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Einflihrung

1 Einfuhrung

1.1 Hintergrund: Organersatz in der modernen Medizin

Es besteht ein immer gréBerer Bedarf an mdglichst resorbierbaren biokompatiblen
Knochenersatzmaterialien wie an Gewebeersatz insgesamt. Die Mdglichkeiten von
Organspenden oder kdrpereigenen Reserven sind begrenzt und bergen ihre eigenen
Risiken. Die Entwicklung von Ersatzorganen aus einer einzelnen kérpereigenen Zelle
im Sinne einer Gewebezichtung ist noch nicht ausgereift und im Bereich der Knochen
noch nicht etabliert.

Die Entwicklung und Verwendung von Knochenersatzmaterialien war notwendig ge-
worden bzw. angestrebt und wird standig weiterentwickelt (Strunz 1985, Katthagen
1986, Katthagen et al. 1986, Rueger et al. 1986, Rueger 1992, Watzek 1993, Habel et
al. 1994, Kohal 1997, Kloss et al. 1999). Zur Zeit am haufigsten verwendet werden bei
den Knochenersatzmaterialien Biokeramiken auf Hydroxylapatit- und Beta-
Tricalciumphosphat-Basis auf Grund ihrer strukturellen Ahnlichkeit mit der minerali-
schen Phase des Knochens.

Auf diese Studie bezogen besteht die Herausforderung bei der Entwicklung von Kno-
chenersatzmaterialien, wie beispielsweise ein autogener Knochenersatz mit allen sei-
nen Vor- und Nachteilen durch alternative Materialien adaquat ersetzt werden kann
(vgl. auch DeGroot 1980, Laurie et al.1984, Dahlin et al. 1988, Constantino et al. 1991,
FaroB-Schéning 1993, Arnett et al. 1998).

Nachfolgend werden in dieser Studie der derzeitige Entwicklungsstand sowie neue
Entwicklungen im Bereich der Knochenersatzmaterialien betrachtet.

Ein Implantat ist erst dann so gut wie der urspringlich im Defektbereich gelegene Kno-
chen, wenn es problemlos einheilt (,Biokompatibilitat®, Definition bzw. Begriffserklarung
siehe dazu im Kapitel 1.3.) sowie zu Knochengewebe umgewandelt und den biome-
chanischen Erfordernissen entsprechend remodelliert wird (Qualitatskriterien wie Oste-
okonduktivitat, Osteoinduktivitédt, Degradierbarkeit, Resorbierbarkeit u.a.). Ziel ist eine
Restitutio ad integrum, d.h. ein Zustand wie vor einem Schadensereignis.

Zur Informationsgewinnung erfolgte die Literaturrecherche nach einschléagigen Publika-
tionen in verschiedenen Datenbanken, u.a. im Intranet des HELIOS-Konzerns und im
Internet (Medline). Weiterhin wurden implantologisch und parodontologisch tatige
Zahnarzte, Oralchirurgen und Mund-Kiefer-Gesichtschirurgen Uber ihre praktischen
Erfahrungen befragt. Zuséatzlich wurden einschlagige Fachblcher und Fachzeitschrif-
ten auf entsprechende Themen hin einbezogen. Auch wurden relevante Weiterbil-
dungs- und Firmenveranstaltungen besucht und Produktbeschreibungen der Material-
anbieter studiert.

Derzeitige Anwendungsgebiete von Knochenersatzmaterialien
Im zahnarztlichen bzw. oralchirurgischen Bereich werden Zystenhohlrdume, operati-

onsbedingte Gewebsdefekte sowie Defekte nach Wurzelspitzenresektionen durch
Knochenersatzmaterialien aufgefulit.
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Einflihrung

In der Implantologie verschiedener Knochenregionen dienen die Knochenersatzmateri-
alien als sogenannte Platzhalter (spacemaker) bei der gefliihrten Knochenregeneration
(guided bone regeneration, GBR; Hotz 1993), zur Sinusbodenelevation (Verbreiterung
bzw. Vertiefung der knéchernen Strukturen zwischen Zahnwurzeln und Kieferhéhlen;
Gutwald et al. 1998, Velich et al. 2004) sowie zur Verbesserung eines vorgesehenen
Implantatlagers (z.B. Verbreiterung und Konsolidierung eines atrophischen Alveolar-
kammes; vgl. Marukawa et al. 2001, Nagao et al. 2002, Kawamoto et al. 2003).

In der Parodontologie sind Knochenersatzmaterialien als Platzhalter unter temporaren
resorbierbaren oder nichtresorbierbaren Regenerationsmembranen im Rahmen der
geflihrten Geweberegeneration (guided tissue regeneration, GTR) in Gebrauch (vgl.
Dahlin et al. 1988, Karring 1996, Schliephake et al. 1999). Hierbei werden insbesonde-
re Parodontaltaschen aufgefullt.

In der MKG-Chirurgie werden sie (oftmals in Kombination mit autogenen Transplanta-
ten) zur Rekonstruktion von Kieferdefekten eingesetzt (Seto et al. 2002).

Weitere Anwendungen bestehen in den Fachern Orthopadie (zur Knochenzementver-
wendung bei zementiertem Huftgelenkersatz, zur Herstellung von Kugelképfen und
Pfanneneinsatzen aus bioinerter Keramik, zum Bandscheibenersatz mit PMMA-
Implantaten; vgl. Richard et al. 1990, Mathey et al. 1993, Willmann G. 1995), in der
Unfallchirurgie (als Defektauffillungen und Knochenplatten verschiedenster Art insbe-
sondere nach Traumata), in der Neurochirurgie (als Knochendeckelersatz nach Opera-
tion; vgl. Kaptain et al. 2001) und in der HNO-Heilkunde (z.B. zur Defektauffullung nach
Mastoidektomie wegen nekrotisierter Otitis media, als Mittelohrimplantate, zur Be-
schichtung von Cochlea-Implantaten; vgl. Wilson J. et al. 1993 und 1995).

Herkunft von Knochenersatzmaterialien

Autogen, d. h. Transplantation von kérpereigenem Material des Patienten;

Allogen, d. h. Transplantation von humanem Spendermaterial, d.h. von Spendern
gleicher Spezies aber ohne genetische Ubereinstimmung (vgl. Eitel et al. 1981,
Constantino et al. 1991, Feifel 1994);

Xenogen, d. h. Transplantation von nicht humanem Spendermaterial, d.h. von Tieren.

Eine Einteilung von Knochenersatzmaterialien kann auch in die folgenden vier Grup-
pen erfolgen:

1. Synthetische, anorganische Knochenersatzmaterialien

2. Synthetische, organische Knochenersatzmaterialien

3. Biologische, organische Knochenersatzmaterialien

4. Komposite
Die Werkstoffe der 1. Gruppe werden zumeist aus pulverférmigen Ausgangsmateria-
lien hergestellt. Dazu gehéren die Calciumphosphate, der Hydroxylapatit und die Bio-
glaser/Glaskeramiken. Sie sind im Sinne der Biokompatibilitdt bioaktive Substanzen.

Bei ihrem Abbau im Knochen kommt es zu erwiinschten Austauschreaktionen mit dem
umgebenden Implantatlager, sodass es zu einer physiologischen Integration kommen
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Einflihrung

kann (Verbundosteogenese). Verhalten sie sich jedoch bioinert, so wirken sie dennoch
im Sinne einer Kontaktosteogenese. Verursachen sie eine bindegewebige Einschei-
dung, so kommt es wegen ihrer Bioaktivitdt zu einer Distanzosteogenese (Osborn
1985 und 1987). Zahlreiche Arbeitsgruppen haben sich mit dieser Werkstoffklasse be-
schaftigt (Hench 1973, DeGroot 1980, Winter et al. 1981, Jarcho 1981, Metsger et
al.1982, Osborn et al. 1984, Osborn 1985 und 1987, Fischer-Brandies 1986, Fall-
schiissel 1987, Wagner 1987, Constantino et al. 1991, Roesgen 1991, Spector 1991,
Ghazal et al. 1992, Pesch et al. 1993, Hench et al. 1993, Oonishi et al. 1997, Wiltfang
et al. 1998 a, Buser et al. 1998, Pistner et al. 1998, Lambrecht et al. 1999, Schmitz et
al. 1999, von Arx et al. 2001, LeGeros 2002, Baker et al. 2002, Demers et al. 2002,
Losee et al. 2003).

Die 2. Gruppe (synthetische organische Knochenersatzmaterialien) kann nach den
jeweiligen chemischen Zusammensetzungen in Untergruppen eingeteilt werden:

1. Polyester

2. Polyaminosauren

w

. Polyanhydride

N

. Polyorthoester

o

Polyphosphazene

Dabei stellen die linearen aliphatischen Polyester, insbesondere die auf Milchsdure
und Glycolsédure basierenden Polylactide und Polyglycolide, die wichtigste Gruppe der
synthetischen organischen Materialien dar. Dies ist in ihrer Abbaufahigkeit zu endoge-
nen Metaboliten (Milchsaure) oder durch ihre renale Ausscheidungsmdglichkeit (Gly-
kolsaure) begriindet (Gilding 1981, Jarcho 1981, Vert et al. 1981, Osborn et al. 1984,
Gay et al. 1985, Osborn 1985 und 1987, Fischer-Brandies 1986, llli 1990, Constantino
et al. 1991, Vert et al. 1992, Gerlach 1992, Hench et al. 1993, Pesch et al. 1993, Buser
et al. 1998, Pistner et al. 1998, Pistner 1999, Lambrecht et al. 1999, Kaptain et al.
2001, von Arx et al. 2001, Suh et al. 2002, Breusch et al. 2003).

Die 3. Gruppe, die biologischen organischen Knochenersatzmaterialien, werden aus
demineralisierter Knochenmatrix aus bovinem oder allogenem Knochen oder aus Blut-
bestandteilen gewonnen. Hierzu zahlen die Knochenkollagene, Fibrinkleber, Gelatine,
thrombozytenreiches Plasma, Hyaluronsaure und die unterschiedlichsten Wachstums-
faktoren bzw. Knochenmatrixextrakte, z.B. auch die Bone Morphogenetic Proteines
(BMP’s) und das Osteonektin (Zederfeldt 1994, Harmand et al. 1994, Santhosh et al.
2001, Choi et al. 2002, Delloye et al. 2003, Kasahara et al. 2003, Moghadam et al.
2004).

Die 4. Gruppe, die Komposite, sind Kombinationen von zwei oder mehr der 0.g. Werk-
stoffgruppen. So werden z.B. osteokonduktive, mechanisch stabile Werkstoffe mit
osteoinduktiven Substanzen kombiniert. Damit kann dann zusétzlich oder verstarkt
eine Knochenneubildung induziert werden und die mechanische Stabilitat ist gewahr-
leistet (DeGroot 1980, Nizard 1981, Feifel 1994, Feifel et al. 1994, Ackermann et al.
1994, Arzt et al. 1998, Matsumoto et al. 2001, Yokota et al. 2001, Bagot D Arc et al.
2003, Ueki et al. 2003).
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Einflihrung

In den vergangenen Jahren sind bei der Entwicklung und industriellen Herstellung von
Knochenersatzmaterialien erhebliche Fortschritte gemacht worden. Einige Knochener-
satzmaterialien erfillten die an sie bis dahin gestellten Anforderungen, sodass ein kli-
nischer Einsatz gerechtfertigt erschien. Auf Grund einer bei einigen Materialien erreich-
ten Osteoinduktivitat und mitunter deklarierten vollstandigen Implantatresorption wurde
deswegen bereits von Knochenaufbaumaterialien gesprochen.

Oftmals wurde und wird dabei eine unkritische Vermengung werkstoffwissenschaftlich
relevanter und qualitativ unterschiedlicher Fachbegriffe vorgenommen. Einige Beispie-
le seien genannt.

1. osteogen, osteoinduktiv, osteostimulativ, osteoproduktiv und bioaktiv;

2. Knochenersatzmaterial, Knochenregenerationsmaterial, Knochenaufbaumateri-
al und Knochensubstitutionsmaterial;

3. Degradation, Resorption und Substitution.

In dieser Studie werden zur Vermeidung von tberz&hligen Begriffen und Verwirrung flr
den Anwender die Formulierungen in 1. osteostimulativ und osteoproduktiv, sowie in 2.
Knochenaufbaumaterial, Knochenregenerationsmaterial und Knochensubstitutionsma-
terial nicht verwendet.

Bei allen oben vorgestellten Knochenersatzmaterialien wird versucht, den in der Natur
vorkommenden Knochen oder einige seiner Charakteristika zu kopieren. Aber bis heu-
te unterscheiden sie sich alle von einem idealen Knochenersatzmaterial.

Der autogene Knochen ist bis jetzt immer noch der Goldstandard auf Grund seiner
Vitalitat, seiner osteoinduktiven Eigenschaften und seiner kérperidentischen Antigen-
strukturen. Diese Ansicht teilen die meisten Wissenschatftler, die sich mit Knochener-
satzmaterialien beschaftigen (Spiekermann 1994, Baker et al. 2002, Moghadam et al.
2004).

Prinzipiell haben Knochenersatzmaterialien folgende Mdglichkeiten des Verhaltens im
Lagergewebe:

1. Sie kdénnen sich bioaktiv verhalten, d. h. sie kbnnen einen Umbau erfahren oder
resorbiert werden; ein Beispiel dafir ist der Abbau eines osteoinduktiven Kolla-
gens im Knochen oder im Weichgewebe und dessen Ersatz durch neugebildeten
Knochen. Der Begriff bioaktiv wird von einigen Wissenschaftlern kritisiert oder
zumindest nicht gern verwendet. Literaturbekannt ist die Einstufung von Implan-
taten als bioaktive Materialien, wenn diese in der Lage sind, an einer Implantat-
oberflache knochenmineralahnliches Apatit zu bilden und dadurch eine Osteoin-
tegration des Implantates einzuleiten. Beispiele daflir sind resorbierbare Beta-
Tricalciumphosphate, Polylactide und osteoinduktive Kollagene.

2. Sie kénnen biotolerierbar sein bzw. biotoleriert werden, d. h. es kann zu einer
bindegewebigen Einscheidung ins Lagergewebe nach einer sogenannten
Fremdkérperreaktion kommen (Fibrointegration); ein Beispiel daflr ist das Ver-
halten des derzeit am haufigsten bei der zementierten Endoprothese am Huftge-
lenk verwendeten Polymers Polymethylmethacrylat (Palacos® der Fa. Biomet
Merck).

4/ 278



Einflihrung

3.

4.

Sie kénnen weiterhin durch ein bioinertes Verhalten gekennzeichnet sein, d.h.
sie erfahren eine reizlose Integration in das umgebende Lagergewebe. Das Ver-
halten von einigen Granulaten, Hydroxylapatitzementen (HAC) oder Glaskerami-
ken, die in knécherne Strukturen implantiert werden und die auf Grund ihrer ge-
ringen antigenen und pyrogenen Materialeigenschaften und damit einer zu ge-
ringen Reizschwelle ohne eine starkere Entzindungsreaktion integriert werden,
ist ein Beispiel dafir (Fischer-Brandies 1986, Merten et al. 1993 a, FaroB-
Schéning 1993, Jensen et al. 1996, Quinones et al. 1997, Hirzeler et al. 1997,
Buser et al. 1998). Vertreter dieser Stoffklasse sind das aus Korallen hergestellte
Granulat Interpore® der Fa. Innoteb sowie das aus Algen hergestellte Granulat
Algipore® der Fa. Friadent (Schmitz et al. 1989), auBerdem der in dieser Studie
untersuchte HAC BoneSource® der Fa. Stryker-Leibinger (Ackermann et al.
1994).

