendet, um einem Paddelriihrer gleichzukommen. Es konnte
im Bezug auf Typ | Portlandzement gezeigt werden, dass handisch angemischte Zemente
hinsichtlich des rheologischen Verhaltens im Gegensatz zu Mixturen vom Hochleistungs-
Standmixer héhere und sich schneller entwickelnde Spannungsspitzen aufweisen, was
auf verbleibende Partikelagglomerate zuriickzufuhren ist. Die Zementpartikel innerhalb
der Agglomerate verbleiben unhydratisiert und sind wohl fur mikrostrukturelle Defekte
verantwortlich. 321 Eine maschinelle Methodik zum Anmischen der Zemente wére also
klnftig vorteilhaft, um konstante adhasive Eigenschaften zu garantieren. Zudem stellen
préafabrizierte Zementpasten, welche sich bei CPCs bereits etabliert haben[?332 eine
Option dar. Sie werden in Kapitel 5.4 diskutiert. Nach dem Anmischvorgang erreichten
die untersuchten Zemente Abbindetemperaturen von 27,8-32,5 °C (vgl. Kapitel 4.3.3)
beim Aushdrten unter Raumtemperatur. Hitzenekrosen und bleibende Sch&digungen
treten in etwa ab einer Temperatur von 47 °C- 60 °C auff?4%-242l Lj et al. (1999)124
beobachteten bereits bei 42 °C eine Spaltung der Aktinfilamente in Osteoblasten bei
Anwendung eines zehnminatigen Hitzeschockes. Ab 45 °C stieg das Hitzeschockprotein
Hsp 70 stark an. Bis 45 °C konnten sich die Osteoblasten innerhalb von zw6lf Stunden
reversibel erholen, ein Hitzeschocken bei 48 °C verursachte jedoch eine anhaltende
Translokation von p53 in den Nukleolus und eine anhaltende Aktivierung der c-Jun-N-
terminalen Kinase im Sinne einer Hitzeschock-induzierten Apoptosel?*l. Beim
Aushérten der verwendeten Zemente unter Korpertemperatur sind solche Apoptose
auslésenden Temperaturen wohl nicht zu erwarten, was eine zentrale VVoraussetzung flr
eine Osseointegration der Zemente ist.

Neben der Temperatur ist auch der pH-Wert entscheidend. Ein saurer pH verursacht in
Osteoblasten Autophagie und erhoht das Auftreten von Zelltod sowie das Ausschitten

proinflammatorischer ~ Zytokinel?** 241 Zudem verhindert eine Azidose die
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osteoblastische Mineralisation!?*®], wodurch eine Osteoneogenese erschwert wiirde.
Komposition (2) bindet bei einem neutralen pH von 7-7,5 ab. Komposition (5) und die
Referenz-Komposition (6) binden vorwiegend im lediglich leicht sauren Bereich von 6-
6,5 ab, wobei Komposition (6) in den ersten 12 Stunden uber lange Zeit deutlich saurer
bei einem pH von 5-6 ist. Genannte Zelluntergénge oder Defizite bei der Osteoblasten-
Aktivitadt wéren hinsichtlich des pH-Wertes bei Komposition (2) und Komposition (5)
nicht zu erwarten. Wie in Kapitel 5.2 behandelt, lagen gerade bei pH-Werten nahe der 7
die Phosphat- und Carboxylgruppen deprotoniert vor, wodurch sie koordinative
Bindungen eingehen und womaglich einen malRgeblichen Einfluss auf die Klebefestigkeit
zu mineralischen Knochen haben kdnnten. Die Scherfestigkeit liegt bei den im Fokus
stehenden Formulierungen Komposition (1), (2), (4) und (5) initial zwischen
5,07£1,08 MPa und 7,29+1,35 MPa, nach 24 Stunden zwischen 1,97+0,57 MPa und
9,82+2,39 MPa und nach 7 Tagen zwischen 1,45+0,34 MPa und 6,71+2,46 MPa. Der
Vergleich dieser erfassten Werte mit ermittelten Werten aus anderen Arbeiten ist mitunter
sehr schwierig, da es keine etablierte oder normierte Teststrategie in Bezug auf
Knochenadhasive gibt®® %3, Unter zahlreichen Variablen fllt zum Beispiel die Wahl des
Knochensubstrats und dessen Oberflichenbearbeitung auf. Knochen wird meist bovint”
34,78, 222, 247-249] ' norcin(?%% 251 ovinl?521 murinf?%®! oder humant?5* 21 entnommen, wobei
in den meisten Fallen Femur, aber auch anderer Knochen wie Humerus oder Hiifte,
verwendet wird. Die meisten der zitierten Autoren verwenden Kortikalis, jedoch wird
auch Spongiosa benutzt. Flr die Oberflachenbearbeitung gibt es die verschiedensten
Maoglichkeiten, die von einer Bearbeitung mit Sandpapier von unterschiedlicher Kérnung
uber eine Oberflachendtzung hin zum Sandstrahlen der Proben reichen. AuRerdem ist die
Lagerung der geklebten Prifkdrper eine wesentliche Variable. Von einer trockenen hin
zur nassen Lagerungen in zudem diversen Flussigkeiten existieren noch zahlreiche
Abstufungen. Eine detailliertere Abhandlung Uber die verschiedenen StellgroRen
innerhalb einer Teststrategie bei Knochenklebstoffen findet sich in der Arbeit ,,In vitro
Testverfahren zur Qualifizierung von Knochenklebern des Autors®. Dennoch
erscheinen, auch unter Beachtung der genannten Unwagbarkeiten, die Klebefestigkeiten
der eigenen Zementkompositionen gegenuber der ermittelten Festigkeitswerte bei
anderen Klassen an Knochenadhésiven beachtlich hoch. Bei PMMA-Knochenzementen

wurden beispielsweise Adhasivkrafte von 0,35-1,9 MPal” 247 2541 ynd bei 4-
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META/MMA-TBB-Zementen Krifte sogar von 7-14 MPal?>* 2% gemessen. In der
Substanzklasse der Cyanoacrylate werden bei Ethyl-Cyanoacrylat Klebefestigkeiten von
0,16-6,6 MPal” 21 bei Isobutyl- Cyanoacrylat von 4,7-6,6 MPal?*l und bei n-butyl
Cyanoacrylat von 1-12,1 MPal” 24¢-%lgemessen. Jedoch sind diese Substanzklassen vom
Korper biologisch nicht abbaubar und kénnen daher Barrieren in Bezug auf kndcherne
Umbauprozesse darstellen. Acrylate wie zum Beispiel auch PMMA kénnen (ber eine
Monomerfreisetzung und  Hitzeentwicklung zu Knochennekrosen  fiihren[?%l,
Cyanoacrylate fiihren im Speziellen zu cytotoxischen und anderen nachteiligen
biologischen Prozessen[?7-2%91, Bekannte biokompatible Knochenklebstoffe verfiigen
uber deutlich niedrigere Klebefestigkeiten und stehen den in dieser Arbeit untersuchten
Formulierungen ersichtlich nach. Aluminiumfreie Glasionomerzemente erreichen zum
Beispiel Adhasivkrafte um die 0,8 MPal?*2. Beim Fibrinkleber wurden lediglich 0.005—
0.017 MPal” 251 ynd bei GRF-Klebstoff nur 0,2 MPal?>!l beim Einsatz am Knochen
gemessen. Panagiotopoulou et al. (2021)5! veréffentlichten jingst einen Artikel zum
aktuellen Stand in Bezug auf Knochenklebstoffe, in welchem sich bioinspirierte
Klebstoffe aufgrund ihrer Zyto- und Biokompatibilitat exponierent®. So beispielsweise
ein 2-Komponenten-Klebstoff, der auf Chitosan und oxidiertem Dextran basiert. Diese
Polysaccharide vernetzen bei Zugabe von Wasser unter Bildung einer Schiff’schen Base
quer und es resultieren Adhésivkrafte von hochstens 0,41 MPa auf Knochen!?l, \Von der
adhasiven Seide der Kocherfliege resultierte ein Knochenklebstoff aus Poly(pSer-co-
Val), welcher mit Ca?* quervernetzt und so bei Anwendung am Knochen Scherkrafte von
0,44 MPa fordertB4. Interessant ist hierbei das enthaltene Phosphoserin, das von
Panagiotopoulou et al. B! ¢fter als Fiiller in modernen Knochenadhésiven ausgemacht
wurdel3+ 1752531 Ein Versuch den Klebstoff des Sandburgen-Wurms nachzuahmen, ergab
mit einer Klebefestigkeit von etwa 0,1 MPa an Kortikalis nur etwa ein Drittel des Wertes
seines natirlichen Klebstoffes, der schitzungsweise bei 0,35 MPa liegt. Mg?* und Ca?*
spielen bei diesem Adhésiv, das im Zuge einer komplexen Koazervation aushartet, eine
wichtige Rollel"® 2612621 Der natiirliche Klebstoff beinhaltet verschiedene hochsaure und
hochbasische Proteine sowie viel Mg?* und Ca?*. Hierbei werden die sauren Reste
wiederum vornehmlich von Phosphoserin gestellt. Dabei lassen sich tiber 50 mol-% der
Aminosdurereste von Serin oder Glycin ableiten und davon sind mindestens 95 % des

Serins phosphoryliertt3. Jedoch wurde sich bei der Klebstoffnachahmung zunachst auf
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die Imitation Lysin-reicher Klebeproteine konzentriert’®], wobei Lysin zusammen mit
Histidin und Arginin die basischen Reste im natiirlichen Klebstoff stellt!?53], Das Imitat
vernetzt Uber Catechol-Seitenketten quer und kann unter Wasser injiziert und zum
Aushirten gebracht werden. Interessanterweise wurde bei der Verwendung von Mg?*
eine Klebefestigkeit von 0,77 MPa eruiert, die etwa 40 % Uber der Klebefestigkeit bei
indes der Verwendung von Ca?* liegt. Relativierend ist zu erwahnen, dass aufgrund des
Aufwands einer Herstellung von Knochenprifkérpern Fligeteile aus Aluminium verklebt
wurden?%21. Von Winslow et al. (2010)1%64 wurde gezeigt, dass diese komplexe
Koazervation beim Einsatz als Knochenadhésiv nicht zytotoxisch ist. Sie wird innerhalb
des Knochenstoffwechsels abgebaut und ist osteokonduktivi?64l. Da sich in den letzten
Jahren Phosphoserin als bedeutende Komponente bei adhésiven Zementen abzeichnete,
wird bisweilen der Begriff des PMC (,,phosphoserine modified cement*) verwendet, wie
in etwa von Liu et al. (2019)1?%]. Ein solcher PMC ist Tetranite®, ein ebenfalls vom
Sandburgen-Wurm bioinspiriert entstandenes anorganisch/ organisches Adhasiv aus
vornehmlich TTCP und Phosphoserinl!™ das patentiert!*’8! ist und im Bereich der
veterindren Zahnmedizin von RevBio prakommerziell vermarktet wird. Hinsichtlich der
Klebefestigkeit von Tetranite® maRen Kirillova et al. (2018)1"® in etwa knapp unter
2 MPa an kortikalem Knochen, etwa 1,25 MPa an Spongiosa und etwa 3,75 MPa an
porsem Titan. Die selbst gemessenen Werte an Kortikalis von Referenz-
Komposition (6), die Tetranite® im Bezug auf die Inhaltsstoffe gleich kommt, sind mit
1,86 +0,32 MPa bei initialer und 2,35 +0,60 MPa bei Testung nach einer Stunde mit den
ermittelten Werten von Kirillova et al. vergleichbar. Die Klebefestigkeit sank jedoch
nach sieben Tagen deutlich auf 0,38 £0,40 MPa ab (vgl. Fehler! Verweisquelle konnte n
icht gefunden werden.). Die Fugeteile wurden bei Kirillova et al. nach dem Verkleben
und einer Aushértezeit von etwa zehn Minuten fllichtig in PBS bei 37 °C gelegt, um dort
flr kurze Zeit weiter auszuhérten. Es wurde zudem gezeigt, dass Tetranite® im Zuge
einer Osseointegration und eines Einwachsens von Knochen biologisch abgebaut
wird*"®1, Bei einer Verbindung aus Phosphoserin und o-TCP wurden Klebefestigkeiten
von 2,5-4 MPa bei Aushérten in wassriger Umgebung verzeichnet?%®l. OsStic™ wird
eben aus Phosphoserin und o-TCP hergestellt und wurde bislang in einem ex vivo[?¢]
Modell getestet. In einem murinen Modell zeigten die Komponenten keinerlei schadliche

Reaktionen im umliegenden Weichgewebel?>3l. Es wurde Calciummetasilikat
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(Wollastonit), das die Reaktionsstarke sowie Osseointegration und Knochenheilung
erhoht(?®8l hinzugefiigt und OsStic™ wurde einem in vivo Versuch?®®! zugefiihrt, der
diesem Adhasiv Bioaktivitat, Osseointegration, Osteokonduktion und eine biologische
Abbaubarkeit attestierte?®®l. Fiir die Weiterentwicklung und Kommerzialisierung von
OsStic™  als Knochenklebstoff existiert derzeit ,.Biomimetic Innovations®, eine
Kollaboration aus GP Bio Ltd und PBC Biomed%. Briickner et al. (2019)??2 die im
Gegensatz zu den zuvor genannten Adhasivsystemen einen Magnesiumphosphatzement,
welcher Mgz(POa4)2, MgO und Phytinsdure beinhaltet, verwendeten, eruierten bei anteilig
25 % Phytinsdure eine Klebefestigkeit von 1,22 +0,41 MPa, die auch nach einwochiger
Lagerung in PBS noch 0,81 +0,12 MPa betrug/??l,

In Zusammenschau lassen sich, trotz der beschriebenen Unsicherheitsfaktoren
hinsichtlich der sich durchaus unterscheidenden Testverfahren, die vergleichsweise
herausragenden adhé&siven Eigenschaften der entdeckten biokeramischen adhésiven
Zementkompositionen betonen. Gerade im Vergleich zu den sich derzeit in der
prakommerziellen Phase befindlichen Produkten Tetranite® oder OsStic™ zeigt sich
zwar eine geringere Druckfestigkeit bei Zementprufkdrpern, jedoch eine um ein
Vielfaches hohere Klebefestigkeit. Komposition (2) beispielsweise hat, als Reprasentant
aus den MgO-haltigen untersuchten Klebezementen, eine 3,9-fach hohere Klebefestigkeit
als die Referenz-Komposition (6). Diese aus dem entsprechenden Patent entnommene
Formulierung (vgl. Kapitel 3.2.2) besteht aus TTCP und Phosphoserin und ist damit, auch
hinsichtlich der selbst eruierten Festigkeitswerte, wohl mit Tetranite® vergleichbar. Der
Unterschied wird bei Messungen an sieben Tage alten Klebungen noch deutlicher, bei
welchen Komposition (2) eine 17,7-fach hohere Klebefestigkeit aufweist. Kompo-
sition (5), als Représentant eines MgO-freien Klebezementes auf Basis von amorphem
TMP, ist auch in wassrigem Milieu stabil. Sie hat initial eine 3,6-fach und nach einer
Woche eine 3,8-fach hohere Klebefestigkeit. Die untersuchten neuen biomineralischen
Klebezemente weiRen also deutlich bessere adhasive Eigenschaften auf als derzeitig
pradominierende Knochenklebstoffe. Die Klebefestigkeiten liegen zudem deutlich tber
den von Weber und Chapman geforderten 0,2 MPall, die als Mindestklebefestigkeit eines
Knochenklebstoffes in der Literatur oft zitiert werden. Grund flr die verbesserten
Klebeeigenschaften konnte der pH-Wert sein. In biologischen Systemen komplexieren