Als vierte und ungtinstigste Variante des Verhaltens von Knochenersatzmateria-
lien nach Implantation besteht die Mdglichkeit einer entziindlichen Reaktion im
Implantationsgebiet und der (drohende) Verlust des Implantates.

Der derzeitige Entwicklungsstand von Knochenersatzmaterialien ist zumindest durch
sicher nicht toxische Werkstoffe gekennzeichnet, d.h. Gewebenekrosen treten heute
im Unterschied zu den Anfangen der Implantologie und Gewebezlichtung nicht mehr

auf.

Einige Nachteile der zur Zeit angewendeten Implantatmaterialien

1.

Die mangelnde Abbaubarkeit, vor allem bei keramikahnlichen oder keramischen
Materialien, verursacht bzw. begriindet in ihrer kompakten Struktur und damit
unzureichenden Porositat.

Damit eine permanente Platzhalterfunktion, die zwar zunachst bei der Integration
des Implantates ins Lagergewebe gut fiir die mechanische Stabilitédt erscheint,
jedoch die belastungsabhangige Remodellation spéater behindert (Frost 1963)
und letztlich bei Materialermidung zu einem Absinken der Stabilitat im ehemali-
gen Implantatbereich fihrt (worst case: Ermidungsbruch méglich).

Es besteht dadurch ein dauerhafter biofunktioneller und biochemischer Fremd-
kérper mit allen bekannten Nachteilen.

Die Festigkeitsparameter und andere biophysikalischen Eigenschaften sind bei
Implantat und Lagergewebe unterschiedlich. Damit besteht eine Stérung der
Gewebehomogenitat aus biophysikalischer Sicht.

. Weiterhin besteht die Abriebproblematik mit Freisetzung kritischer PartikelgréBen

und Fortbestehen einer chronischen sich selbst unterhaltenden Fremdkérperre-
aktion (Heinemann et al. 1997).

. Zusatzlich erfolgt eine zwanghafte Ausrichtung der eingewachsenen oder neu

entstandenen Kollagenfibrillen zwischen den verbliebenen Implantatresten. Die
Trajektorien der Kraftwirkung werden dadurch unterbrochen oder zumindest ge-
stort.
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Einflihrung

1.2 Fragestellung und Ziel dieser Studie

Alle in der Literaturlibersicht erwahnten Materialien weisen stoffspezifische Vorteile
bzw. erwiinschte Eigenschaften auf, die ihren derzeitigen Einsatz an den unterschied-
lichsten Knochen im menschlichen Organismus begriinden und auf Grund fehlender
besserer Alternativen noch notwendig machen.

Die Herausforderung fur die Werkstoffwissenschaftler bei der Entwicklung neuer Kno-
chenersatzmaterialien ergibt sich durch die gleichzeitig und immer anstehende Forde-
rung einer ausreichenden mechanischen Stabilitat Gber den gesamten Zeitraum der
erwlnschten Implantatumwandlung bzw. mdglichst vollstdndigen Biodegradation und
Resorption und der auch immer zu fordernden Biokompatibilitat.

Bei teilweise unklarem Wissensstand und unterschiedlichen Angaben in der Literatur
Uber das Degradationsverhalten und die Resorbierbarkeit von Knochenersatzmateria-
lien, insbesondere Modifikationen des Calcium-Phosphat-Zementes (CPZ) BoneSour-
ce®, war ein Tierversuch mit einer ausreichenden Anzahl von Versuchstieren zur statis-
tischen Auswertbarkeit und zur Objektivierung der teilweise widersprichlichen Anga-
ben notwendig geworden.

Ziel dieser Studie war damit die Uberpriifung der Biodegradation und der Biokompatibi-
litdt eines Calcium-Phosphat-Zementes bei differierenden Literaturangaben, damit U-
berpriifung seines Materialverhaltens in vivo, seine makro- und mikroskopische Einhei-
lung, seine Gewebevertraglichkeit sowie Reaktionen des benachbarten Lagergewebes.

Werkstoffwissenschaftlich sollten durch Beimengung anderer Werkstoffe (Modifikatio-
nen) zum Calcium-Phosphat-Zement Veranderungen in der Festigkeit, der Degradation
und der Resorption sowie ein auftretender Massen- und Volumenverlust erprobt und
dokumentiert werden.

Die histomorphologische Auswertung und Beurteilung der verschiedenen Modifikatio-
nen des Calcium-Phosphat-Zementes BoneSource® beziiglich Biodegradation, Re-
sorption und Biokompatibilitdt sowie die Beurteilung einer eventuellen Osteoneogene-
se waren damit Gegenstand der vorliegenden Arbeit.
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1.3 Anforderungen an ein ideales Knochenersatzmaterial

Das Verhalten des Implantates zum umgebenden Lagergewebe sollte durch ,Biokom-
patibilitat* gekennzeichnet sein (Horch et al. 1985, Ali et al. 1994, Spector 1994, Zitz-
mann et al. 1996, Soost et al. 1998, Wiltfang et al. 1998 b).

Zur Definition des Begriffes ,Biokompatibilitat“ gibt es unterschiedliche Lehrmeinungen,
die nicht alle miteinander harmonieren:

Nach D. Williams 1987 ist es die Fahigkeit eines Materials, eine fiir eine bestimmte
Anwendung angemessene Gewebereaktion hervorzurufen. Dabei geht diese Definition
Uber den Begriff der ,Gewebevertraglichkeit* hinaus, beinhaltet ihn jedoch. Fir Kno-
chenersatz beinhaltet er auch den Verbund mit dem Knochen des umgebenden Lager-
gewebes.

In der vorliegenden Arbeit wurde deshalb nach Absprache eine werkstoffwissenschaft-
lich begrindete Einschrankung bzw. auch Weiterentwicklung der eher biochemisch
begrindeten Definitionen von Epple und Wintermantel speziell im Hinblick auf die hier
verglichenen Knochenersatzmaterialien vorgenommen. Dabei wurde berlcksichtigt,
dass die Interaktionen zwischen einem Implantat und dem umgebenden Lagergewebe
nicht nur vom Werkstoff selbst, sondern auch vom funktionellen Verhalten des Werk-
stoffes im Lagergewebe abhangen. Insbesondere wird auf bewegungsbedingte, aber
werkstoffunabhéangige Artefakte bei der Einheilung mit Ausbildung von bindegewebi-
gen Einscheidungen verwiesen. Weiterhin ist nach dieser werkstoffwissenschaftlichen
Auffassung die werkstoffspezifische Biokompatibilitdt vom Anwendungsort und der
Anwendungsfunktion abhangig. Der von Wintermantel et al. verwendete Begriff ,bioak-
tiv* wird deshalb ebenso modifiziert und je nach dem Einheilungsergebnis der Implan-
tate mit den Stichpunkten ,Verbundosteogenese®, ,Kontaktosteogenese® oder ,Distan-
zosteogenese” definiert.

Das dabei glinstigere Ergebnis bzw. eine bessere Biokompatibilitat stellen hier die
Verbund- und Kontaktosteogenese dar, bei der neuentstandener Knochen direkt am
Implantat beobachtet werden kann, wahrend bei der Distanzosteogenese eine (offen-
bar bewegungsunabhangig entstandene) bindegewebige Zwischenschicht zu ver-
zeichnen ist.

Die Definitionen von Epple, Wintermantel et al. zur ,Biokompatibilitat“ finden sich im
Glossar.

Die durch die Osteogenese erwlinschte Osteointegration eines Implantates ist nach
Branemark definiert als ein direkter funktioneller Verbund zwischen dem organisierten
lebenden Knochengewebe und der Oberflache eines belasteten Implantates.

Weitere Anforderungen an ein ideales Knochenersatzmaterial:

Da Knochen zu ca. 30% aus einer organischen Komponente (Kollagene fir Zug-
und Biegefestigkeit) und zu ca. 70% aus einer anorganischen Komponente (Car-
bonatapatit fir Harte und Bruchfestigkeit) besteht, sind Knochenersatzmaterialien
aus diesen Komponenten beim derzeitigen Wissensstand am vielversprechends-
ten. Es werden osteokonduktive Leitschienen, osteogene Zellen sowie osteoinduk-
tive Wachstumsfaktoren flr die Knochenregeneration benétigt.
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Antigenitat, Pyrogenitat oder Infektiositat sind auszuschlieBen, um inflammatori-
sche und immunologische Reaktionen zu verhindern. Dazu darf ein Implantatmate-
rial keine unbehandelten organischen Bestandteile oder Reste davon enthalten
(Vehmeyer et. al. 2001, Enneking et. al. 2001).

Ein Implantatmaterial sollte keine Partikel kritischer GréBe aufweisen, um die so-
genannte sich selbst unterhaltende chronische Partikelkrankheit zu vermeiden. Ei-
ne Partikelgr6Be von nach unterschiedlichen Literaturangaben ca. 0,3 bis 10 Mik-
rometern stimuliert die Phagozytose durch Makrophagen und kann zu einem vor-
zeitigen nicht gewollten Masse- und Volumenverlust fihren (Kobayashi et al. 1997,
Green et al. 1998).

Das Ausbleiben einer extraossaren Knochenneubildung und unerwiinschter sys-
temischer Auswirkungen der Implantatmaterialien sind fir eine klinische Anwend-
barkeit essenziell (Swoboda et al. 1990, Wiltfang et al. 1996 a und b).

Eine vollstdndige Resorption des Implantatmaterials ist zur Vermeidung von
Zweiteingriffen wegen einer Materialentfernung bei durchaus méglichen und auch
in der Literatur dokumentierten aseptischen Entziindungen bzw. auch Spatkompli-
kationen anderer Genese wegen verbliebenem Material zu fordern (Heinemann et
al. 1997).

Ein vollstandiger Ersatz von kérperfremden Implantatmaterialien ist anzustreben,
weil verbliebene Implantatreste eine belastungsabhangige Remodellation der neu-
entstandenen Knochenstrukturen und damit der Kraft- und Lastweiterleitung be-
hindern (Tonino et al. 1976, Foitzik et al. 1999).

Eine zeitlich steuerbare Resorption ist zu fordern, um durch neuentstandene Struk-
turen wie z.B. Binde- oder Knochengewebe einen ausreichenden Volumenersatz
und eine ausreichende Stabilitdt des Implantat- bzw. ehemaligen Defektgebietes
Uber den gesamten Heilungsvorgang hin sicherzustellen (Osborn et al. 1984), ide-
alerweise eine Resorption des Implantates parallel zur Bildung kérpereigenen
Knochens.

Die belastungsabhéngige Remodellationsfahigkeit eines degradierten und resor-
bierten Knochenersatzmaterials nach dessen Integration ist notwendig, weil da-
durch die funktionelle Einheit zwischen Implantat und Lagergewebe gewahrleistet
wird. Histologisch Iasst sich dieser Aspekt durch die Ausrichtung der eingewach-
senen und/oder neu entstandenen Kollagenfibrillen objektivieren.

Um ein An- und Einwachsen des umgebenden Gewebes (Osteointegration sowie
Knochenanwachsrate) in das Implantat zu erméglichen, werden weiterhin auch an
die Oberflachenrauigkeit und die Porositat von Implantaten hohe Anforderungen
gestellt. Raue Oberflachen erleichtern das Anhaften von Zellen.
Bei der Porositat ist insbesondere auf die PorengréBen (Makro-, Meso- und Mikro-
poren) und ihre Verbindungen untereinander (Interkonnektionen) hinzuweisen.
Diese Anforderungen ergeben sich aus der spezifischen GréBe der einzelnen am
Einheilungsvorgang und an der nachfolgend angestrebten Resorption des Implan-
tates beteiligten Zellarten und Gewebe (Stammzellen, Fibro- und Osteoblasten,
Abwehrzellen, Kapillaren, ...). Nur ausreichend porése Grundgeriste (Scaffolds)
erlauben ein Einstrémen von Blut bzw. ein An- und Durchwachsen von Blutbe-
standteilen, Wachstumsfaktoren, Zellen und GefaBen. Dabei benétigen kleine Ge-
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faBe eine Porengr6Be von etwa 100 Mikrometern, Zellen von etwa 10 Mikrome-
tern.

Ein weiteres Kriterium ist die Phasenreinheit eines Implantatmaterials, weil nur da-
durch ein einheitliches Léslichkeits-, Degradations- und Resorptionsverhalten ei-
nes Materials gesichert ist. Jede Verunreinigung verandert wichtige Parameter.
Auch sind einige Materialien nur im phasenreinen Zustand vollstandig und gleich-
maBig resorbierbar. Fremdphasen, die schneller resorbiert werden, beeintrachti-
gen die Stabilitat des Implantates. Fremdphasen, die langsamer oder gar nicht re-
sorbiert werden, verbleiben als Rest im neuen Knochen und beeintrachtigen die
belastungsorientierte Ausrichtung der Knochentrabekel im Remodellationsprozess.

Nach Aushartung des Implantatmaterials wird eine Form- und Belastungsstabilitat
erwartet. Dabei missen Zug-, Torsions- und Scherkréfte toleriert werden. Der Ab-
fall der mechanischen Kennwerte Festigkeit und Elastizitatsmodul entscheidet bei
einem biodegradablen Material Uber dessen Verwendbarkeit zur Osteosynthese
aus biomechanischer Sicht (Last tragende oder nicht Last tragende klinische Indi-
kation). Mechanische Stabilitat ist bei einigen Lokalisationen, beispielsweise an
der Mandibula, unbedingt nétig, kann aber durchaus an anderen Lokalisationen
wie am Hirnschadel nahezu vernachlassigt werden oder zumindest in den Hinter-
grund der Anforderungen treten.

Intraoperativ wird eine freie Formbarkeit und eine gute Handhabbarkeit durch den
Operateur gewtinscht. Ideal sind pastenartige Materialien, die bald nach Einbrin-
gung in den Gewebedefekt zur Aushartung kommen, ohne durch Blut oder Kérper-
flissigkeiten zu desintegrieren.

Eine Temperaturentwicklung Uber 38° C ist auszuschlieBen, um eine Denaturie-
rung des umgebenden Gewebes zu vermeiden.

Aus dem gleichen Grund einer méglichen Gewebeschadigung ist eine héhergradi-
ge Absenkung des pH-Wertes unerwiinscht.

Ein Implantatmaterial sollte kostengunstig in der Herstellung, problemlos lagerfahig
und in groBen Mengen bzw. unbegrenzt verfugbar sein.

Radiologische bzw. diagnostische Untersuchungsmethoden sollten nicht behindert
werden (Réntgenopazitat).

Weiterhin sollte es sterilisierbar sein.
Es sollte eine chemische und Korrosionsstabilitat aufweisen.
Es sollten keine Gewebenekrosen durch zellulare Toxizitat auftreten.

Es sollte nicht kanzerogen wirken.