phosphorylierte  Aminoséuren bei niedrigem pH-Wert Metallionen nur mit ihrer
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Phosphatgruppe. Bei neutralem pH-Wert wechselt die Koordinationsstelle und die
Amino- und Carboxylgruppen komplexieren Metallionent!68: 212.270-2721 ' pych bei hohen
pH-Werten formt die Phosphatgruppe dann keine Komplexe. Allerdings vermag Mg?*,
das koordinative Bindungen zu Sauerstoff bevorzugt, mit diesen negativ geladenen
Phosphatgruppen zu komplexieren[*¢® 22 2731 (Jpertragen auf die Chelatbildung bei den
untersuchten biomineralischen Klebezementen féllt auf, dass die untersuchten Zemente
mit Mg?* als Metallion (wie Komposistion (2) und (5)) im Zuge eines eher neutralen pH-
Wertes aushérten. Dieser liegt etwas hoher als bei Vergleichsformulierungen mit TTCP
(vgl. Abbildung 22). Denkbar ware es, dass analog zur biologischen Situation bei diesem
hoheren pH-Wert Carboxyl- und Aminogruppen vorrangig komplexieren. Auf Grund der
hohen Sauerstoff-Affinitat ware es vorstellbar, dass Mg?*-lonen trotzdem mit den
Phosphat-Gruppen komplexieren, wodurch im System insgesamt mehr funktionelle
Gruppen als bei Chelatkomplexen mit Ca** (vgl. Referenz-Komposition (6)) zur
Verfligung stdnden, was die adhasiven Eigenschaften beguinstigen wirde. Bei den
untersuchten Komplexen stehen in vitro Versuche hinsichtlich Zytotoxizitét,
Biokompatibilitdt, biologischer Abbaubarkeit, Osseointegration oder Féahigkeiten wie
Osteokonduktivitat und Osteoinduktivitat aktuell noch aus. Wie oben beschrieben sind
dahingehend Chelatverbindungen zwischen Phosphoserin und TTCP bzw. o-TCP
performant. MPCs und kombinatorische Systeme bewiesen in der Vergangenheit
ebenfalls Biokompatibilitatl!® 8 274 2751 Osteokonduktivitat!*> 6 18 2761 ynd sogar
liberlegene biologische Eigenschaften den CPCs gegeniiber[*” 18 277. 278 MPCs zeigten
eine (iberlegene biologische Abbaubarkeit!**é], wobei sogar eine aktive Resorption durch
Osteoklasten fiir moglich gehalten wird(*> 2781 Hinsichtlich der beschriebenen
Eigenschaften erscheinen die untersuchten Zementverbindungen aus Phosphoserin und

Magnesiumphosphaten bzw. -oxiden also zumindest vielversprechend.

54  Systemmodifikationen

Es wurden im Rahmen der Arbeit Uberlegungen und Versuche angestellt, die neuen
biomineralischen adhé&siven Systeme zu modifizieren. Dazu wurde stellvertretend
Komposition (2) verwendet. Das manuelle Durchmischen einzelner Komponenten durch
den Chirurgen kann im operativen Setting problembehaftet sein. So ist das ordentliche

Vermengen mit einem Spatel oft nicht trivial und interindividuelle Unterschiede sind zu
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erwarten. Zum Problem des Handlings fir den Chirurgen und zum zeitlichen Aspekt
kommt die Schwierigkeit der Sterilisation. Alle Materialen und Utensilien wie Spatel und
Anrlhrplatte missen vorab sterilisiert werden und das Anmischprocedere muss unter
sterilen Kautelen erfolgen. Daher wurden Untersuchungen zu préfabrizierten Pasten
angestellt, wobei Glycerol als nicht-wéssrige Fllssigkeit verwendet wurde.
Takagi et al. (2003)127° entwickelten préfabrizierte wasserfreie Glycerol-haltige CPC-
Pasten (PCPC). Sobald diese in einen Defekt eingebracht werden, ersetzt die
Gewebsflussigkeit das Glycerol und der Zement hértet aus. Allerding sind in diesen
PCPCs Abbindezeiten von iiber einer Stunde und eine geringe Festigkeit zu erwarten!?"l,
Es konnte an Komposition (2) stellvertretend gezeigt werden, dass eine stabil lagerbare
Paste (ber eine entsprechende Einbettung in eine Glycerol-Matrix auch mit den
untersuchten neuen Klebezementen mdoglich ist (vgl. Kapitel 3.2.3). Allerdings zeigen
diese Pasten noch keine hohe Auswaschbestédndigkeit bei Zugabe physiologischer
Flussigkeit und konnen daher lediglich unter Wasserdampf innerhalb eines Tages
ausharten. Jedoch erreichen sie eine ahnlich hohe Druckfestigkeit wie entsprechende
Pulver, die mit Wasser angemischt werden (vgl. Abbildung 11). Hinsichtlich der Peak-
Ausloschungen zeigt sich in der FTIR-Analyse kein Unterschied zu den regularen
Kompositionen mit Wasser (vgl. Abbildung 15 und Abbildung 16) und
elektronenmikroskopisch prasentieren sie sich &hnlich (vgl. Abbildung 25 und Abbildung
28), weswegen man von einem kongruenten Abbindemechanismus ausgehen kann. Im
Gegensatz zu Takagi et al. (2003)?7°1  wurden noch keine Additive wie
Hydroxypropylmethylcellulose oder NaoHPO: verwendet, mit Hilfe derer man kiinftig
die Eigenschaften der Pasten gegebenenfalls noch verbessern konnte. Na:HPO:
beeinflusst im System von prafabrizierten CPC-Pasten die Festigkeit und die
Aushértegeschwindigkeit?.  Carey et al. (2005)?*41  verwendeten ~Monocalcium-
phosphat-Monohydrat, Chitosan oder Weinsdure als Additive und erzielten einen
positiven Einfluss auf Abbindezeit und Festigkeit. Von Xu et al. (2007) wurden S&uren
wie Citronen-, Malon-, Glycol-, Apfel- oder Weinsaure auf diesen Zweck hin untersucht,
wobei keine Veranderungen hinsichtlich der Biokompatibilitat beobachtet wurden!?3°l,
Gerade mit Weinsdure konnte ein PCPC mit schneller Abbindezeit und hoher Festigkeit
entwickelt werden!?3l, Ewald et al. (2019)*3%1 verwendeten erstmals prafabrizierte MgP-

Zementpasten. Diese mit Calcium vergliteten Pasten basieren auf einer Ol-Tensid-
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Mischung und gewéhrleisten neben der erhohten Haltbarkeit eine hohe mechanische
Festigkeit und eine gute Resorption im Tierversuch™°l. In den bislang genannten
prafabrizierten Pasten entsteht im Zuge konventioneller Zementreaktionen ein neues
Reaktionsprodukt wie etwa Hydroxylapatit, Struvit oder Newberyit. Abbinde-
beschleuniger, die in solchen Systemen funktionieren, sind nicht zwangslaufig auf die
untersuchten Chelatkomplexe zwischen Mg?* und Phosphoserin anwendbar. Allerdings
wurde anderweitig MgO bereits als hochreaktive Mg?*-Quelle und damit als
Abbindebeschleuniger in Zementsystemen mit Phytinsdure als Komplexbildner
beschrieben!??2l, Denkbar wére also ein hoherer Anteil an MgO oder die Verwendung von
reaktiverem Magnesia, um die Abbindezeit einer prafabrizierten Paste zu verkirzen.
Bezliglich der noch unzureichenden Auswaschbestandigkeit ist zu betonen, dass bislang
noch keine Geliermittel wie etwa Hydroxypropylmethylcellulose, Carboxy-
methylcellulose, Alginat oder Chitosan verwendet wurden. Solche Geliermittel sind aber
zumeist Bestandteil in den oben beschriebenen préafabrizierten Pasten und verschiedene
Studien zeigen, dass diese eine gute Auswaschbestandigkeit hervorrufenf?80-2821 Sollten
Versuche zur Verbesserung der Abbindezeit und der Auswaschbestédndigkeit frustran
verlaufen, wéren noch alternative Ansétze zur Entwicklung préafabrizierter Pasten jenseits
der Verwendung nicht-wéssriger Flissigkeiten denkbar. So wurden zum Beispiel bereits
Dual-Phasen-Systeme beschrieben(?83-281 Die Reaktanten werden dabei vorab separat
mit einer wassrigen oder einer wassermischbaren Ldsung vermengt, wodurch jeweils
haltbare Pasten generiert werden. Diese konnen wéhrend des Vorgangs der Injektion
vermengt werden, wodurch der Zement aushértet(28% 2851 Nach diesem Prinzip ware die
Verwendung von Zwei-Kammer-Spritzen mit statischen Mischern in den
Injektionskammern mdglich?8”], wodurch eine einfache Injektion des Materials wéhrend
einer Operation bewerkstelligt werden konnte. Eine weitere Methode zur Generierung
préafabrizierter Pasten besteht in der Verwendung thermoresponsiver Polymere wie
Poloxamere in Zement-Pasten, die gefroren lang lagerbar sind!?®l, Poloxamere, die als
amphiphile Blockcopolymere aus zwei Blocken Ethylenoxid und einem zentralen Block
Propylenoxid bestehen[?® wechseln bei Erhéhung der Temperatur vom Sol in den Gel-
Zustand. Gerade Poloxamer 407 geliert bei Werten nahe der Korpertemperatur bei

vergleichsweise niedriger Konzentration (18-30 Gew.%) innerhalb des Systems und ist

damit ideal fur den Einsatz in solchen préfabrizierten Zementpasten. Die Methodik
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besteht darin, nach Vermischen der flissigen und festen Phase die erhaltene Paste
direkt in eine Spritze zu uberflhren, in flissigem Stickstoff tiefzufrieren und
anschlieRend zu lagern. Vor Anwendung kann die Spritze in einem Thermobad
kurz aufgetaut werden. [2%]

Eine weitere Thematik in Bezug auf Zementmodifikationen war die Inkorporation eines
Porogens. Hierfur wurde Mannit verwendet, das bei einem Anteil von 10-15 % an der
Trockenmasse elektronenmikroskopisch sichtbare Poren mit einem Durchmesser von
50-200 pum herbeifuihrt und dabei die Abbindezeit nicht wesentlich beeinflusst. Poren sind
wichtig, um das Einwachsen von Knochen-formenden Zellen in den Zement zu
gewahrleisten und somit die Abbaubarkeit zu beschleunigen. Porositat kann dabei in
Mikro- (10 um- 30 A), Meso- (100 pm- 10 pm) und Makroporositét (330 pm- 100 pum)
unterteilt werden®°. Schon langer ist bekannt, dass gréRere Poren mit einem vermehrten
Einwachsen von Knochen zusammenhéngen kénnen?®Y. Daher gab es in den letzten
Jahren viele Forschungsbemuhungen, um Makroporositét in CPCs zu generieren, wobei
darauf geachtet werden muss, dass eine Erhéhung der Makroporositat die mechanischen
Eigenschaften des Zementes verschlechtern kann[?®2, Es existieren mehrere Ansétze, um
Makroporositat in der Zementmatrix zu erzeugen. Wasserlosliche Kristallen wie Zucker
oder Mannitol sind abseits der Verwendung in dieser Forschungsarbeit auch anderweitig
fir diesen Zweck beschrieben?% 2941 Alternative Porogene sind Schaummittel wie
Wasserstoffperoxid oder Kohlendioxid?®>2%7] Allerdings kann unter Verwendung
wasserloslicher Kristalle die Interkonnektivitdt der Poren Uber Gehalt, GréRe und
GroRenverteilung des Porenbildners reguliert werden[?®®l. Eine als noch effektiver
beschriebene Methode zur Erh6hung der Makroporositat ist die Verwendung von
Polymermikropartikeln wie etwa PLGA. Dieses wird hydrolytisch zu Milch- oder
Glykolséaure abgebaut, die wiederum in ihrer Umgebung die Zementmatrix auflésen und
somit Poren entstehen lassen kann[?%],

Ein abschlieRender Versuch, die untersuchten Zemente zu modifizieren, war die
Inklusion eines Isocyanat-terminierten Prapolymers (,,star-PEG*). Dabei wurde ein
dreiarmiges Copolymer aus Ethylenoxid- und Propylenoxid-Einheiten (molares

Verhéltnis von 3:1 bis 4:1) verwendet, wobei Glycerol das Zentrum des Prapolymers
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bildet (vgl. Abbildung 34). Endstandig befindet sich an den drei Armen jeweils ein
Molekl Isophorondiisocyanat.

//°

i

n=20%
m= SU %

Abbildung 34: Abbildung von dreiarmigem NCO-sP(EO-stat-PO)],

Solche Préapolymere mit NCO-Gruppen vernetzen in wassriger Umgebung querf0% 3021,
Wistlich (2019)%1 verwendete dieses sternférmige Isocyanat-modifizierte Prapolymer
um a-TCP zu modifizieren, wobei dreiarmiges NCO-sP(EO-stat-PO) schneller reagierte
als sechsarmigest®®l. Im Gegensatz zu hydrophoben Isocyanaten gelten sternférmige
NCO-sP(EO-stat-PO)-Molekiile als biokompatibel und nicht-toxisch*%4l, Die Entstehung
eines interpenetrierenden Netzwerkes aus einem Polyurethan-Hydrogel und HA wurde
postuliert und die Verwendung solcher Materialien auf dem Gebiet der Adhasive
vorgeschlagent®%©l, Wistlich et al. (2017)1 verwendeten dieses hydrophile Isocyanat in
Form von sechsarmigem NCO-sP(EO-stat-PO), um einen Knochenklebstoff
herzustellen, der explizit auch in wassriger Umgebung funktioniert. Die Vorstellung war,
durch dieses Isocyanat-modifizierte Prapolymer die adhésiven Eigenschaften gerade in
Bezug auf die Performanz in wassriger Umgebung zu verbessern. Wenngleich NCO-
sP(EO-stat-PO)-modifizierte Proben eine sehr hohe Klebrigkeit besitzen, harten sie unter
Zugabe von Wasser bzw. Wasserdampf nur sehr langsam aus und haben eine
vergleichsweise geringere Klebefestigkeit (vgl. Fehler! Verweisquelle konnte nicht g
efunden werden.). Die Reaktion in Wasser besteht aus einer Hydrolyse und einer
anschlieBenden Decarboxylierung der Isocyanatgruppen zu Aminogruppen. Diese
reagieren entweder nicht weiter oder bilden wiederum Harnstoffbriicken mit
Isocyanatgruppen anderer star-PEG Molekiile, die noch nicht hydrolysiert wurdent3l,
Nach Heyes et al. (2007)%1 bengtigt dieses System in der Verwendung als Oberfléchen-