9/ 278



Einflihrung

Die Vorteile vollstdndig resorbierbarer Knochenersatzmaterialien sind

Ein Wegfall der Materialentfernung (Vermeidung einer Zweit-Operation).
Das ideale Implantatmaterial sollte sowohl osteokonduktive als auch osteoindukti-
ve Eigenschaften aufweisen, um die méglichst vollstdndige Resorption eines Imp-
lantates zu ermdglichen (Schweiberer et al. 1986). Dabei kommt der Osteokonduk-
tivitdt die entscheidende Bedeutung zu, da die Osteoblasten ohne Leitstruktur
nicht in einen Knochendefekt einwandern kénnen. Die Osteoinduktivitat wiederum
fordert die Differenzierung von undifferenzierten Mesenchymzellen zu Préoste-
oblasten und Osteoblasten sowie die Migration dieser Zellen in den Knochendefekt
(Reuther et al. 1999).

Die Mdglichkeit einer Beladbarkeit mit Antibiotika, Zytostatika oder osteoinduktiven
Substanzen und deren kontrollierte bzw. gesteuerte Freisetzung zu therapeuti-
schen Zwecken (Pistner et al. 1991 und 1998, Merten et al. 1994, Ueki et al.
2003).

Eine Verwendung als Trager fir 2- oder 3-dimensionale Gewebezlchtung (Troum
et al. 2001, Marukawa et al. 2001, Suh et al. 2002, Ma et al. 2002, Nagao et al.
2002, Choi et al. 2002, Zou et al. 2003).

Lange Zeit im Organismus verbliebene Fremdkérper kénnen zur Entwicklung von
Tumoren fihren, sodass resorbierbare Materialien dazu kein oder ein geringeres
Risiko bieten (Ott 1970, Memoli 1986, Gutwald 1995).

Der derzeitige Entwicklungsstand kennt bisher kein marktreifes Knochenersatzmaterial,
welches alle die oben genannten Anforderungen erflillt (Kenney et al. 1988, Schenk et
al. 1994, Jensen et al. 1996, Ueki et al. 2003).

Auf Grund ihrer Materialeigenschaften und ihrer Mikrostruktur sind Knochenersatzma-
terialien mit osteogenen Komponenten offensichtlich am besten geeignet (Eitel 1987,
Dahlin et al. 1988, Koénig et al. 1995, Marukawa et al. 2001, Matsumoto et al. 2001,
Yokota et al. 2001, Troum et al. 2001, Ma et al. 2002, Choi et al. 2002, Ueki et al.
2003). Sie kénnen schon heute mit einigen geforderten Eigenschaften aufwarten.

Insbesondere sind hier die temporare Platzhalterfunktion, die zentripetale Osteokon-
duktion, die Osteostimulation/Osteoinduktion, und der programmierte knécherne Ersatz
zu nennen. Weiterhin besteht kein biomechanisch/biofunktioneller Fremdkdrper, es gibt
phasenreine Implantatwerkstoffe und es treten keine AbstoBungsreaktionen und keine
Gewebenekrosen auf.
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1.4 Derzeit angewandte Biomaterialien fiir den Knochenersatz

Werkstoffe mit klinischer Anwendung fir nicht funktionell Kraft belastete oder niedrig
belastete Defekte sind Calciumphosphat-Keramiken bzw. deren Zemente oder Pasten,
Bioglaser, resorbierbare Polymere vor allem auf Polylactid- oder Polyglycolidbasis,
Metalle sowie Kollagene bzw. lyophilisierte Knochenimplantate als organische Materia-
lien oder als Komposite Kombinationen der aufgefiihrten Werkstoffe.

Klinisch favorisiert werden dabei die Calciumphosphate und deren Zemente und Pas-
ten auf Grund ihrer ahnlichen Zusammensetzung wie die mineralische Phase des Kno-
chens.

Der klinische Einsatz der Calciumphosphate erfolgt in Form von keramischen Implanta-
ten, formbaren Zementen, geformten oder nicht geformten Granulaten/Partikulaten,
Pasten/wassrigen Suspensionen und Beschichtungen auf metallischen Implantatwerk-
stoffen.

Zum besseren Verstéandnis seien die Unterschiede zwischen Hydroxylapatit (HA),
Hydroxylapatitzementen (HAC), Calciumphosphaten (CaP), Calcium-Phosphat-
Zementen (CPZ) und Tricalciumphosphaten (TCP) nachfolgend erklart.

Calciumphosphat ist der Oberbegriff flir verschiedene Modifikationen mit der chemi-
schen Zusammensetzung Calcium (Ca), Phosphor (P), Sauerstoff (O) und u.U. Was-
serstoff (H).

So gibt es Dicalciumphosphat, Synonym Calciummonohydrogenphosphat (CaHPQ,),
Monocalciumphosphat, Synonym Calciumdihydrogenphosphat (Ca(H.PQO,).) und ande-
re.

Eine weitere dieser Modifikationen ist Pentacalciumphosphat, Synonym Hydroxylapatit
(HA), chemische Formel Caio(PO,)s(OH). sowie als weitere Modifikation Tricalci-
umphosphat (Caz(PO,).).

Tricalciumphosphate sind keine Zemente, sondern feste Substanzen (Granulate, Parti-
kulate bzw. Feststoffe). Sie sind zumindest partiell degradierbar und resorbierbar und
werden in einem weiteren Unterkapitel beschrieben.

Die Unterteilung der Calciumphosphate bzw. der keramischen Werkstoffe allgemein
erfolgt (in historischer Abfolge) in Granulate/Festkérper wie z.B. Tricalciumphosphate
oder Hydroxylapatit, Zemente wie z.B. Hydroxylapatitzement oder Bruschit, und Pasten
wie z.B. Ostim®,

Diese drei Gruppen werden nachfolgend besprochen.
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1.4.1 Granulate/Festkorper

Granulate/Festkdrper auf Calciumphosphat-Basis sind nach ihrer Implantation bei nur
geringer Warmeténung méaBig harte anorganische Implantate. Sie sind durch einen
weitgehend kristallinen Aufbau gekennzeichnet.

Tricalciumphosphate als wichtige und hier besprochene sowie in der Studie mitunter-
suchte Vertreter weisen jedoch im Unterschied zu Pentacalciumphosphat (Hydroxyla-
patit) eine geringere mechanische Stabilitédt und eine héhere Léslichkeit auf. Sie stellen
eine thermodynamisch stabile Phase der Calciumphosphate dar, die je nach pH-Wert,
Druck und Temperatur ein wechselndes Gleichgewicht mit Hydroxylapatit herstellen
kénnen.

Hydroxylapatit (HA) ist der Calciumphosphat mit der geringsten Léslichkeit im physio-
logischen Milieu.

Biologisches HA ist nanokristallin und weist eine Abweichung der idealen Stdchio-
metrie auf. Stérungen ergeben sich durch Einlagerungen von Natrium-, Magnesium-,
Karbonat-, Fluor- oder Chlor-lonen im Calciumphosphatgerist.

Tricalciumphosphate (TCP) sind oberflachlich in gewissem MaBe hydrolytisch degra-
dierbar und weisen zumindest osteokonduktive Eigenschaften auf (Heide et al. 1973,
Klein et al. 1984, Ghazal et al. 1992, Foitzik et al. 1997, Almirall et al. 2004).

Der Vorteil der Applikation als Pulver oder Granulate liegt im raschen direkten An-
wachsen von Knochengewebe, ihr Nachteil in der fehlenden mechanischen Stabilitat.

Gesinterte Formkdrper sind mechanisch stabiler. Nachteilig wirken sich die fehlende
freie Formbarkeit am Knochendefekt und eine geringgradige Resorption bei Korngro-
Ben im Mikrometerbereich aus.

Es besteht eine chemische Ahnlichkeit dieser Werkstoffgruppe mit den Calciumsalzen
im natdrlichen Knochen, die offenbar verantwortlich flr ihre exzellente Biokompatibilitat
ist.

TCP’s und die Calciumphosphate insgesamt kénnen kostenginstig und in ausreichend
groBen Mengen hergestellt werden.

Bei den TCP’s gibt es zwei Kristallmodifikationen. Diese weisen hinsichtlich ihrer Re-
sorptionseigenschaften groBe Unterschiede auf: Alpha- und Beta-TCP. Man unter-
scheidet die beiden Kristallmodifikationen nach ihrer Herstellungsweise: eine Hoch-
temperaturphase, das Alpha-TCP (hergestellt bei mehr als 1125°C), sowie eine Nied-
rigtemperaturphase, das Beta-TCP (hergestellt bei etwa 1050°C). Beide Phasen sind
chemisch identisch, das Verhalten im physiologischen Milieu ist jedoch unterschiedlich.

Alpha-TCP ist die loslichere, weil bei Raumtemperatur metastabile Variante dieses
Materials. Es ist ein poréses Material, welches &hnlich wie ein Calcium-Phosphat-
Zement unter Wasserabspaltung beim Abbindevorgang zu schwach léslichem Hydro-
xylapatit umgewandelt wird. Dadurch ist es kaum degradierbar und somit auch nicht
resorbierbar. Nur sdureproduzierende Osteoklasten kénnen es langsam auflésen.
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In unserer Studie wurde das Alpha-TCP BioBase® der Fa. Biovision, llmenau, mit dem
Calcium-Phosphat-Zement vermischt (Versuchsgruppe 3). Dieses Materialgemisch
weist Literaturangaben zufolge osteokonduktive Eigenschaften auf (Delloye et al. 2003,
Almirall et al. 2004, Stewart et al. 2004).

Das in dieser Studie nicht mit verglichene Beta-TCP kann innerhalb eines Jahres de-
gradiert und resorbiert werden, weil es beim Abbindevorgang nicht in unldsliches
Hydroxylapatit, sondern in Iéslicheres Bruschit umgewandelt wird, auch wenn es pri-
mar bei Raumtemperatur die thermodynamisch stabilere Phase als das Alpha-TCP
darstellt (Horch et al. 1985, Buser et al. 1998, Foitzik et al. 1999, Butler et al. 2003,
Gbureck et al. 2003, Kovacs et al. 2003). Es kann im physiologischen Milieu direkt
chemisch durch einen entziindungséhnlichen Vorgang aufgelést werden. Es wird voll-
sténdig resorbiert, sofern Phasenreinheit besteht (Merten et al. 1997).

Ein Vertreter dieser Stoffklasse ist das phasenreine Cerasorb® der Firma Curasan mit
einer spezifischen Oberflache von ca. 1,2 m? pro Gramm. Durch Neuentwicklungen bei
der Granulatform verspricht sich der Hersteller noch bessere Degradations- und Re-
sorptionseigenschaften (Cerasorb®M, beschrieben bei Peters et al. 2004).

Weitere Beispiele fiir kommerziell erhaltliche Beta-TCP’s sind Vitoss® der Fa. Orthovi-
ta, USA, oder Biosorb® der Fa. SBM, Lourdes, Frankreich.

Einige weitere kommerziell erhéltliche Calcium-Phosphat-Festkérper:

aus Korallen hergestellte nicht phasenreine halbsynthetische Hydroxylapatitgranu-
late (z.B. Interpore® der Fa. Innoteb, Pro Osteon 500® der Fa. Interpore oder Bi-
oCoral® der Fa. CalCarb);

aus Algen hergestellte biologische Hydroxylapatitgranulate (z.B. Algipore® der Fa.
Friadent);

keramisierte Rinderspongiosa, bestehend aus anorganischem Calciumphosphat
(z.B. Endobon® der Firma Merck, Darmstadt; beschrieben bei Pohl et al. 1993 und
Troster 1993);

bovine gefriergetrocknete anorganische Knochenmatrix (z.B. Bio-Oss® der Fa.
Geistlich, Schweiz, mit einer spez. Oberflache von 79,7 m? pro Gramm, beschrie-
ben bei Valentini et al. 1997, Sartori et al. 2003);

Whitlockit ist ein natlrlich vorkommendes magnesiumhaltiges Beta-TCP, benannt nach
seinem Erstbeschreiber Whitlock. Es kommt physiologisch in Zahn-, Speicheldriisen-,
Nieren- und Blasensteinen und in Weichgewebsverkalkungen vor.

Zusammenfassend charakterisiert sind Granulate/Festkérper und damit auch die Tri-
calciumphosphate (TCP) und der Hydroxylapatit (HA) mehr oder weniger porése Ke-
ramiken, wobei die TCP’s resorbierbar und HA nicht resorbierbar sind. Die KorngréBen
liegen im Mikrometerbereich, insbesondere nach Sinterungsbehandlung. Mechanische
Festigkeit ist nicht gegeben, eine Abbindereaktion wie bei der Zemententstehung findet
nicht statt.

Bei Niedrigtemperaturen hergestellte Calciumphosphate haben eine andere chemische
Zusammensetzung und Struktur als die Hochtemperaturformen, da keine Sinterung
stattgefunden hat. Die Niedrigtemperaturvarianten sind durch eine gréBere spezifische
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Oberflache auf Grund ihrer zumeist nanoporésen Strukiur gekennzeichnet. So weist
prazipitiertes Hydroxylapatit eine spezifische Oberflache von ca. 100 m? pro Gramm
auf, konventionell hergestelltes lediglich 1 m? pro Gramm.

Die gréBere spezifische Oberflache, der Grad der Kristallinitdt und die Herstellungs-
temperaturen sind somit verantwortlich fur die starkere biologische Aktivitat, eine bes-
sere Loéslichkeit und damit fir die héhere Resorptionsrate.

Durch innovative Modifizierungen der PartikelgréBe, des Flissigkeitsanteiles, der Po-
rositat und durch Kompression bei der Herstellung wird derzeit in verschiedenen Stu-
dien versucht, weitere Materialverbesserungen zu erzielen (LeGeros 2002, Gbureck et
al. 2002 und 2003, Gbureck 2004).

1.4.2 Calciumphosphatzemente (CPZ)

Zemente aus verschiedenen Calciumphosphaten (CaP) wie auch aus Hydroxylapatit
(HA) kristallisieren wahrend des Abbindens zu dem jeweiligen Calcium-Phosphat-
Zement (CPZ) bzw. zum Hydroxylapatitzement (HAC). Hier findet eine Abbindereaktion
mit Stoffumwandlung statt.

Es werden zwei Typen unterschieden: Hydroxylapatit-Zemente entstehen bei neutra-
lem oder basischem pH-Wert, Bruschit-Zemente entstehen bei einem sauren pH-Wert
unter 4,2 (Gbureck 2004).

Bruschit-Zemente sind mikroporés und volumenresorbierbar bzw. auch ohne zellulare
Einwirkung chemisch resorbierbar und thermodynamisch im physiologischen Milieu
I6slich. Ihr Nachteil ist die fehlende Stabilitat (1 bis 60 Megapascal).

Demgegenlber sind Hydroxylapatit-Zemente (HAC) verzahnte Kristalle, stabiler und
nur durch Osteoklasten durch Schaffung eines sauren Mikromilieus resorbierbar.

Da HAC sehr langsam abbinden, werden ihnen lésliche Alkaliphosphate als Beschleu-
niger hinzugefigt. Bruschitzemente binden sehr schnell ab, hier werden Zitrate (Zitro-
nensaure), Sulfate oder Pyrophosphate als Verzégerer beigemengt (Bohner et al.
2001). Entscheidend ist in beiden Fallen eine fiir den Operateur akzeptable Abbinde-
zeit von wenigen Minuten.

Zusammensetzung und Herstellung von CPZ

Die Produktion der Zementedukte als Ausgangsmaterialien erfolgt in der Regel Uber
die Fallungsmethode aus einer wéassrigen Lésung, z.B. durch die Zugabe von Ammo-
niumphosphat zu Calciumnitrat.

AnschlieBend werden die entstandenen pulverférmigen Calciumphosphate zuerst oft-
mals komprimiert und danach durch einen Sinterungsvorgang (Verschmelzung) ther-
misch umgewandelt (Wintermantel et al. 2002). Je nach Herstellungs- und Sinterbe-
dingungen kann dabei ein weiter Bereich von mechanischen Eigenschaften eingestellt
werden (Monma et al. 1984).

Nach dem Sintern (Beschreibung im Glossar) wird die entstandene Keramik an Luft
abgeschreckt, zerkleinert, gesiebt und gemahlen. Eine kleine KorngréBe hat eine gro-
Be Partikeloberflache und damit Angriffsflache fir resorbierende Zellen zur Folge. Die
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KorngréBen kénnen durch den Mahlvorgang bei der Herstellung der Ausgangsmateria-
lien bestimmt werden, bei dem zuséatzlich eine Amorphisierung der entstehenden Parti-
keln zu verzeichnen ist (Gbureck 2004).

Die pulverférmigen und die flissigen Ausgangsmaterialien der Zemente werden mit-
einander vermischt; die entstehende Paste wird dann nach Einbringung in den Gewe-
bedefekt innerhalb von ca. 15 bis 20 Minuten ohne Freisetzung von Warme fest
(Brown et al. 1986, Fukase et al. 1990, Friedman et al. 1998). Die Abbindezeit ist die
Zeitspanne zwischen dem Anmischen der Ausgangskomponenten und der Aushartung
des entstandenen Zementes (Driessens et al. 1988, Driessens et al. 1995). Dabei ent-
stehen Kristalle, die sich miteinander verzahnen. Zemente bestehen damit aus Mi-
schungen verschiedener Calciumorthophosphate und binden nach Pastenformung mit
wassrigen Elektrolyten bei physiologischen Temperaturen ab. Es entsteht ein kompak-
ter Werkstoff mit hoher mechanischer Stabilitat.

0,25mH3PO4
Cay(P0O,).0 + CaHPO, + [H:O] — Cas(PO4);0H + [HO]

Tetracalcium- Calciumhydrogen- Hydroxylapatit
phosphat (73%) phosphat (27%) (Pentacalciumphosphat)

Reaktionsformel des eingesetzten Calcium-Phosphat-Zementes unter Verwendung von
0,25 mol Ortho-Phosphorséaure als Katalysator

Das Endprodukt hangt vom pH-Wert und der Umgebungstemperatur ab. Bei mehr als
4,2 pH-Wert entsteht physiologisch nanokristallines HA, bei weniger als 4,2 pH-Wert
Bruschit. Beide Varianten sind durch eine geringe Kristallinitdt und damit durch gute
Resorptionseigenschaften gekennzeichnet. Keramisches HA hat demgegenlber gro-
Bere Kristallite und dadurch ist es nicht bzw. kaum resorbierbar.

Nach der Definition von Miyamoto et al. 1995 sind Calcium-Phosphat-Zemente eine
Mischung aus amorphen und kristallinen Calciumphosphat-Komponenten, die bei Aus-
hartung zu keramischem Zement umgesetzt werden. Sie sind strukturell und chemisch
ahnlich der anorganischen mineralischen Phase von Knochen aufgebaut.

Die gebrauchlichsten Calcium-Phosphat-Zement-Verbindungen weisen aber durchaus
unterschiedliche chemische Zusammensetzungen und Beimengungen auf, die fur ihr
unterschiedliches Verhalten in Bezug auf den Grad der Degradation und der Resorpti-
on verantwortlich gemacht werden kénnen.

Materialeigenschaften

Die zur Zeit anwendungsbereiten CPZ zeigen neben erwiinschten Eigenschaften wie
Biokompatibilitét, intraoperativer freier Formbarkeit oder ausreichender Stitz- und
Platzhalterfunktion und mechanischer Stabilitdt in nicht Last tragenden oder gering
belasteten Regionen das Manko einer fehlenden vollstdndigen Degradation und Re-
sorption sowie eine fehlende ausreichende Belastbarkeit in Last tragenden und funkii-
onell héhergradig belasteten Bereichen (McKenney et al. 1985, Brown et al. 1986, Fu-
kase et al. 1990, Constantino et al. 1991, Chow 1991, Ishikawa et al. 1995, Chow et al.
1998, Friedman et al. 1998, Chen 2003, Liu et al. 2003 b, Xu et al. 2004 a und b, Gbu-
reck 2004).
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Sie verhalten sich bioinert bei Implantation in Knochen mit Ausbildung einer Osteoin-
tegration (Kontaktosteogenese) und werden biotoleriert bei Implantation in Muskel-
bzw. Weichgewebe mit Ausbildung einer fibrésen Einscheidung (Fibrointegration).

Die PartikelgroBe aber auch die Antigenitdt sind dergestalt, dass keine starkere
Fremdkdrperreaktion initiilert oder gar aufrechterhalten wird. Dadurch erfahren die CPZ
aber auch keinen Um- oder gar Abbau.

Zumindest ist in der aktuellen Literatur kein vollstadndig resorbierbarer Vertreter dieser
Werkstoffklasse beschrieben, bzw. eine behauptete vollstdndige Degradation und Re-
sorption wurde bisher nicht durch statistisch relevante und unabhangige Studien un-
termauert (Ackermann et al. 1994, Driessens et al. 1996, Arzt et al. 1998, Foizik et al.
1999).

Zusétzlich wurden durch den Austausch von lonen karbonierte Apatitzemente entwi-
ckelt, die der anorganischen Komponente des natlrlichen Knochens noch nédher kom-
men als die bisherigen CPZ. Bei der Auskristallisation entsteht Dahllit mit besserer Los-
lichkeit, Degradation und Resorbierbarkeit als bei den konventionellen CPZ (Baker et
al. 2002).

Indikation

Die Anwendung von Hydroxylapatit- und anderen Zementen erfolgt bevorzugt in der
kraniofazialen Chirurgie und dort wiederum in solchen Bereichen, wo der dauerhafte
Verbleib des Materials nicht stért und der Schwerpunkt auf die Platzhalter- bzw. Form-
stabilitatsfunktion gelegt wird, z.B. am Hirnschadel (Stelnicki et al. 1997).

In Last tragenden Bereichen ist es anderen Knochenersatzmaterialien wegen seiner
relativ geringen Festigkeit unterlegen und wird dort bisher kaum verwendet.

Ein weiterer Vorteil der Hydroxylapatit-Zemente liegt in ihrer kostengiinstigen Herstel-
lung und in ihrer ausreichend groBen Verflgbarkeit.

Einige kommerziell erhaltliche Calcium-Phosphat-Zemente:

Derzeit ist nur ein Bruschit-Zement verfiigbar, chronOS™ Inject der Fa. Mathys Medi-
cal, Schweiz (beschrieben bei Steffen et al. 2000 und Gbureck 2004).

Alle anderen sind Hydroxylapatit-Zemente, z.B. Norian SRS® und CRS® der Fa. Norian
(Synthes-Stratec), Cupertino, Kalifornien; Calcibon® und Biocement D® der Fa. Merck,
Darmstadt; Cementek® der Fa. Teknimed; Biopex® von Mitsubishi Materials, Japan;
chronOS® von Mathys Medical, Schweiz.

BoneSource® ist ein Produkt dieser Werkstoffklasse der Firma Stryker-Leibinger, Ka-
lamazoo, Michigan. Es ist ein Zement aus Tetracalciumphosphat und Dicalciumhydro-
genphosphat, wobei ein Calcium-zu-Phosphat-Verhaltnis von 1,65 bis 1,67 vorliegt.
Dieser pulverartige Werkstoff wird mit sterilem Wasser vermischt pastenartig, kann
dann gut intraoperativ verarbeitet werden, wird 20 Minuten nach seiner Zubereitung
fest und erreicht nach ca. 24 Stunden seine endgultige maximale Harte.

Das Ausgangsmaterial ist ein kristallines Hydroxylapatit (Typ A), hergestellt bei hohen
Temperaturen in einem Sinterungsvorgang und im physiologischen Milieu kaum 16s-

16/ 278



Einflihrung

lich. Verursacht wird dies u.a. durch die Substitution einer Karbonatgruppe durch eine
Hydroxylgruppe.

Demgegeniber ist im physiologischen Knochen eine Apatitform mit Austausch einer
Karbonatgruppe durch eine Phosphatgruppe vorherrschend (Typ B), wodurch sich
dessen geringere Kristallinitdt und bessere L&slichkeit in einem physiologisch sauren
Zell- bzw. Gewebemilieu ergeben.

Norian SRS® und Biocement D® enthalten Carbonatgruppen statt Phosphatgruppen in
ihren Hydroxylapatitabscheidungen, wodurch sich wiederum andere Poren- und Kris-
tallgroBen sowie Kristalldefekte und somit wiederum andere Eigenschaften wie die
angestrebte Verbesserung der Resorption ergeben.

Zusatzlich zu den bereits beschriebenen Eigenschaften und den sich daraus ergeben-
den Indikationen lassen sich durch Modifikationen, insbesondere die Verwendung von
Additiven neue Anwendungen gestalten: So kdnnen u.a. Abbindungsbeschleuniger
(z.B. Natriumphosphat), Abbindungsverzdgerer (z.B. Milch-, Zitronen- oder Essigsau-
re), Verflissiger zur Verbesserung der Injizierbarkeit durch die Steigerung der Viskosi-
tat und Verminderung der Phasenseparation (z.B. Natriumcitrat), Werkstoffe zur Fes-
tigkeitssteigerung (z.B. Chitosan, Gelatine oder Methyl-Zellulose), Wachstumsfaktoren
zur Stimulation des Knochenwachstums (z.B. TGF-betal oder BMP-2), Antibiotika zur
Behandlung oder Vermeidung einer Osteomyelitis (z.B. Gentamicin oder Tetracyclin),
Entzindungshemmer (z.B. Indomethacin) oder Zytostatika zur lokalen Chemotherapie
eingesetzt werden.

Durch die Vorkompression von Zementpasten oder die Verminderung der bendtigten
Flissigkeitsmenge in den Zementpasten konnte eine Steigerung der Festigkeit der
entstandenen Zemente erreicht werden (Gbureck 2004). Bisher wird dies aber mit ei-
ner Verminderung der Porositét erkauft.

Durch die Verwendung von Natriumcitrat statt Wasser in den Zementpasten kann die
Druckfestigkeit von bisher etwa 60 MPa auf etwa 100 MPa gesteigert werden (Gbureck
2004).

Werden die Vorkompression und die Verwendung von Natriumcitrat realisiert und zu-
satzlich noch Chitosan als Festigkeitssteigerer beigemischt, weisen neuere Entwick-
lungen von Zementen Druckfestigkeiten von bis zu 180 MPa und damit wie im kompak-
ten Knochen auf (Gbureck 2004).

1.4.3 Pasten / Wassrige Suspensionen

Pasten sind wie die Zemente aus nanokristallinem Hydroxylapatit aufgebaut. Jedoch
sind diese nicht vernetzt, sondern liegen in einer wassrigen Suspension vor und wei-
sen keine Abbindereaktion und keine Stoffumwandlung auf.

Die injizierbare pastenartige Konsistenz dieses Implantatmaterials hat sich gegentber
vorgefertigten festen Implantaten insbesondere beim intraoperativen Handling als vor-
teilhaft erwiesen (u.a. Fulmer et al. 2002, Cassidy et al. 2003 und Wolff K.-D. et al.
2004). Die Pastenform ermdglicht eine gute Anpassung an die Defektoberflachen und
damit einen direkten Kontakt von Zement und Knochen, sodass am Interface weniger
Bindegewebe entstehen oder einwachsen kann.
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Das 2004 vorgestellte Knochenersatzmaterial Ostim® basiert auf einem solchen nicht-
gesinterten synthetischen Hydroxylapatit, welches in einem wassrigen Milieu als Paste
vorliegt. Die Volumen- und Formstabilitdt mussen durch Membranen oder Titangitter
gewahrleistet werden, wodurch u.U. ein Zweiteingriff zur Entfernung derselben not-
wendig wird.

Die nanopordsen Kristalle vom Ostim® mit einer PartikelgréBe von ca. 18 Nanometern
und einer spezifischen Oberflache von 100 m2 pro Gramm mit einem daraus resultie-
renden hohen Ld&slichkeitspotenzial werden offenbar im Rahmen einer entziindlichen
Reaktion von Makrophagen inkorporiert und abgebaut; ein wissenschaftlicher Beleg fur
diesen Abbauweg fehlt bisher. Kontrollierte humane Studien zur Tauglichkeit dieses
Materials liegen noch nicht vor. Von Thorwarth et al. 2004 gibt es eine aktuelle Studie
zu vielversprechenden tierexperimentellen Untersuchungen.

Die chemische Struktur und der innere Aufbau eines Implantates sind fir den Grad und
die Geschwindigkeit seiner Resorbierbarkeit mitverantwortlich. Diese Materialeigen-
schaften kénnen durch die Art der Herstellung beeinflusst werden. In Studien wurden
unter diesem Gesichtspunkt weitere Niedertemperaturkeramiken entwickelt, die z.T.
auch im Sol-Gel-Verfahren hergestellt werden (Viitala et al. 2002).

Der kritische Temperaturbereich, ab dem sinterungsahnliche Vorgange stattfinden, nur
noch vergleichsweise wenige Poren erhalten bleiben und bei dem aus den Nanoparti-
keln Partikeln im Mikrometerbereich oder sogar noch gréBere Partikulate bzw. Granu-
late entstehen, liegt bei etwa 800 °C.

Henkel et al. 2004 a und b konnten zeigen, dass Calciumphosphatkeramiken, die bei
200° C hergestellt und nicht gesintert wurden, schneller und vollstédndiger resorbieren
als konventionell hergestellte Hydroxylapatitkeramiken. Das von ihnen entwickelte
Produkt ist das Bonit®, vertrieben durch die Fa. Dot GmbH, Rostock.

Ein weiteres auf dieser Basis in Zusammenarbeit mit der Universitat Rostock entwi-
ckeltes Material ist NanoBone® der Fa. Artoss GmbH. Dieses erlaubt laut Auswertung
entsprechender Studien eine aktive Einbeziehung des ausgeféllten nanopartikularen
Hydroxylapatits ins physiologische Remodelling durch ausschlieBlich zelluldren (oste-
oklastaren) Abbau, wodurch ein an die Reossifikation durch Osteoblasten angepasstes
Biodegradationsverhalten erreicht wird. Somit scheint hier die Bezeichnung als Kno-
chenaufbaumaterial erstmals gerechtfertigt (Henkel et al. 2004 a).

1.4.4 Bioglaser/ Glaskeramiken

Diese Werkstoffgruppe wird auch den keramischen Werkstoffen zugeordnet, wird hier
wegen des vorwiegenden Anteils von Silizium an der stofflichen Zusammensetzung
aber getrennt aufgefihrt.