Coating mindestens zwolf Stunden bis die Quervernetzung abgeschlossen istt%,
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Ahnliche Abbindezeiten konnten bei den verwendeten Proben auch beobachtet werden.
Wistlich (2019)%1 |agerte Proben aus dreiarmigem NCO-sP(EO-stat-PO) und o-TCP
mindestens eine Stunde in einem Wasserbad bevor sie mechanischen Tests unterzogen
wurden, wobei wesentlich héhere Festigkeitswerte ab einer Lagerung von 24 Stunden
erreicht wurden%l, Es ist also zu erwarten, dass Proben aus star-PEG, Phosphoserin und
Magnesiumphosphaten bzw. -oxiden &hnlich lange in einem Wasserbad gelagert werden
missen, um vollstdndig abzubinden. Nur geringe Mengen an Wasser, wie sie beim
Anmischen von Zementpasten verwendet werden, fihren zu einem unvollstandigen
Aushdrten der Proben. Dabei scheint es, dass sich nicht reagiertes star-PEG wie eine
Isolierschicht zwischen die Fugeteile legt und die Klebefestigkeit dadurch deutlich
herabsetzt (vgl. Fehler! Verweisquelle konnte nicht gefunden werden.). Ohne eine S
trategie, die Quervernetzung des star-PEGs zu beschleunigen, scheint der Einsatz solcher
Modifikationen als Adhé&sive zumindest vorerst hinféllig. Generell bleibt NCO-sP(EO-
stat-PO) jedoch hochinteressant, gerade im Hinblick auf die hohe Klebrigkeit, die
Performanz in wéssrigem Milieu und die reagierenden funktionellen Gruppen. Dabei sind
als Beispiel die Aminogruppen zu nennen. Diese tragen wie beschrieben zur
Quervernetzung der star-PEG Molekiile bei, spielen parallel vermutlich aber auch bei der
Abbindereaktion der untersuchten Klebezemente eine entscheidende Rolle (vgl.
Kapitel 5.2). Eine Kombination und Interaktion der beiden Systeme bleibt daher generell

vorstellbar.

55  Résume und Ausblick

Die Kernpunkte der Diskussion sollen abschlieRend nochmals herausgestellt werden. In
biokeramische Adhdsiven auf Basis von Phosphoserin und TMP bzw. MgO scheint
Phosphoserin mal3geblich fiir die adhdsiven Eigenschaften zu sein. Dabei ist ein
vergleichsweise hoher Anteil nétig, der tber den gebrdauchlichen Anteil eines Additives
hinausgeht. Zu hohe Phosphoserin-Anteile kénnen den Klebezement jedoch hydrolytisch
anfallig machen. Die Reaktionsgeschwindigkeit kann maRgeblich durch den
Herstellungsprozess und den Grad der Calcinierung gesteuert werden. Das Uberfiihren in
eine amorphe Phase kann TMPs zudem ausreichend reaktiv machen. Der vermutete
Abbindemechanismus fut auf der Ausbildung von Chelatkomplexen zwischen

Phosphoserin und Mg?*. Entsprechende Bindungen zum Ca?' des anorganischen
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Knochens kdnnen die adhasiven Eigenschaften mitbedingen. Die neuen biokeramischen
Zemente haben im Vergleich zu derzeit pradominierende Knochenadhésiven sehr hohe
Klebefestigkeiten. Besonders qualifizierten sich Komposition (2) und Komposition (5).
Sie zeichnen sich durch ein zumeist kohasives Versagensmuster und einen duktilen
Charakter aus. Die Temperatur sowie der pH-Wert im Rahmen der Abbindereaktion
lassen keine unerwiinschten Gewebereaktionen erwarten. Der pH-Wert scheint dabei
entscheidend fir die koordinative Bindungsstelle an der phosphorylierten Aminosaure zu
sein, wobei bei den vorliegenden pH-Werten Amino- und Carboxylgruppen koordinative
Bindungen eingehen sollten. Der Umstand, dass Mg?* Bindungen zum Sauerstoff der
Phosphatgruppe favorisiert, konnte ein maRgeblicher Faktor fiir die guten adhasiven
Eigenschaften sein. Hinsichtlich wichtiger Faktoren wie Biokompatibilitdt oder
biologische Abbaubarkeit erscheinen die neuen Zemente immerhin vielversprechend, da
sowohl Phosphoserin als auch MPCs in der Vergangenheit dahingehend fur qualifiziert
befunden wurden.

Ausblickend erscheinen diverse Modifikationen des in dieser Arbeit vorgestellten
Systems als sinnvoll. Denkbar wére beispielsweise die Verwendung anderer
phosphorylierter Aminoséuren, wie Phosphothreonin oder Phosphotyrosin. Zudem wéren
Versuche mit organischer Phytinsdure oder dem Calcium-Salz des Phosphoserins im
System interessant. Es wurde gezeigt, dass die Herstellung einer abbindefahigen
prafabrizierten Glycerol-basierten Paste mdglich ist. Die Auswaschbestandigkeit kénnte
jedoch mit einem Geliermittel erhéht werden und es sollte versucht werden, die
Abbindezeit Uber Additive zu verkurzen. Alternativ zur Verwendung prafabrizierter
Pasten ist sicherlich ein Dual-Phasen-System mit Anwendung einer Zwei-Kammer-
Spritze mit statischen Mischern sinnvoll. Mit Mannit konnten zwar suffizient Poren
generiert werden, jedoch waren zusatzlich die Auswirkungen einer Inkorporation von
PLGA-Mikropartikeln speziell als Makro-Porogen aufschlussreich. Fir eine Integration
von NCO-sP(EO-stat-PO) im System sollten sich Strategien zur Verkirzung der
Abbindezeiten tberlegt werden.

Zum Erzeugen einer konstanten Qualitat der Klebezemente wére kiinftig ein maschinelles
Anmischprocedere giinstig. Da die Herstellung von Knochenprifkérpern immens
aufwéndig ist, erscheint fir eine ©konomische, effiziente Forschung generell die

Verwendung von Flgeteil-Prifkérpern wichtig, die dem Knochen strukturell zwar
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moglichst nahe kommen, sich aber gleichzeitig schnell, kostenglinstig und in Masse
produzieren lassen. Idealer Werkstoff hierflr ist Hydroxylapatit. Bedeutend ware jedoch
in Zukunft eine weitere Verbesserung der inneren Festigkeit, um Ausmuschelungen beim
Scherversuch zu vermeiden, sowie die Berlicksichtigung des organischen Knochenanteils

durch entsprechende Zusatze im Hydroxylapatit.
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6 Zusammenfassung

Gegenstand dieser Arbeit war die Entwicklung neuer adhasiver biomineralischer
Zemente auf Basis von Phosphoserin und Magnesiumphosphaten bzw. -oxiden, die als
Knochenklebstoffe zum Einsatz kommen konnen. Auf dem Gebiet der
Knochenersatzmaterialien und -adhdsive ist es nach Wissen des Autors das erste Mal,
dass Magnesiumverbindungen mit Phosphoserin kombiniert wurden. Es wurden
Magnesiumoxide mit unterschiedlicher Calcinierung und Reaktivitat verwendet.
Aulerdem wurde mit verschiedenen TMPs gearbeitet. Dies waren Kkristallines
Farringtonit, amorphes TMP-Hydrat sowie amorphes Cattiit. Es resultierten insgesamt
sechs Kompositionen, welche auf einer Reaktion dieser Magnesiumverbindungen mit
Phosphoserin unter Zugabe von Wasser beruhen. Dabei bestimmten reaktive kaustisch
gebrannte Magnesiumoxide maligeblich die Reaktionsgeschwindigkeit und waren additiv
bei der Verwendung von Farringtonit notig. Jedoch gelang es durch eine
Temperaturbehandlung die Reaktivitit von TMPs so zu potenzieren, dass
Magnesiumoxid entbehrlich war. Auch Systeme mit lediglich Magnesiumoxid waren
mdoglich. Als Referenz diente eine Verbindung aus Phosphoserin und TTCP, die von
einem sich in der prdkommerziellen Phase befindlichen Knochenklebstoff, Tetranite®,
bekannt ist.

Die neuen Klebezementkompositionen wurden mechanischen Tests unterzogen, um die
Druckfestigkeit und die initiale Klebefestigkeit sowie die Klebefestigkeit im zeitlichen
Verlauf auf Knochen zu ermitteln. Dabei wurde ein neues Testverfahren verwendet, das
die Verklebung boviner Kompakta beinhaltete. Zusétzlich wurden die Formulierungen
mittels Rontgendiffraktometrie, Fourier-Infrarot-Spektroskopie und Elektronen-
mikroskopie analysiert. Abschliefend wurde versucht, dieses neue System mit
unterschiedlichen Additiven zu modifizieren. Dabei wurde Mannit erfolgreich als
Porogen verwendet. Dreiarmiges sternférmiges NCO-sP(EO-stat-PO) sollte die
adhésiven Eigenschaften und das Leistungspotenzial unter Wasser verbessern. Zuletzt
wurden mit Glycerol préfabrizierte Pasten hergestellt, welche gelagert werden kdnnen
und bei Kontakt mit Wasser aushérten.

Die neuen biomineralischen Klebezemente imponieren durch eine hervorragende
Klebefestigkeit. Es konnte mit einer Verbindung aus Phosphoserin, Magnesiumoxid und

Farringtonit beispielsweise eine initiale Klebefestigkeit von 7.29+1.35 MPa auf Knochen

83



Zusammenfassung

erzielt werden. Ein wasserbestandiger Klebezement auf Basis von Phosphoserin und
warmebehandeltem TMP-Hydrat erreichte initial 6,60+0,88 MPa auf Knochen. In diesem
Kontext sind die neuen Klebezemente bislang pradominierenden Knochenadhasiven
uberlegen. Die initiale Klebefestigkeit der Referenz betrug 1,86+0,32 MPa. FTIR- und
XRD- Analysen lieRen als Abbindemechanismus die Ausbildung von Chelatkomplexen
zwischen den funktionellen Gruppen des Phosphoserins und Mg?* vermuten.
Koordinative Bindungen zu Ca?* sowie elektrostatische Wechselwirkungen bedingen
mutmaBlich auch die hohe Klebefestigkeit. Scheinbar spielt dabei der pH-Wert eine
entscheidende Rolle, da er generell malgeblich fiir die Koordinationsstellen
phosphorylierter Aminosauren verantwortlich ist.

Ergebnisse von Zell- sowie in vivo- Versuchen stehen aktuell noch aus, sind allerdings
Gegenstand derzeitiger Forschungsarbeiten. Verbindungen mit Phosphoserin[t?s 253 2691
wie auch Magnesiumphosphatzementel!® 18 116,226, 274, 275 hawwjesen in der Vergangenheit
separat Biokompatibilitat sowie biologische Abbaubarkeit. Dahingehend erscheint also
eine Kombination beider immerhin vielversprechend.

Aufgrund ihrer einzigartigen mechanischen Fertigkeiten, der guten rheologischen
Eigenschaften und Handhabung sowie hervorragender Abbinde- und Aushértezeiten
konnen die vorgestellten biomineralischen Klebezemente neue Perspektiven in klinischen
Behandlungen schaffen. Kinftige Forschungsbemiihungen zu Knochenadhasiven auf
Basis von Phosphoserin und Mg?* erscheinen in jedem Fall lohnenswert. Gerade der
Einsatz bei Trimmerfrakturen oder die Benutzung in nicht-lasttragenden Defekten sind

Anwendungsbereiche solcher Knochenklebstoffe.
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Ammoniumdihydrogenphosphat

a-Tricalciumphosphat

B-Tricalciumphosphat

Bone morphogenic protein

Bovines Serumalbumin

Calciumphosphat

Caustic calcined Magnesia/ Kaustisch gebranntes Magnesia
Calciumphosphatzement

Campherchinon

Diammoniumhydrogenphosphat
Dikaliumhydrogenphosphat

Dinatriumhydrogenphosphat

Dihydroxyphenylalanin

Electro-fused Magnesia/ Elektrisch geschmolzenes Magnesia
Dicalciumhydrogenphosphat
Dicalciumhydrogenphosphatdihydrat
Gelatine-Resorcinol-Formaldehyd
Hydroxylapatit

Interpenetrierendes Polymernetzwerk
Kaliumdihydrogenphosphat
Magnesiumoxid/ Magnesia
Magnesiumphosphat
Magnesiumphosphatzement
Natriumdihydrogenphosphat
Osteocalcin

Octacalciumphosphat
O-Phospho-L-serin
Phosphatgepufferte Salzlésung

Prafabrizierte Calciumphosphatzemente



PEG
PEGDMA
PEO

pH
PLGA
PLR
PMC
PMMA
PTH
RANK
RANKL
REM
SPEG
TCP
TMPA
TMPO
TTCP
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Poly(ethylenglykol)
Poly(ethylenglykol)dimethacrylat
Poly(ethylenoxid)

Negativ-dekadischer Logarithmus der Protonenkonzentration
Poly(lactid-co-glycolid)
Pulver-Flissigkeits-Verhéltnis
Phosphoserin-modifizierte Calciumphosphate
Polymethylmethacrylat

Parathormon

Receptor activator of nuclear factor kB
Receptor activator of nuclear factor kB - Ligand
Rasterelektronenmikroskop

Sternférmiges Molekiil NCO-sP(EO-stat-PO)
Tricalciumphosphat
Trimagnesiumphosphat-Anhydrat, Farringtonit
Trimagnesiumphosphat-Octahydrat, Bobierrit

Tetracalciumphosphat
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Strukturformel von Phytinséure.

Strukturformel von sechsarmigem NCO-sP(EO-stat-PO).
Strukturformel von Poly(ethylenglykol)dimethacrylat.
Strukturformel von O-Phospho-L-Serin.

Beispiele fir Briiche innerhalb der HA-Priifkdrper bei Testungen der
Scherfestigkeit der Klebezemente.

Verklebte Knochenprifkdrper fir die Prifung der Klebefestigkeit (links) und
Darstellung der Injektionsfahigkeit der verwendeten Pasten (rechts).

Zementquader (A) und Prifaufbau zur Messung der Druckfestigkeit (B).
Aufbau der Prifvorrichtung des Scherversuches.