Bioglaser und Glaskeramiken bestehen in ihrer chemischen Struktur aus Siliziumoxid,
Natriumoxid, Calciumoxid und Phosphaten. Sie stellen eine Untergruppe der anorgani-
schen nichtmetallischen Werkstoffe dar.

Ihre Herstellung erfolgt Uber konventionelle Glasherstellungsverfahren. Eine hohe
Reinheit der Ausgangsstoffe ist dabei flir eine optimale Bioaktivitat unerlasslich. Die
Temperaturen der Glasschmelze liegen zwischen 1300 - 1450° C. Das biologische
Verhalten von Glasimplantaten ist von ihrer chemischen Zusammensetzung abhéangig.

18/ 278



Einflihrung

Bioaktive Gléser weisen gegenuber nicht bioaktiven Glésern drei wesentliche Unter-
schiede auf:

ein Siliziumoxidgehalt von unter 60 mol% (Silizium als Netzwerkbildner),

ein hoher Natrium- und Calciumoxidgehalt (Natriumoxid als Netzwerkwandler, da-
mit Verbesserung der Degradierbarkeit auf Grund der Sprengung geschlossener
Siliziumoxidstrukturen, Calcium verstarkt diesen Effekt) und

ein hohes Calciumoxid/Phosphat-Verhaltnis (die Zugabe von Phosphat bewirkt ei-
ne Umwandlung von Natriumsilikatglasern zu Glas mit hoher Bioaktivitat).

Der Mechanismus der Apatitabscheidung an der Glasoberfldche

Ca- und P-lonen fihren bei Lésungsibersattigung zum Ausscheiden einer Hydroxyl-
carbonat-Apatitschicht (HCA-Schicht). Dieser Vorgang wird auf lonenaustausch- und
Lésungs-Wiederausscheidungs-Reaktionen zurtickgefiihrt. Dadurch kommt es zu einer
raschen Ausbildung von Knochengewebe an der Implantat-Knochen-Grenzschicht. Mit
der Modifizierung des Siliziumoxidgehaltes im Bioglas lassen sich die Netzwerkaufl-
sung, die Silikat-Repolymerisation und die HCA-Schichtbildung und damit die Bioaktivi-
tat beeinflussen.

Nachteile von Bioglasern sind z.T. geringe mechanische Eigenschaften und geringe
Bruchzéahigkeit, wodurch ihr Einsatz bisher auf nicht Last tragende Implantate be-
schrankt ist. Anwendungsbeispiele bestehen in Form von Mittelohrimplantaten, als Be-
schichtung von Elektroden fir Cochleaimplantate, in der Dentalchirurgie als Zahnstifte
und Knochenflllmaterial sowie in der MKG-Chirurgie als Knochenplatten (Wilson J. et
al. 1993 und 1995).

Kommerziell erhaltliche Glaskeramiken und Bioglaser sind z.B. Biogran® der Fa. Or-
thovita (beschrieben bei Osborn et al. 1984, Schepers et al. 1991 und Schepers et al.
1993), Bioglass® , Novabone® und Perioglas®.

1.4.5 Polymere

Auf Grund der Vielfalt der heute in der Praxis eingesetzten oder in tierexperimentellen
Untersuchungen verwendeten Polymere erfolgt hier nur eine Beschreibung der wich-
tigsten Vertreter dieser Werkstoffklasse, aufgez&hlt nach ihrer historischen Entwick-
lung, ihrer Degradierbarkeit und ihrer Zusammensetzung. Polymere werden in amor-
phe degradierbare und kristalline nicht degradierbare Polymere unterteilt.

1966 begann die Ara der Polymere in der Osteosynthese (Kulkarni et al. 1966). Vo-
rausgegangen war die Entwicklung des Polykondensationsverfahrens durch Schneider
1955. Die entstandenen Produkte wiesen jedoch zumeist unzureichende mechanische
Eigenschaften auf (Vert et al. 1981).

Neue Ansétze ergaben sich durch die ringéffnenden Polymerisationsverfahren (Beur-
teilungen entsprechender Werkstoffe durch Lowe 1954, Kleine 1959, Tsuruta 1964 und
Dittrich 1971).
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Im weiteren Verlauf wurde die Bedeutung des kristallinen oder amorphen Aufbaus die-
ser Materialien fUr ihre Degradationsfahigkeit erkannt (Kulkarni 1971, Bendix 1990,
Pistner et al. 1991, Pistner 1999). Damit konnten bis dahin aufgetretene Probleme in
der Polymerkonstruktion erfolgreich bewaltigt werden.

Gourlay et al. 1978 und Daurova et al. 1981 postulierten die Nichttoxizitéat von Polylac-
tiden und eine bessere Biokompatibilitat als z.B. von Polymethylmethacrylat. Damit war
der Weg frei flr tierexperimentelle Untersuchungen und anschlieBende klinische An-
wendungen.

Demgegenlber war bereits 1983 durch Hollinger ein osteogenes Potenzial von Poly-
lactiden und Polyglycolid objektiviert worden, nachdem bereits 1977 Nelson (allerdings
unter Zusatz von TCP) diesen Befund erheben konnte.

Die Arbeitsgruppe von Bergsma et al. dokumentierte 1993 und 1995 spate Fremdkér-
perreaktionen bei kristallinem nichtresorbierbarem Polylactid.

Mit der Entwicklung amorpher Polymere wurde darauf reagiert (Erstbeschreibung
durch Pistner 1991). Die durch Wasserabspaltung entstandenen Polymere kdnnen
dabei durch Hydrolyse wieder aufgespalten werden. Der Degradationsmechanismus
bei Polymeren ist demzufolge im physiologischen Milieu des lebenden Organismus
diesem Prinzip geschuldet. Weitere Aspekte der Degradationsbeeinflussung bestehen
in der Implantatgeometrie, der Oberflachenbeschichtung, der Materialzusammenset-
zung, der Kristallinitdt und der Hydrophilie. Weiterhin sind die Koérper- bzw. Umge-
bungstemperatur, der pH-Wert sowie die Angriffsméglichkeiten von Wasser als wichti-
ge Kriterien zu nennen.

Wichtige Meilensteine in der Anwendung und Dokumentation von Polymeren sind u.a.
Nakamura 1988 (Osteotomie und Stabilisierung mit Polylactidstiften unter Beimengung
von 10 % HAC), Suuronen 1992 (Osteotomieversuch mit selbstverstarkten Polylac-
tidschrauben), Pistner et al. 1991 (Verwendung von Plattenblinddibelsystemen am
Kaninchen), Manninen et al. 1992 (Vergleich der Osteotomieversorgung mit Metall und
PLLA-Schrauben) sowie Antikainen et al. 1994 (Osteotomieversorgung mit Titanmini-
platten oder selbstverstarkten PLLA-Platten).

Aus den letzten Jahren sind insbesondere die wichtigen Arbeiten von Merten et al.
1996 (Vergleich von Glasionomerzement mit PLLA-Leiterplatten sowie deren Be-
schichtung mit Zement), von Eppley et al. 1995 und 1997 (Verwendung eines Copoly-
mers aus 82 % PLLA und 18 % Polyglycolid und dessen Resorption nach 12 Mona-
ten), von Pietrzak et al. 1997 (Vergleich der Osteosyntheseplatten aus PLLA und Ti-
tan), von Marukawa et al. 2001, Yokota et al. 2001, Seto et al. 2002, Nagao et al.
2002, Ueki et al. 2003 (alle thematisieren resorbierbare Scaffolds aus Co-Polymeren
bestehend aus PLLA und PGA sowie Gelatine, angereichert mit BMP-2) sowie seit ca.
20 Jahren etliche klinische Anwendungsbeispiele zu nennen (Bos et al. 1987, Gerlach
1988, Eitenmdaller 1988, Illi 1990, Rozema 1991, Pistner 1991 und 1992, Bergsma
1993, Prokop et al. 2004).

Mehrere Autoren beschrieben einen Einsatz in nicht Last tragenden Bereichen (Rehm
et al. 1994, Suuronen et al. 1994, Bergsma 1994, Juutilainen et al. 1995).

Polymere weisen gegenlber der Knochenkortikalis einen bis zu dreifach geringeren
Elastizitatsmodul auf. Sie sind je nach Implantatgeometrie und dem Anteil kristalliner
oder amorpher Anteile unterschiedlich spréde (Sprédbruch zumeist weit unterhalb der
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Zugfestigkeitsgrenzen bspw. von Keramiken) und weisen eine oft geringe Bruchdeh-
nung auf, weshalb sie unmittelbar vor der Implantation oftmals kurzfristig erwarmt wer-
den. Die kristallinen Polymere sind relativ spréde und zeigen einen geringen Elastizi-
tatsmodul, die amorphen Polymere sind weniger spréde und durch einen héheren E-
lastizitdtsmodul gekennzeichnet. Weiterhin betragt ihre Zugfestigkeit nur ca. 65 N/mm?
im Vergleich zu 100 N/mm? fiir die Knochenkortikalis.

Auch fiir Polymere liegen Studien vor, die auf eine Tumorgenese bei Langzeitimplanta-
tion hinweisen (Oppenheimer 1955). So ist eine Resorbierbarkeit bei temporaren bio-
degradablen Polymeren essenziell, wobei besonders die Aufnahme der Abbauproduk-
te in den biologischen Kreislauf und/oder eine unproblematische renale Ausscheidung
zu realisieren sind.

Insgesamt haben aber Polymer-Implantate in zahlreichen Studien ihre gute Biokompa-
tibilitat bewiesen und ihre partielle oder bei einigen ihrer Vertreter sogar vollstandige
Degradation konnten belegt werden (Cutright et al. 1971, Salthouse et al. 1976, Cha-
bot et al. 1984, Tunc et al. 1985 und 1988, Gerlach 1986, Claes et al. 1986 und 1998,
Nakamura et al. 1988, Eitenmdller 1988, Claes 1992, Pistner 1991, 1992 und 1999,
Gutwald 1995, Kaptain et al. 2001, Marukawa et al. 2001, Yokota et al. 2001, Seto et
al. 2002, Ma et al. 2002, Ueki et al. 2003). Sie sind bei einigen Indikationen nicht mehr
wegzudenken (z.B. Vicryl® und Maxon® als synthetisches resorbierbares Nahtmaterial).

Polymere werden heute in vielen medizinischen Bereichen eingesetzt, weil sie wichti-
gen Anforderungen wie Biokompatibilitat, ginstigen Herstellungskosten, ausreichend
hohen mechanischen Eigenschaften, Sterilisierbarkeit und Langzeitstabilitat gentigen.
Insbesondere die degradablen Polymere werden breit eingesetzt, z.B. fur orthopadi-
sche Anwendungen wie Knochenplatten, Schrauben, Pins und Clips oder Medikamen-
tenfreisetzungssysteme sowie Tragersysteme (Scaffolds) flr das Tissue Engineering.

Durch die Variation der Polymerketten (Ldnge und Zusammensetzung) und damit wich-
tiger  Materialeigenschaften  (elastisch/hart,  biodegradierbar/degradationsstabil,
hydrophil/hydrophob) ergeben sich die zahlreichen Anwendungsgebiete.

Bei der Verwendung von Polylactid (Kulkarni 1966, Holten 1971, Williams 1977, Tunc
1985, Vainiopaa et al. 1986, Pistner 1995, Gutwald 1995) kann zwar durch die Ver-
wendung eines Copolymers und die dadurch mdgliche Vermischung von amorphen
und kristallinen Anteilen (Miller 1977, Tormala et al. 1987, Vert 1990, Pistner 1999) ein
zeitlicher Einfluss auf das erwilinschte Degradationsverhalten genommen werden (a-
morphe Polylactide sind degradierbar, kristalline nicht — Erstbeschreibung durch
Pistner 1991), es kommt jedoch bei diesem Material laut Meinung einiger Autoren
(nicht belegt) zur lokalen Absenkung des pH-Wertes bei der Degradation und damit zur
maoglichen Schadigung des umgebenden Gewebes (Daurova et al. 1981).

Durch ein neues Spritzgussverfahren ist es gelungen, eine Steigerung der Bruchdeh-
nung und der Stabilitdt von Polylactidschrauben zu verwirklichen (Pistner 1991, Gut-
wald 1995).

Ein methodischer Ansatz ergibt sich durch die Verstarkung von Polymermatrizes mit
resorbierbarem mineralischem Tricalciumphosphat (Gogolewski 1990).

Die Verwendung von degradierbaren Schrauben aus Polyglycolsaure (Polyglycolide)
zur Osteosynthese hat den Nachteil der zu schnellen Auflésung des Materials ohne die
im Verhéltnis stehende Neubildung ausreichend stabilen Gewebes wie Kallus oder
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Knochengewebe (Craig et al. 1975). Aus diesem Grund und anderer unglnstiger Ei-
genschaften, z.B. einer fehlenden mechanischen Stabilitat, ist es als Knochenersatz-
material nicht geeignet (Schmitt 1967, Roed-Petersen 1974). Zur Zeit ist es aber als
resorbierbares Fadenmaterial in Gebrauch (Dexon®, Vicryl®). Weiterhin gibt es resor-
bierbare Copolymer-Miniplatten aus Polylactid und Polyglycolsdure mit zeitlich verzé-
gerter Resorption und ausreichender mechanischer Stabilitat (Lactosorb® der Fa. W.
Lorenz, Florida).

Das derzeit meistverwendete Polymer Polymethylmethacrylat ist durch eine weniger
gut eingestufte Biokompatibilitat als z.B. die Polylactide gekennzeichnet (Gourlay et al.
1978, Daurova et al. 1981); offenbar liegen aber handfeste Griinde wie z.B. eine gute
intraoperative Verarbeitungsfahigkeit und/oder relativ niedrige Kosten fir dessen hau-
fige klinische Anwendung vor (Winking et al. 2004). Gleichwohl wird in neueren Stu-
dien versucht, dieses Material weiterzuentwickeln. Dabei ist der Abrieb von Implantat-
partikeln und die angestrebte Vermeidung der sogenannten Partikelkrankheit ein zent-
rales Forschungsanliegen (Abbas et al. 2003).

Polymethylmethacrylat (PMMA) wird oftmals als ,Knochenzement* bezeichnet, ist aber
von seiner Struktur her ein Polymer, das aus zahlreichen vernetzten Monomeren von
Methylmethacrylat besteht. Als radiopakes Medium ist Zirkoniumdioxid beigegeben.
Die Ausgangssubstanz ist maBig toxisch, das Polymer wegen seiner stabilen chemi-
schen Struktur nicht. Bei der exothermen Aushértung im Operationsgebiet kann eine
Temperaturentwicklung bis 70°C (nach anderen Angaben bis 120° C; vgl. Kohn 1992)
das umgebende Gewebe thermisch schadigen oder kdénnen nicht polymerisierte Mo-
nomere, die auch spéater noch in geringen Mengen freigesetzt werden, das Lagerge-
webe toxisch schadigen. Das ausgehértete Material ist nicht resorbierbar, verhalt sich
inert in kndchernen Strukturen und wird biotoleriert in Weichgewebsstrukturen.