Platin-besputterte HA-Prufkdrper mit Klebefugenriickstanden.
Druckfestigkeiten der Klebezementkompositionen (1)-(6):

Vergleich der Druckfestigkeiten zwischen OPLS/ Mgs(PO4)2/ MgO(27)/ H20
trocken gelagert bei 37 °C (nicht schraffiert) und OPLS/ Mgs(POa)/
MgO(27) eingebettet in eine Glycerinmatrix und ausgehértet unter
Wasserdampf bei 37 °C (schraffiert). Die Messungen erfolgten nach 24

Klebefestigkeiten der Klebezementkompositionen (1)-(6):
- Rot: OPLS/ Mgs(PO.)./ MgO(291)/ H,0
- Blau: OPLS/ Mgs(POa)./ MgO(27)/ H,0
- Gelb: OPLS/ Mg0O(2835)/ H,0
- Griin: OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H,0O
- Violett: OPLS/ Mg3(PQO4)2-xH20 (warmebeh.)/ H,O
- Grau: OPLS/ TTCP/ H20 (Referenz)
Die Messungen erfolgten initial (0 h) und nach Lagerung bei 37 °C
nach 1 h, 24 hund 7 d. Mit ,, ** markierte Messungen konnten nicht
realisiert werden.
Vergleich der Klebefestigkeiten zwischen:
A) OPLS/ Mg3(PO4)2/ MgO(27)/ H20
(nicht schraffiert; trocken ausgehartet),
B) OPLS/ Mg3(PO4)2/ MgO(27)/ H20 mit 20 % dreiarmigem
NCO-sP(EO-stat-PO)
(gerade schraffiert; trocken ausgehartet),
C) OPLS/ Mgs(POa)2/ MgO(27) mit 20 % dreiarmigem
NCO-sP(EO-stat-PO)
(schrag schraffiert; unter 100 % Luftfeuchtigkeit ausgehartet).
Die Messungen erfolgten nach 24

Beispiele charakteristischer Versagensmuster im Vergleich. Grau/Links:
Sproder Bruch bei Referenz-Komposition (6) mit abruptem Materialversagen
ohne plastische Deformation. Blau/Rechts: Duktiler Bruch bei

Komposition (2) mit plastischer Deformation.
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FTIR-Spektren (Transmissionsspektren) der jeweiligen Zementkompositionen
(inkl. FTIR der Edukte) im Wellenbereich von 680 bis 4000 cm.,

Grau: Zementkomposition; Dunkelgriin: OPLS; Blau: MgO(291), MgO(27),
MgO(2835); Olive: TTCP; Orange: Farringtonit; Rosa: MgsOgP2-xH20
(warmebeh.); Cyan: Glycerol

A: Spektrum von Komposition (1): OPLS/ Mg3(PO.)./ MgO(291)/ H,0O

B: Spektrum von Komposition (2) OPLS/ Mgs(PO4)2/ MgO(27)/ H.0

C: Spektrum von Komposition (3) OPLS/ MgO(2835)/ H,0O

D: Spektrum von Komposition (4) OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H20

E: Spektrum von Komposition (5) OPLS/ Mg3(PQa4)2:xH20 (warmebeh.)/ H,O
F: Spektrum von Komposition (6): OPLS/ TTCP/ H20.

FTIR-Spektrum (Transmissionsspektrum) der modifizierten
Zementkomposition (2) (OPLS/ Mgs(POa)./ MgO(27)/ Glycerol; gehartet
unter 100% Luftfeuchtigkeit) (inkl. FTIR der Edukte) im Wellenbereich von
680 bis 4000 cmt,

Diffraktogramme von:

A) MgO (2835) (blau), MgO (27) (rot) und MgO (291) (grau)

B) OPLS/ MgO(2835)/ H,0O (Komp. (3)) (rot), OPLS/ MgO(2835)/
MgO(27)/ H,0 (Komp (4)) (grau) und den Komponenten MgO (2835)
(grin) und MgO (27)(blau).

Diffraktogramme von OPLS/ MgO(291)/ Mgs(PQa4)2/ H20 (Komp. (1)
(schwarz), OPLS/ MgO(27)/ Mgs(PQO4)2/ H20 (Komp. (2) (rot) und deren
Komponente Mgs(POa). (blau) (, m*“: Magnesiumoxid).

Diffraktogramm von OPLS/ TTCP/ H,0 (Komp. (6)) (grau) und dessen
Komponente TTCP (rot) (,, **“: Cas(PO4)20, (4Ca0-P20s),; “°”: Caz(POa),).

Diffraktogramm von Mgs(PO4)2-xH20 vor (grau) und nach
Wérmebehandlung (rot) (,,pp“: Pyrophosphat, ,,m*: Magnesium-oxid).

Diffraktogramme von:

A) warmebehandeltem MgsOsP2-xH,0 (blau) im Vergleich zu warmebehandeltem
Mgs(POa4)2-22H,0 (grau)

B) OPLS/ Mg3(PO4)2-xH.0 (warmebeh.)/ H.O (Komp. (5)) (grau) im Vergleich zu
seiner Komponente Mgs(POa)2-XH20 (wédrmebeh.) (blau) (B) (,,pp “‘: Pyrophosphat;
,m " Magnesiumoxid).

pH-Werte im zeitlichen Verlauf wahrend der Abbindereaktion.

Gewichtsverlust [Gew.%] von Komposition (5) (OPLS/ Mg3(PQa4)2-xH20
(warmebeh.)/ H,0) und Komposition (6) (OPLS/ TTCP/ H,0) durch
Lagerung in PBS im zeitlichen Verlauf von 10 Tagen.

Beispiel einer rasterelektronenmikroskopischen Aufnahme (computergrafisch
angefarbt) einer abgescherten Klebefuge auf einem Hydroxylapatit-
Prafkorper nach Testung der Klebefestigkeit.

Rot: Abgescherte Klebefuge (K); Griin: Uberstand der Klebefuge ohne
mechanische Testung (*); Blau: Hydroxylapatit-Prufkdrper bearbeitet mit
Korn P 80 (HA) in 25-facher Vergrderung.
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Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen einer Klebefuge aus:

- (A)-(C): Komposition (1) (OPLS/ MgO(291)/ Mgs(PO4)2/ H20) in 25-facher (A),
50-facher (B) und 500-facher (C) VergrofRerung.

- (D)-(F): Komposition (2) (OPLS/ MgO(27)/ Mg3(POs)./ H20) in 25-facher (D),
50-facher (E) und 500-facher (F) VergréRerung.

Die Klebungen befinden sich auf einem HA-Priifkdrper nach Versagen im

Abscherversuch. Die Verwendung von Knochen im REM war wegen méglicher Schaden

durch Restfeuchtigkeit nicht zulassig Die Rohbilder wurden zur besseren Orientierung

computergrafisch eingefarbt.

- Rot: Abgescherte Klebeverbindung.

- Griin: Uberstand der Klebeverbindung ohne mechanische Priifung.

- Blau: Hydroxylapatit-Prifkdrper, bearbeitet mit Kérnung P 80.

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Prufkorpers aus
Komposition (3) (OPLS/ MgO(2835)/ H20) in 25-facher (A), 50-facher (B),
500-facher (C) und 2000-facher (D) VergréRerung.

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen einer Klebefuge aus:

- (A)-(C): aus Komposition (5) (OPLS/ Mg3(PO4)2-xH20 (warmebeh.)/ H,0) in
25-facher (A), 50-facher (B) und 500-facher (C) VergroéRRerung.

- (D)-(F): Komposition (6) (OPLS/ TTCP H20) in 25-facher (D), 50-facher (E )und
500-facher (F) VergroRerung.

Die Klebungen befinden sich auf einem HA-Priifkdrper nach Versagen im

Abscherversuch. Die Verwendung von Knochen im REM war wegen moglicher Schaden

durch Restfeuchtigkeit nicht zul&ssig Die Rohbilder wurden zur besseren Orientierung

computergrafisch eingefarbt.

- Rot: Abgescherte Klebeverbindung.

- Griin: Uberstand der Klebeverbindung ohne mechanische Priifung.

- Blau: Hydroxylapatit-Prifkdrper, bearbeitet mit Kérnung P 80.

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Prufkorpers aus der
Glycerin-modifizierten Komposition (2) (OPLS/ MgO(2835)/ Glycerin) in 25-
facher (A), 50-facher (B), 500-facher (C) und 2000-facher (D)
VergroRerung.