Der in dieser Studie mitgefiihrte ,Knochenzement®, das Polymer Palacos® der Fa. Bio-
met Merck, ist der derzeit mangels Alternativen und auf Grund seiner Kostenvorteile
und guten Verarbeitungseigenschaften (hohe Viskositat, hohe Biegefestigkeit, lange
Ermudungsresistenz) meistverwendete Werkstoff fir ,zementierte® Huftgelenk- und
Kniegelenkprothesen. Er weist die in Last tragenden Bereichen des knéchernen Ske-
letts unbedingt notwendige ausreichend feste Verankerung des Implantates im Lager-
gewebe auf, sodass eine frihzeitige Mobilisation der zumeist dlteren und oft thrombo-
segeféhrdeten Patienten mdglich wird.

Als Anwendungsbeispiel von ,Knochenzementen®, fir die die gréBten Erfahrungen
Uber die Knochenveranderungen vorliegen, sei die Endoprothesenimplantation far das
Huftgelenk genannt. Es gibt zementierte und unzementierte Endoprothesen. Die auf-
tretenden Veranderungen sind jedoch je nach biomechanischen Eigenschaften der
Endoprothese verschieden. Besonders wichtig sind die Veranderungen an der Grenz-
zone (Interface) zwischen Knochenzement und Knochengewebe bei den zementierten
Prothesen. In der Grenzzone entwickelt sich unmittelbar nach der Implantation eine
schmale Nekrosezone mit Fibrinabscheidungen und Markédem.

In der zweiten, reparativen Phase erfolgt eine Bindegewebsbildung sowie die Resorp-
tion von eingesprengten Knochenpartikeln, die dort beim Ausfrdsen des Hohlkanals fir
die Endoprothese eingebracht werden.

In der dritten stabilen Phase sind zwischen Knochenzement und Bindegewebszone
zahlreiche Riesenzellen nachweisbar, die wahrscheinlich in dieser Grenzzone wandern
kénnen und Fremdmaterial (Monomere?) aufnehmen. Auf der zum Zement hin liegen-
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den Seite finden sich kaum Osteoblasten. Ein direkter Zement-Knochen-Kontakt be-
steht in ca. 5% der Grenzzone bei festsitzenden Endoprothesen. Etwa 3% der Zement-
flache grenzt an nicht mineralisiertes Knochengewebe, das entweder Osteoid darstellt
(Hemmung der Mineralisation) oder Ausdruck einer Demineralisation ist (niedriger pH-
Wert). Mégliche Komplikationen sind die mechanische Endoprothesenlockerung, der
Abrieb und der Prothesenbruch.

Bei der Endoprothesenlockerung kommt es zur Entwicklung einer massiven Bindege-
websschicht und zur Resorption von Knochengewebe. Gelegentlich werden auch me-
taplastische Knorpel- und Knochenbildungen beobachtet.

Der Abrieb von Endoprothesenmaterial an den Gleitflachen beinhaltet die Entwicklung
eines Granulationsgewebes mit Histiozyten und Fremdkérperriesenzellen, das in den
Knochen eindringen kann und zu dessen Zerstérung fuhrt (Kobayashi et al. 1997).

Bei fehlerhafter biomechanischer Konstruktion oder Implantation der Endoprothese
kann es zum Bruch des Endoprothesenmaterials kommen.

Andere Kunststoffe wurden entwickelt, z.B. Polyethylen. Dieses hat jedoch kein osteo-
genes Potenzial aufzuweisen, ist aber ebenfalls nicht toxisch (Tunc et al. 1985).

Das Material Polydioxanon (PDS) zeigt auch nach einer langeren Beobachtungszeit
eine ausbleibende Degradation und damit keine Resorption und Remodellationsféhig-
keit (Doddi et al. 1977, Ray et al. 1981, Wistner et al. 1986). Somit ist es als Kno-
chenersatzmaterial nicht ideal (Niederdellmann et al. 1983, Dumbach 1984). Es wird
z.B. als nichtresorbierbares Nahtmaterial verwendet (Ethipin®). Die Verwendung von
Schrauben aus PDS wurde wieder aufgegeben.

Polyhydroxybuttersdure, als Knochenersatzmaterial 1965 von Baptist et al. beschrie-
ben, ist durch eine unzureichende mechanische Stabilitdt gekennzeichnet. Weiterhin
konnte in Langzeituntersuchungen Uber 24 Monate keine Degradation nachgewiesen
werden (Gerlach et al. 1987, Herold et al. 1988, Gerlach 1988, Kunze 1995).

Ein Knochenkleber auf der Basis von Oligo-alpha-hydroxycarbonsaurenacrylat-
Polymeren war 1995 von Merwald im Rahmen seiner Inauguraldissertation vorgestellt
worden.

Polycaprolactone werden zu langsam degradiert und resorbiert (Pitt et al. 1981). lhr
Einsatz als Knochenersatzmaterial hat sich nicht bewéhrt.

Polyanhydride fungieren heute u. a. als Medikamententréger (Leong et al. 1985 und
1986). Als Knochenersatzmaterial sind sie nicht geeignet.

Polyorthoester (von Sendelbeck et al. 1985 und Ekholm et al. 1996 beschrieben), Po-
lyethylencarbonate (Kawaguchi et al. berichteten 1983) sowie Polyphosphate (von Ri-
chards et al. 1991 vorgestellt) sind weitere Polymere, die zur Anwendung in tierexpe-
rimentellen Studien kamen. Als Knochenersatzmaterialien konnten sie nicht Uberzeu-
gen.

Zu den oben genannten Anwendungsmdglichkeiten kommen noch die Verwendung
von Polymeren als Membranen, entweder resorbierbare (Levy et al. 1994, Schliephake
et al. 1994, Buser et al. 1995, Christgau et al. 1995 und 1997, In de Braekt et al. 1995,
Murzeler et al. 1995, Hutmacher et al. 1995, Buchmann et al. 1996, Christgau 1996,

23/ 278



Einflihrung

Matsumoto et al. 2001) oder nichtresorbierbare Membranen (Wiltfang et al. 1994 a und
b, Kreusch et al. 1998, Marxer 1998, Hutmacher et al. 1999). Dabei sind Membranen
aus Polylactid (PLA) oder Polytetrafluorethylen (PTFE) am verbreitetsten.

Erhaltlich sind z.B. resorbierbare Membranen der Fa. Biomet Merck (Topkin®, beste-
hend aus D,L-Lactid und e-Caprolacton), Biofix® (resorbierbare Membran aus Polygly-
colsaure) oder Membranen der Fa. Boehringer Ingelheim (bestehend aus einem Copo-
lymer und Granula von Alpha-TCP).

Eine synthetische resorbierbare polymere Membran ist z.B. die Vicry/®- Membran der
Fa. Ethicon mit einem Copolymer aus Polyglycolid und Polylactid.

Bei den nichtresorbierbaren Membranen besteht der Nachteil ihrer notwendigen Ent-
fernung in einem Zweiteingriff (Wiltfang et al. 1994 b, Wiltfang et al. 1997, Wiltfang et
al. 1998 b). Die nicht resorbierbare Membran GoreTex®, eine pordse Polytetrafluor-
ethylenfaser (PTFE), ist u.a. auch als Material fiir Outdoorbekleidung bekannt.

1.4.6 Metalle

Nachdem bereits 1775 durch Icart eine Drahtnaht als Mittel zur operativen Versorgung
von Frakturen dokumentiert worden war, wurden in den ndchsten Jahrzehnten weitere
Beispiele der Verwendung von metallischen Werkstoffen bekannt (1878 Versuche
durch Huse mit Magnesium-Ligaturen, 1886 dokumentierte erste Verplattung durch
Hansmann, 1901 Vergleich der Vor- und Nachteile von Elfenbeinstiften und Drahtn&h-
ten durch Rothschild, 1933 und 1937 erneute Versuche mit Magnesium durch
Verbrugge sowie 1938 durch McBride), die jedoch insbesondere wegen Korrosionser-
scheinungen nicht von groBem bzw. bleibendem Erfolg begleitet waren. Durch die
Verwendung korrosionsfreier Stéhle konnte dieser Umstand spater behoben werden.

Die heutige Anwendung von Metall-Implantaten insbesondere im kraniofazialen, unfall-
chirurgischen und orthopéadischen Bereich weist die Vorteile einer hohen mechani-
schen Stabilitdt und damit Belastbarkeit im Sinne einer Kraftlberleitung auf, u.a. bei
der Verwendung von Titan bei Total-Endoprothesen des Huftgelenkes oder bei der
Verwendung von Metallschrauben und -platten bei Osteosynthesen (Allgéwer 1975,
Thull 1975, Meachim et al. 1981, Zou et al. 2003).

Der elastische Widerstand, der sich wie der origindre Knochen gegeniber Verbie-
gungskraften verhalt, ist mehr als ausreichend: Der Elastizitdtsmodul fur Titan betragt
110000 N/mm? gegeniiber 17000 N/mm? fiir Knochenkortikalis und 1000 N/mm? fir
Knochenspongiosa. Auch die Zugfestigkeit von Titan ist 7-fach héher als die ca. 100
N/mm? von Knochenkortikalis.

Durch die Duktilitat (Verform- und Dehnbarkeit) metallischer Werkstoffe ergibt sich ihre
gute Bearbeitbarkeit.

Durch die Aufrauung der Implantatoberflache und eine Beschichtung der Metalloberfla-
che mit knochenmineraldhnlichen Substanzen wie Hydroxylapatiten und Tricalci-
umphosphaten ist es gelungen, die Gewebevertraglichkeit und insbesondere das Ein-
wachsen und damit die Verankerung des Implantates im Lagergewebe zu verbessern
(Buser et al. 1991, Wong et al. 1995, Hammerle et al. 1998, Frosch et al. 2002, Zou et
al. 2003, Liefeith et al. 2003, Stewart et al. 2004).
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Durch die Besiedlung mit Wachstumsfaktoren wie z.B. TGF-B1 oder BMP-4 auf Kolla-
genummantelungen wird zudem eine noch bessere Bioaktivierung und Osteointegrati-
on der Implantatoberflache versucht (Hempel et al. 2003).

Trotz dieser Vorteile und der breiten Anwendung von Metall-Implantaten sind jedoch
auch einige Nachteile zu nennen (Black 1988):

Metallische Werkstoffe sind zunéchst aus biologisch-medizinischer Sicht zu steif.

Weiterhin kénnen Metall-Implantate trotz der oben beschriebenen Material-
verbesserungen und Oberflachenbeschichtung im chemisch hochaggressiven
Kérpermilieu mit Kontakt zu Blut und den verschiedenen Komponenten des Ab-
wehrsystems korrodieren (Colangelo 1969, Cohen 1972, Weinstein et al. 1973,
Steinemann 1975, Thull 1975, Sutow et al. 1981). Zunachst wurde diskutiert, ob
den erhdéhten Metall-lonen-Konzentrationen in der Umgebung des Implantates ei-
ne Toxizitat zukommt (Meachim et al.1973 und 1981). Der heutige Kenntnisstand
besagt, dass die Oxidierung der Metalloberflache zur Verbesserung der Biokompa-
tibilitat des Implantates beitragt (Schmidt C. et al. 2003).

Weiterhin besteht bei Nickel- und Kobalt-haltigen Implantaten die Méglichkeit einer
Unvertraglichkeitsreaktion durch eine vorangegangene Sensibilisierung durch frei
werdende lonen bei Modeschmuck oder Hartgeld (Meachim et al. 1973, Jones et
al. 1975, Webley et al. 1978, Merritt et al. 1985, Black 1988).

In der Literatur wird bei tierexperimentellen Untersuchungen von einer méglichen,
wenn auch seltenen Tumorentstehung, insbesondere von Sarkomen, und da vor
allem bei Langzeitimplantaten auf Nickel-, Chrom- oder Kobalt-Basis, berichtet
(Nothdurft 1955, 1956 a und b, Memoli et al. 1986, Jennings 1988, Black 1988,
Bos et al. 1993). Die Ubertragbarkeit dieser Studienergebnisse auf den Menschen
ist nicht ohne weiteres mdglich und muss in klinischen Studien bestatigt werden.

BekanntermaBen fuhren Metall-Implantate zu Artefakten bei Réntgen- und CT- Unter-
suchungen. MRT-Untersuchungen sind bei magnetischen Materialien im Patienten
nicht mdglich. lonisierende Strahlen im Rahmen einer Tumorbestrahlung kénnen durch
Metall-Implantate abgelenkt oder gestreut werden.

Die eingesetzten Metall-Implantate fangen die gesamte Last im Defektbereich ab und
Uben auf die benachbarte Knochenkortikalis einen standigen mechanischen Druck aus,
sodass die Umgebung des Metall-Implantates einerseits unphysiologisch mechanisch
entlastet, andererseits dauerhaft druckgeschadigt wird. Das Ergebnis ist in beiden Fal-
len ein Verlust an Knochensubstanz und an Stabilitat an einer Stelle, an der sie wegen
des benachbart liegenden Defektes jedoch unbedingt gebraucht wird (Steinh&user
1968, Perren et al. 1969, Akeson et al. 1975, Bradley et al. 1979). Gautier et al. lehnen
in einer 1988 veroffentlichten Arbeit diese Ansichten der Druckschadigung und der
mechanischen Entlastung jedoch ab.

Ein weiteres Problem von Metall-Implantaten liegt in der Materialermidung infolge zyk-
lischer Belastungen (vielfacher Wechsel von Dehnung und Stauchung). Dabei weisen
Metalle eine beunruhigende Dynamik in ihrem kristallinen Geflige auf: ,Das Material
lebt.” (Prof. Dr.-Ing. H. J. Christ, Inhaber des Lehrstuhls fir Materialkunde und Werk-
stoffprifung, FH Siegen, im Rahmen seiner Forschungen bei einem DFG-Programm).
Jeder Schwachpunkt im Geflige spielt dabei eine Rolle. Das Kristallgeflige eines Me-
talles stellt ein spannungsreiches Gebilde dar. An der schlimmsten Fehlstelle kommt
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es zum Riss. Belastungsgrenzen werden bisher zumeist durch Zug mit zunehmender
Kraft an einem zu untersuchenden Bauteil gepruft; beim ReiBBen ist das Limit erreicht.
Jedoch wirken auch viele kleine Lastadnderungen wie eine einzige groB3e — das Teil
bricht. Als Beispiel sei hier eine Biroklammer genannt, die , wenn sie oft genug hin
und her gebogen wird, bricht. Die Erklarung liegt hierbei in einer unwiderruflichen Ver-
formung im plastischen Bereich. Bei einer Verformung im elastischen Bereich findet
demgegenUber nur eine reversible Verschiebung der Mikrostrukturen statt.

Um dem vorzubeugen, wird in einigen Industriezweigen so massiv gebaut, dass nichts
passiert. Nur kann man im Flugzeugbau allein schon aus Gewichtsgriinden nicht so
verfahren. Hier waren und sind Entwicklungen von reiB3festen, ,gutmutigen” Konstruk-
tionen notwendig sowie eine sorgfaltige Risskontrolle und ein Materialersatz nach ent-
sprechender Zeit. Duktile Materialien (bruchresistente, korrosionsfeste Duplexstahle
aus zwei Eisensorten) sollen die Vorteile beider Komponenten in sich vereinen. Die
derzeitigen Metall-Implantate sind auch in dieser Hinsicht noch nicht ausgereift (Hahn
et al. 1988, Hahn et al. 1992).

Nach Abschluss der Frakturheilung werden deshalb in der Medizin Metall-Platten oder
-Schrauben aus den verschiedenen o.g. Griinden meist wieder entfernt. Es ist dadurch
ein Zweiteingriff mit den bekannten Begleitumstdanden Schmerzen, Infektionsgefahr,
Krankenhausaufenthalt, volkswirtschaftliche Kosten usw. notwendig.

Die Entwicklung und klinische Anwendung biokompatibler, biodegradierbarer und aus-
reichend stabiler Ersatzwerkstoffe kdnnte die derzeit verwendeten Metall-Implantate
ersetzen und deren Nachteile vermeiden.

Ein Anwendungsbeispiel fir Metalle:

Die unzementierten Prothesen gestatten den direkten Kontakt zwischen dem heute
zumeist aufgerauten Prothesenschaft und dem Knochen, Knochenmark und Weichge-
webe des Patienten. Idealerweise kommt es zur festen Verankerung der Prothese
durch die Ausbildung einer Bindegewebszone und/oder das Heranwachsen neuen
Knochens in die porésen Oberflachenstrukturen der Prothese.

Neue Forschungsansétze bestehen in der Beschichtung der metallischen Prothesen mit Calciumphospha-
ten oder Bone Morphogenetic Proteins (BMP’s). Durch diese biologische Funktionalisierung bzw. Bioakti-
vierung der Metalloberflache wird (iber die Anbindung von Proteinen eine Osteoinduktion erreicht (Jona-
sova et al. 2002, Hartwig et al. 2003, Barrere et al. 2003, Fujibayashi et al. 2004, Yang et al. 2004).

1.4.7 Organische Materialien

Allogene oder xenogene organische Materialien wie beispielsweise menschlicher Kno-
chen aus Knochenbanken oder hochgereinigtes Rinderkollagen (Yukna et al. 1996,
Matsumoto et al. 2001, Choi et al. 2002) oder Fibrinkleber (Merten et al. 1991,
Santhosh et al. 2001, Bagot D"Arc et al. 2003) haben einige groBe Vorteile bezlglich
der Biokompatibilitét, der Implantatoberflache oder der interkonnektierenden Porositat,
die sich aus ihrer molekularen Struktur ergeben. Diese erméglichen das Zusammen-
wachsen von Implantat und Lagergewebe oder das Einwachsen von kdérpereigenen
Zellen in das Implantat.
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Allerdings besteht trotz umfangreicher und aufwandiger Reinigungstechniken ein wenn
auch sehr geringes infektidses Restrisiko.

Die Méglichkeit einer Sensibilisierung auf das in den implantierten Materialien enthal-
tene Kollagen oder andere Proteinstrukturen erfordert spezielle Desensibilisierungsver-
fahren. Einige Studien zeigen bei Denaturierung von entkalkter Knochenmatrix eine
signifikant verringerte Osteoinduktion im Rahmen der GTR (guided tissue regeneration,
geflhrte Geweberegeneration) zur Folge hat (Mardas et al. 2003).

Bei dem bereits in der klinischen Anwendung befindlichen osteoinduktiven bovinen
Proteinkomplex Colloss® der Fa. Ossacur wird gelegentlich noch von Entziindungen
bald nach Implantation berichtet, die offenbar auch Fremdkdrperreaktionen trotz der
Reinigungsverfahren (De- und Renaturierungsvorgéange laut Firmenauskunft) geschul-
det sind.

In letzter Zeit ist es auBerdem im Zuge der BSE-Problematik und der Diskussion um
die Infektiositdt von humanen Prionenkrankheiten wie der Jakob-von-Creutzfeldt-
Krankheit zu neuen Anforderungen an diese organischen Werkstoffe und zu einem
Rlckgang in der Akzeptanz dieser Materialien in der Bevdlkerung gekommen. Die An-
wendungshaufigkeit einiger Materialien aus dieser Werkstoffklasse stagniert derzeit
und wird erst nach einer Verbesserung der Kontrollverfahren und gegebenenfalls néti-
gen Keimabtétung oder verbesserter Spenderauslese eine gesteigerte Anwendungsbe-
rechtigung erfahren. Wegen der BSE-Problematik hat z.B. die Fa. Ossacur in letzter
Zeit die Beforschung equiner Proteine intensiviert.

Weiterhin sind bei der ausschlieBlichen Verwendung von Kollagenfasern oder Fibrin-
klebern wichtige Fragen der mechanischen Stabilitdt und des damit verbundenen Ein-
satzes in Last tragenden Bereichen des kndchernen Skeletts noch nicht ausreichend
beantwortet. So weist z.B. Colloss® eine watteartige Konsistenz auf. Eine aktuelle Ar-
beit von Wang H. et al. 2004 beschaftigt sich mit der Stabilisierung kollagener osteoin-
duktiver Strukturen (osteogener Proteine) durch Carboxymethylcellulose (CMC). CMC
weist dabei eine vielversprechende Stabilisierung des kollagenen Scaffolds, eine gute
Plastizitat sowie eine exzellente Platzhalterfunktion auf und stért die Osteoinduktion
einschlieBlich Degradation und Resorption nicht. Weitere Studien setzen Polylactid,
Hydroxylapatit und Kollagen als sowohl stabilen, aber dennoch zumindest teilweise
degradierbaren Scaffold ein und versuchen durch die Beimengung von BMP’s, die
Osteoinduktivitat zu verbessern (Hu et al. 2003, Xu et al. 2004 a, b und c).

Durch die Entwicklung von Kompositmaterialien wird hier versucht, die Vorteile der
einzelnen Materialbestandteile zu nutzen. Die oben geschilderten Vorteile von organi-
schen Materialien werden dabei idealerweise mit der gréBeren mechanischen Stabilitat
von mineralischen Werkstoffen zusammengefihrt. Die Fa. Geistlich Biomaterials stellte
dazu einen Werkstoff aus Spongiosagranulat vermischt mit hochgereinigtem porcinem
Kollagen vor (Bio-Oss® Collagen).

Ein weiterer Ansatzpunkt fir die Optimierung der derzeitigen in Gebrauch befindlichen
Knochenersatzmaterialien ist die Beimengung von thrombozytenreichem Plasma
(PRP, platelet rich plasma) zu mechanisch stabilen osteokonduktiven Scaffolds. Dies
geschieht aus der Uberlegung heraus, dass Thrombozyten Wachstumsfaktoren einer-
seits fir die Angiogenese, andererseits fir die Osteoinduktion enthalten bzw. externe
Mediatoren stimulieren. Eine Knochenneubildung ist ohne die Bereitstellung von Be-
standteilen der extrazellularen Matrix, von Wachstumsfaktoren, Osteoprogenitorzellen,
Osteoblasten, mesenchymalen Stammzellen und Calciumphosphatsalzen, nicht denk-
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bar. Bisherige Studien sind vielversprechend (Matsumoto et al. 2001, Choi et al. 2002,
Demers et al. 2002, Kovacs et al. 2003, Bagot D"Arc et al. 2003, Luboshitz et al. 2004,
Wiltfang et al. 2004). Einige Studien zeigen eine schnellere Knochenneubildung mit
PRP (Wiltfang et al. 2003, Kovacs et al. 2003), andere konnten diese Ergebnisse nicht
bestatigen (Foitzik et al. 2003).

Weiterhin sind hier resorbierbare biologische Membranen zu nennen (wie z.B. Bio-
Gide® und Bio-Gide Perio® der Fa. Geistlich, eine reine Kollagenmembran aus Typ |-
und Typ lll-Kollagen); oder Bio-Mend® der Fa. Calcitek (eine reiBfeste Membran aus
Typ I-Kollagen der bovinen Achillessehne).

Es muss gewahrleistet sein, dass die Auflésung der Membran den regenerativen Pro-
zess nicht stdért und dass ohne Schadigung des Lagergewebes eine vollstandige
Verstoffwechselung eintritt.

Die Verwendung von autoklaviertem allogenem Knochen oder von gereinigter Dura
mater weist trotz verbesserter Methoden immer noch ein Restrisiko beziiglich Infektio-
sitat auf (beschrieben von Obwegeser 1994).

Die Kollagene sind die wichtigsten Strukturproteine im menschlichen und tierischen
Organismus. Sie weisen eine fibrillare Textur auf und sind oftmals zur Erflllung ihrer
bevorzugt stitzenden Funktionen korbgeflechtartig verwoben. Ihr typischer fibrillarer
Aufbau ermdglicht die Sicherung der Formstabilitéat im Bereich der extrazellularen Mat-
rix. Aufgrund ihrer chemischen Struktur und ihres Aufbaues sind sie von relativ derber
Beschaffenheit und formstabil, dennoch aber ausreichend verformbar. Weiterhin sind
sie mit vielen anderen Zellbestandteilen vernetzt und kénnen durch Anheftung bzw.
Einbau von weiteren Proteinen noch viele weitere Funktionen wahrnehmen.

Als Proteine und organische Bestandteile sind sie immunogen und allergogen, da sie
Oberflachenantigene aufweisen. Aus diesem Grunde ist zum Ausschluss von Krank-
heitslibertragungen, z.B. BSE, HIV oder Hepatitis, eine Reinigung, Sterilisierung oder
sogar Avitalisierung bzw. Denaturierung dieser Fasern notwendig. Gereinigte bzw. syn-
thetische Kollagene sind relativ kostenintensiv, aber dennoch in ausreichender Menge
verflgbar.

Natlrlicherweise im Organismus vorkommende osteoinduktive Substanzen wie z.B. die
Bone Morphogenetic Proteines (BMP’s) kdnnen durch aufwandige Herstellungsverfah-
ren gewonnen oder synthetisch hergestellt werden und lassen sich durch Kopie natarli-
cher Sachverhalte an die Kollagenfasern anheften. Das in dieser Studie verwendete
Colloss® kann dadurch die angestrebten und zu belegenden osteoinduktiven Eigen-
schaften aufweisen, wenn es gelingt, die Kollagenfasern mit osteoinduktiven Substan-
zen wie z.B. BMP’s zu beimpfen.

Die osteoinduktive Potenz kann vom Kollagen selbst herriihren, da nattrlicher Kno-
chen aus bestimmten Kollagentypen, vor allem Typ |, besteht. Diese Kollagene enthal-
ten osteoinduktive Stimuli zur Einlagerung von Kalksalzen. Durch Reinigungsverfahren
kann diese Eigenschaft mitunter verloren gehen.

Kollagen verhalt sich bioaktiv und nachweislich osteoinduktiv in Knochen- und Weich-
gewebe. Seit den Arbeiten von Urist et al. 1965 ist bekannt, dass demineralisierte Kno-
chenmatrix (inklusive den enthaltenen Kollagenen) eine Osteoinduktion auslésen kann
und eine médgliche Grundlage von Knochenersatzmaterialien darstellt (z.B. Grafton®
der Fa. Osteotech, New Jersey).

28/ 278



Einflihrung

Als weitere Vergleichssubstanz bzw. zur Fillung der gesetzten Leerdefekte und damit
als Platzhalter war Gelatine gewahlt worden. Durch die in den einzelnen postoperati-
ven Zeitrdumen sichtbaren histomorphologischen Veréanderungen auf Grund der Re-
sorptionseigenschaften von Gelatine konnten Vorgange, wie sie bei der Knochenhei-
lung stattfinden, imitiert bzw. nachvollzogen und beobachtet werden.

Die chemische Struktur von Gelatine entspricht vernetzten polymeren Proteinen, wie
sie auch in demineralisierter Knochenmatrix vorkommen, und erklart ihre Resorbier-
barkeit (Troum et al. 2001, Matsumoto et al. 2001, Yokota et al. 2001, Ma et al. 2002,
Rickert et al. 2003, Kasahara et al. 2003, Ueki et al. 2003). Da die mechanische Stabili-
tat nicht gewahrleistet ist, wird Gelatine nur in Kombination mit anderen, mechanisch
ausreichend stabilen Materialien angewandt.

Als eine weitere organische Substanz zur Anwendung als Matrix oder Bestandteil von
Knochenersatzmaterialien erwies sich Hyaluronsaure. Bekannt ist dieses Material bis-
her aus der Verwendung als Aufbaumaterial zur Gewebestraffung in der &sthetischen
Chirurgie. Hier stehen noch Studien zur Beurteilung als ausreichend mechanisch stabi-
les Knochenersatzmaterial aus, evtl. ist es deshalb auch nur als eine Komponente von
Kompositen zu verwenden (Hunt et al. 2001).

1.4.8 Kompositmaterialien

Wie bereits bei den o. g. Werkstoffgruppen erwahnt, wird durch die Verwendung von
mehreren Werkstoffkomponenten versucht, die Vorteile der einzelnen Materialien sy-
nergistisch zu nutzen und die Nachteile zu Gberwinden.

Es lassen sich die unter 1.4.1. bis 1.4.6. aufgefuhrten Werkstoffklassen in nahezu un-
endlichen Kombinationen miteinander zusammenbringen. In der aktuellen Literatur gibt
es hierzu etliche Berichte.

So ist eine Arbeitsgruppe um Wintermantel in Garching bei Minchen bemiht, ei-
nen Calciumphosphat mit einem Polymer zu verbinden. Bisher verliert der Calci-
umphosphat bei der Hinzuflligung des Polymers jedoch deutlich an mechanischer
Stabilitat. Eine Studie von Mickiewicz et al. 2002 vom MIT hatte zwar einen Erfolg
mit deutlicher mechanischer Stabilitdt und guten Resorptionseigenschaften des
Komposits gemeldet, zum Einsatz in Last tragenden Bereichen war diese Entwick-
lung jedoch nicht gekommen.

Die Arbeitsgruppe um Daculsi in Nantes, Frankreich, hat einen Komposit aus
Hydroxylapatit und Tricalciumphosphat entwickelt, der die Vorteile beider Kompo-
nenten zur Geltung bringt (Daculsi et al. 2003). Diese biphasischen Calciumphos-
phate (BCP) mit ihrer Mixtur aus Hydroxylapatit und Beta-TCP weisen laut Litera-
turangaben weder eine zu schnelle noch eine zu langsame Degradation auf (vgl.
auch Triosite® der Fa. Zimmer, Indiana, USA oder BCP® der Fa. Sofamor Danek,
Frankreich).

Die Benetzung bzw. Durchtrénkung von osteokonduktiven Tragern mit osteoinduk-
tiven Substanzen und osteogenen Zellen fiihrt zur Entstehung von Kompositmate-
rialien mit osteokonduktiven, osteogenen und osteoinduktiven Eigenschaften.

Die Kompositmaterialien mit osteoinduktiven, osteogenen und osteokonduktiven Antei-
len sind perspektivisch am vielversprechendsten, weil alle beteiligten bzw. erforderli-
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chen Komponenten beachtet werden (z.B. Vaccaro 2002, Szpalski et al. 2002, Sam-
marco et al. 2002, Li et al. 2003, Zhang et al. 2003, Lutolf et al. 2003, Kokubo et al.
2003).

So gibt es noch viele weitere Beispiele fir Kompositmaterialien und zahlreiche ent-
sprechende Studien, die z.T. bereits bei den 0.g. Stoffklassen von Implantatmaterialien
genannt wurden.