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Prifkdrpers aus
Komposition (2) (OPLS/ MgO(27)/ Mgs(PQ4)2/ H20) mit 10% Mannit-Anteil
an der Trockenmasse in 25-facher (A), 50-facher (B), 500-facher (C) und
2000-facher (D) Vergroferung.

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Prifkorpers aus
Komposition (2) (OPLS/ MgO(27)/ Mgs(PQOa4)2/ H20) mit 25% Mannit-Anteil
an der Trockenmasse in 25-facher (A), 50-facher (B), 500-facher (C) und
2000-facher (D) VergroRerung.

Denkbare Konfigurationen fur koordinative Bindungen von Phosphoserin mit

Mg?*:

A) Koordinative Bindungen zwischen Mg?* und Amino- bzw.
Carboxylgruppen.

B) Koordinative Bindungen zwischen Mg?* und Phosphorylgruppen.

Chemische Strukturformeln alternativer Molekiile fiir koordinative
Bindungen zu Mg?*.

A) Phosphothreonin.

B) Phosphotyrosin.
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Abbildung 35:

Abbildung 36:

Abbildung 37:
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Schematische Darstellung (inhaltlich nach Glimcher®4) wie
Phosphorséureester die organische Knochenmatrix und die anorganischen
mineralischen Kristalle im Knochen verbinden.

Abbildung von dreiarmigem NCO-sP(EO-stat-PO) [0,
Druckfestigkeiten [MPa] der Klebezementkompositionen (1)-(6) (entspr. (A)-(F)):

- A: OPLS/ Mgs(P0Oa4)2/ MgO(291)/ H20

- B: OPLS/ Mgsz(POa)2/ MgO(27)/ H20

- C: OPLS/ MgO(2835)/ H,0O

- D: OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H.0

- E: OPLS/ Mg3(POs)2xH20 (warmebeh.)/ H,O

- F: OPLS/ TTCP/ H,0 (Referenz)

Die Messungen erfolgten initial (0 h) und nach Lagerung bei 37 °C nach 1 h, 24 h und
7d.

Klebefestigkeiten [MPa] der Klebezementkompositionen (1),(2) und (4)-(6) (entspr. (A)-
(E)):

- A: OPLS/ Mgs(POs)2/ MgO(291)/ H20

- B: OPLS/ Mg3(PO4)2/ MgO(27)/ H20

- C: OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H,0

- D: OPLS/ Mg3(PO4),xH,0 (warmebeh.)/ H,O

- E: OPLS/ TTCP/ H20 (Referenz)

Die Messungen erfolgten initial (0 h) und nach Lagerung bei 37 °C nach 1 h, 24 h und
7d.

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen einer Klebefuge aus
Komposition (4) (OPLS/ MgO(27)/ MgO(2835)/ H,0) in 25-facher (A), 50-
facher (B)und 500-facher (C) VergroRerung auf einem HA-Prifkdrper nach
Versagen im Abscherversuch.

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Prifkorpers aus
Komposition (2) (OPLS/ MgO(2835)/ H20) mit 15% Mannit-Anteil an der
Trockenmasse in 25-facher (A), 50-facher (B), 500-facher (C) und 2000-
facher (D) VergrofRerung.

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Prifkdrpers aus
Komposition (2) (OPLS/ MgO(2835)/ H20) mit 20% Mannit-Anteil an der
Trockenmasse in 25-facher (A), 50-facher (B), 500-facher (C) und 2000-
facher (D) VergroRRerung.

Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Prufkorpers aus
Komposition (2) (OPLS/ MgO(2835)/ H20) mit 30% Mannit-Anteil an der
Trockenmasse in 25-facher (A), 50-facher (B), 500-facher (C) und 2000-
facher (D) VergroRerung.
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CaP-Verbindungen und ihre entsprechenden chemischen Formeln[85: 93941,
MgP-Verbindungen und ihre entsprechenden chemischen Formeln (11,

Zusammensetzung der zehnfach konzentrierten Stammldsung
phosphatgepufferter Salzlésung (PBS).

Uberblick tiber die verwendeten Rohpulver im Zuge der Zementsynthesen.

Ubersicht Uber die verwendeten Magnesiumoxide hinsichtlich Calcinierung,
PartikelgroRe und Reaktivitét.

Geeignete Kompositionen, welche mechanischen Testungen an Knochen,
sowie Analysen des Abbindeverhaltens und weiterfuhrenden Analysen
unterzogen wurden.

Schema zur Modifikation von Komposition (2) mit Mannit-Porogen.

Relativer Mannit-Anteil in Gew.-% an der Trockenmasse von

Komposition (2) [OPLS

255 mg, Mgs(P04)2 205 mg, MgO(27) 130 mg, Mannit x mg] in aufsteigender
Reihe. Entsprechend Anteil an H,O gemal einer PLR von 3,93 g/ml, sowie
die Auswirkung auf die Aushartezeit.

Verwendete Referenzmuster nach der ICDD-Datenbank PDF-2 (1996).

Gewichtsverlust in % von Referenz-Komposition (6) (OPLS/ TTCP/ H,0)
durch Lagerung in PBS im zeitlichen Verlauf von 10 Tagen.

Gewichtsverlust in % von Komposition (5) (OPLS/ Mgs(PO4)2-xH20
(wéarmebeh.)/ H20) durch Lagerung in PBS im zeitlichen Verlauf von 10
Tagen.
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Abbildung 35: Druckfestigkeiten [MPa] der Klebezementkompositionen (1)-(6) (entspr. (A)-(F)):
- A: OPLS/ Mgs3(POa4)2/ MgO(291)/ H20

B: OPLS/ Mga(POs)2/ MgO(27)/ H20

C: OPLS/ MgO(2835)/ H20

D: OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H20

E: OPLS/ Mg3(P0O4)2-xH20 (warmebeh.)/ H20
- F: OPLS/ TTCP/ H20 (Referenz)

Die Messungen erfolgten initial (0 h) und nach Lagerung bei 37 °C nach 1 h, 24 hund 7 d.
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Abbildung 36: Klebefestigkeiten [MPa] der Klebezementkompositionen (1),(2) und (4)-(6) (entspr. (A)-(E)):
- A: OPLS/ Mgs(POa4)2/ MgO(291)/ H20
- B: OPLS/ Mgs(POa)2/ MgO(27)/ H20
- C: OPLS/ MgO(2835)/ MgO(27)/ H20
- D: OPLS/ Mg3(POa4)2-xH20 (warmebeh.)/ H20
- E: OPLS/ TTCP/ H20 (Referenz)
Die Messungen erfolgten initial (0 h) und nach Lagerung bei 37 °C nach 1 h, 24 hund 7 d.
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Abbildung 37: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen einer Klebefuge aus Komposition (4) (OPLS/
MgO(27)/ MgO(2835)/ H20) in 25-facher (A), 50-facher (B)und 500-facher (C) Vergrélierung auf
einem HA-Prifkdrper nach Versagen im Abscherversuch.
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Abbildung 38: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Priifkdrpers aus Komposition (2) (OPLS/
MgO(2835)/ H20) mit 15% Mannit-Anteil an der Trockenmasse in 25-facher (A), 50-facher (B),
500-facher (C) und 2000-facher (D) VergroRerung.

Abbildung 39: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Priifkérpers aus Komposition (2) (OPLS/
MgO(2835)/ H20) mit 20% Mannit-Anteil an der Trockenmasse in 25-facher (A), 50-facher (B),
500-facher (C) und 2000-facher (D) VergroRerung.
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— 200 pm

Abbildung 40: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen eines Priifkdrpers aus Komposition (2) (OPLS/
MgO(2835)/ H20) mit 30% Mannit-Anteil an der Trockenmasse in 25-facher (A), 50-facher (B),
500-facher (C) und 2000-facher (D) VergréRerung.
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