1.4.9 Weitere alternative Werkstoffe und Verfahren

Ein anderes alternatives Verfahren ist die Entnahme von einzelnen Knochen-, Knorpel-
oder Hautzellen und deren Vermehrung (Gewebeziichtung). Aber auch hier steht man
erst am Anfang einer langen Entwicklung. Ein Beispiel fir ein kommerziell verflgbares
Zellkultursystem ist das BD BioCoat™ Osteologic™ Bone Cell Culture System der Fa.
BD Biosciences.

Bei Erreichen eines funktionstiichtigen Gewebeverbandes erfolgt die Wiedereinsetzung
im Defektbereich. Autologes Material weist keine Gefahr der Infektiositat oder Sensibi-
lisierung durch FremdeiweiBe auf. Nachteilig ist die sehr lange Zeitspanne (bis zu zwei
Jahren) zwischen Gewebeentnahme und Reimplantation ausreichend vermehrten Ge-
webes mit funktioneller Aktivitat (Gutwald et al. 1994, Meyle et al. 1994, Arnett et al.
1998, Hofmann A. et al. 2003, Nisslein-Volhard 2004).
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2 Material und Methode

Knochen besteht aus lebenden Zellen, Calciumsalzen und kollagenen Fasern. In
Nachahmung dieser Zusammensetzung zielt die Entwicklung moderner Knochener-
satzmaterialien auf Zytokine, die das Verhalten der Zellen beeinflussen, auf geeignete
Calcium-Salz-Derivate sowie geeignete synthetische oder natlrliche mdglichst resor-
bierbare Fasern.

In einem Grundlagenversuch sollten als Ziel dieser Studie das biologische Verhalten
des Lagergewebes sowie werkstoffkundlich wesentliche Verédnderungen nach Implan-
tation und postoperativ in unterschiedlichen Zeitrdumen ausgefihrter Explantation von
verschiedenen Knochenersatzmaterialien untersucht werden.

Die Regierung von Unterfranken hat dem Antrag auf Genehmigung eines Tierver-
suchsvorhabens nach § 8 Absatz 1 des Tierschutzgesetzes mit Schreiben vom
23.04.1998 zugestimmt.

2.1 Tierexperimentelle Untersuchungen/ Tiermodell

Ein systematischer prospektiver Grundlagenversuch war bei 192 Wistar-Ratten mit
einem intraoperativ anmischbaren Calcium-Phosphat-Zement durchgefihrt worden.

Die Versuchstiere kamen aus der zertifizierten Tierfarm Charles River (Kissleg). Sie
hatten freien Zugang zum Standardhaltungsfutter Altromin Nr. 321 und Wasser. Die
Tiere wurden ab Versuchsbeginn in standardisierten Kleingruppenkafigen (Macrolon-
Kéfige Typ Ill) unter klimatisierten Standardbedingungen (GLP; good laboratory practi-
ce) gehalten und taglich mehrmals durch einen Tierpfleger betreut. Weiterhin war ein
Fachtierarzt bei Bedarf standig erreichbar, von dem die Tiere in regelmaBigen Zeitab-
stdnden untersucht und veterindrmedizinisch versorgt wurden.

Vor der geplanten Operation wurden die Tiere zuféllig ausgewahlt, mit Ather betéubt,
gewogen und mit einer Versuchsnummer am Ohr versehen.

Am Operationstag wurden die Ratten zunachst mit Ather narkotisiert. Nach Desinfekti-
on erfolgte am linksseitigen Oberschenkel die Implantation des jeweiligen Implantatma-
terials in den Femur, am rechtsseitigen Oberschenkel in die Muskulatur. Nach Ab-
schluss der Operation erfolgten die Verschlussnaht und eine abschlieBende Desinfek-
tion des Operationsgebietes.

Perioperativ wurden vier Versuchstiere durch einen narkosebedingten Atemstillstand
verloren.

31/ 278



Material und Methode

2.2 Verglichene Materialien/ Studiendesign

Insgesamt wurden 192 Tiere in die Studie einbezogen. Jeder der 6 Versuchsarme be-
stand aus 32 Tieren. Es wurden folgende Versuchsarme gebildet:

Gruppe 1 erhielt einen Hydroxylapatit-bildenden Calcium-Phosphat-Zement in den
distalen linken Femur und in das Muskelgewebe des rechten Oberschenkels,

Gruppe 2 den Calcium-Phosphat-Zement plus osteoinduktives Kollagen im Volumen-
verhéltnis 1:1,

Gruppe 3 den Calcium-Phosphat-Zement vermischt mit Alpha-Tricalciumphosphat zur
Resorptionsbeschleunigung im Verhaltnis 1:1 implantiert.

Als Kontrollen dienten Gruppe 4 (Polymethylmethacrylat-Kérper als nichtresorbierbares
Standardimplantationsmaterial),

Gruppe 5 (Gelatinekapseln nach Setzung eines Leerdefektes) und
Gruppe 6 (nicht operiert).

Da ein Knochenersatzmaterial bzw. Implantat intraoperativ auch mit Weich- und Mus-
kelgewebe in Kontakt kommt bzw. auch dort seine Biokompatibilitat belegen soll, wur-
den die ,Test“-Materialien nicht nur in Knochen, sondern auch in die Muskulatur bzw.
subkutan implantiert. Im Versuchsarm der Femurimplantation wurde somit die Osteo-
kompatibilitat der einzelnen Implantatmaterialien untersucht, im Versuchsarm der hete-
rotopen subkutanen Implantation die Biokompatibilitat im Weichgewebe.

2.3 Versuchsverlauf/ Zeitplan

Die Implantate heilten alle véllig komplikationslos ein. Die Versuchstiere vertrugen die
Implantate gut. Das Koérpergewicht der Tiere war unauffallig, ihr tierspezifisches Ver-
halten ohne Auffalligkeiten.

Nach einem vorher im Versuchsprotokoll festgelegten postoperativen Zeitraum von 1
und 4 Wochen sowie 3, 6, 9, 12, 18 bis zu 24 Monaten wurden jeweils 4 Versuchstiere
getdtet, implantattragende Femora sowie Muskeln enthommen, formalinfixiert und un-
entkalkt in der nach Donath beschriebenen Trenndunnschlifftechnik aufgearbeitet (Er-
lauterungen dazu in 2.4.) und im Anschluss histologisch untersucht.

Zuséatzlich wurden die inneren Organe entnommen, in der standardisierten modifizier-
ten Paraffinschnitttechnik nach Darr et al. bearbeitet, konventionell gefarbt (Erlduterun-
gen dazu in 2.5.) und auf systemische Auswirkungen der Implantatmaterialien hin be-
gutachtet.

Als weiterer Schritt wurden aufgetretene Tumoren in die histologische Beurteilung ein-
bezogen.

Aufgrund des fortgeschrittenen Alters der Versuchstiere waren gehduft spontane To-
desfalle oder Tumorerkrankungen (insgesamt 11 Tumore bei 192 Versuchstieren) auf-
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getreten. Aus ethischen und tierschutzrechtlichen Grinden wurden daraufhin im Sep-
tember 2001 alle noch lebenden Versuchstiere abgetétet. Damit wurden Uberlebens-
zeiten der Tiere von 20 bis 24 Monaten entsprechend knapp zwei Jahren erzielt.

Herr Dr. med. Michael Merwald, Klinik fir MKG-Chirurgie der Universitat Wirzburg, der
die Versuchstiere betreut hat, berichtet in seinem Teil der Studie ausfihrlich Uber die
Einzelheiten von Versuchsverlauf und Zeitplan.

2.4 Trenndunnschlifftechnik nach Donath

Préparationsverfahren

Im Gegensatz zu allen anderen Organsystemen erfordert die histologische Aufarbei-
tung von Knochen- und Zahngewebe besondere technische Voraussetzungen, da die
Harte des Materials die Ubliche Schnitttechnik nach Paraffineinbettung nicht zulasst.

Entkalkung

Bei der Entkalkung des Knochengewebes wird das Hydroxylapatit durch Saureeinwir-
kung oder Chelatbildner herausgelést und so die Schneidfahigkeit des Gewebestlickes
erreicht. Dies beinhaltet 3 Nachteile:

Erstens flhrt eine rasche Entkalkung mit Saure zur Zerstérung der Knochenzellstruktur
und damit zu einem schlechten zellularen Erhaltungszustand. Dies kann die Diagnostik
wesentlich beeintrachtigen.

Zweitens kann an entkalkten histologischen Schnitten das nicht mineralisierte Osteoid
nicht mehr von den friher mineralisierten Anteilen unterschieden werden. Die Diagno-
se einer Osteomalazie (Mineralisationsstérung des Knochens mit Erweichung) kann
daher an entkalktem Material nicht gestellt werden.

Drittens ist an saureentkalktem Knochengewebe in der Regel eine immunhistochemi-
sche Charakterisierung von Knochentumoren nicht mehr méglich.

Die schonende Entkalkung mit Chelatbildnern (EDTA) setzt kleinere Knochenstlicke
voraus, die Uber langere Zeitrdume entkalkt werden. Damit entfiel dieses Verfahren fir
die zligige diagnostische Beurteilung.

Erst mit der Kombination von EDTA-Entkalkung und Ultraschall bei gleichzeitiger per-
manenter Kihlung (18 °C) gelang eine schonende Entkalkung in wenigen Stunden,
sodass dieses Verfahren fir die Diagnostik mineralisierter Gewebe sehr gut geeignet
ist. Eine Beckenkammbiopsie von 3 mm Durchmesser ist innerhalb von 8 h ausrei-
chend demineralisiert. AuBerdem kann eine groBe Zahl immunhistologischer Reaktio-
nen an EDTA-entkalktem Knochengewebe analog zur gangigen Paraffintechnik durch-
gefihrt werden. Das Problem der Abgrenzung von Osteoid (Osteomalazieausschluss)
nach Entkalkung ist damit jedoch nicht gelést.
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Unentkalkte Préparation von Knochengewebe

Lange Zeit galt die unentkalkte Praparation von Knochengewebe als einzige Praparati-
onstechnik, um einen optimalen Erhaltungszustand der Knochenzellen und der Hama-
topoese in der Einheit zum Knochengewebe zu erreichen. Die unentkalkte histologi-
sche Verarbeitung von mineralisiertem Gewebe setzt voraus, dass das Einbettmedium
eine hohe Elastizitat bei ausreichender Harte besitzt. Zusatzlich missen ausreichend
stabile Mikrotome mit Spezialmessern zur Verfigung stehen. An derartig praparierten
Knochenbiopsien ist eine eindeutige Beurteilung der zellularen Struktur, des Osteoids
sowie des mineralisierten Knochengewebes mdglich.

Nach der Ublichen Fixation (gepuffertes Paraformaldehyd) wird nach Dehydrierung
eine Durchtrankung mit Methylmethacrylat durchgefuhrt. Diesem werden sogenannte
Harter zugesetzt, die zu einer unterschiedlichen Vernetzung bei der Polymerisation
fihren. Die so eingebetteten Proben lassen sich mihelos mit Spezialmikrotomen
schneiden. Die Schnittdicke kann zwischen 1 pum - 12 um gewahlt werden. Der Nach-
teil dieses Einbettverfahrens unter Verwendung von Methylmethacrylat ist die Maskie-
rung der Epitope flr die Bindung der Antikérper der Immunhistochemie.

Es wurden daher Spezialverfahren entwickelt, deren Anwendung in gréBerem Umfang
derzeit durchgeflihrt wird. Auf diese Weise ist die Anwendung immunhistologischer und
molekularbiologischer Techniken auch an unentkalktem Knochengewebe mdglich ge-
worden (vgl. auch Wolf et al. 1992).

Knochenschliffe

Durch die Anwendung der Trenndinnschlifftechnik kénnen harte Gewebe unentkalkt
bearbeitet und untersucht werden, wodurch wertvolle Informationen, die durch eine
Entkalkung verloren gehen wirden, erhalten bleiben.

Fir spezielle Fragestellungen ist die Herstellung unentkalkter Schliffpraparate notwen-
dig. Dies ist vor allem bei sehr hartem Knochengewebe (Kortikalis) oder bei Untersu-
chungen zur Frage der Beziehungen zwischen Knochengewebe und Implantaten (Me-
tall, Keramik, Kunststoff) notwendig. Es stehen dafir kommerzielle Systeme zur Verfi-
gung (Ferrell et al. 1990, Hahn et al. 1991).

Prinzipiell ist die Einbettung in einen solchen Kunststoff erforderlich, der eine besonde-
re Harte und Sprédigkeit aufweist, sodass heute problemlos Ultradiinnschliffe durchge-
fihrt werden kénnen. An diesen Praparaten ist neben der Beurteilung der strukturellen
Veranderungen eine eindeutige histologische Beurteilung aller zellularen und mesen-
chymalen Strukturen, z.B. GeféBversorgung oder Bindegewebsproliferation mdglich.
Gelingt es, das Knochenmark oder andere Gewebe aus den Markrdumen schonend zu
entfernen, so ist an den gefarbten und polierten Praparaten eine simultane 2- und 3-
dimensionale Analyse der Spongiosa mdoglich.

Zur Bearbeitung von kalkharten und metallischen Materialien, beispielsweise von Kno-
chen oder Titan-Implantaten, hat sich die von Prof. Donath entwickelte Trenndinn-
schlifftechnik durchgesetzt. Ihre wesentlichen Arbeitsschritte werden nachfolgend dar-
gelegt.
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Trenndlnnschlifftechnik nach Prof. Donath, Hamburg, zur Herstellung histologischer
Préparate unter Einschluss von Hartsubstanzen

,Um den harten Kunststoff im Gewebeverband in Schichtdicken von unter 10 Mikrome-
tern darstellen zu kénnen, mussen die explantierten Gewebestlicke nach vorheriger
Fixierung in 5%iger Formalinlésung mit Hilfe eines aufwandigen Spezialverfahrens, der
TrenndUnnschlifftechnik nach Donath, separat aufgearbeitet werden. Dabei wird das
formalinfixierte Material zunachst Gber einen Zeitraum von einigen Tagen in einer auf-
steigenden Glycolmethacrylatreihe dehydriert und anschlieBend eine Infiltration mit
dem lichthartenden Kunststoff Technovit 7.200 VLC (Fa. Kulzer & Co. GmbH / Fried-
richsdorf) durchgeflhrt.

Das kunststoffinfiltrierte Praparat wird dann in einer vorgefertigten lichtdurchlassigen
Einbettmulde mit dem Fixationskleber Technovit 7.230 VLC (Fa. Kulzer) so fixiert, dass
es auf dem Boden der Mulde zu liegen kommt. Dadurch soll erreicht werden, dass im
fertigen histologischen Praparat der Testblock mitsamt dem eingebetteten Gewebe in
einer Ebene, parallel zur Bodenflache, dargestellt werden kann.

Nach Aufflllung der Einbettmulde mit weiterem lichthdrtenden Kunststoff Technovit
7.200 VLC wird der Kunststoff mitsamt dem eingebetteten Material bei Lampenlicht
(Wellenlangenbereich 400 - 500 nm) im Lichtpolymerisationsgerat Histolux (Fa. Kulzer
und Fa. EXAKT) auspolymerisiert.

Der ausgehartete Praparat-Kunststoff-Block wird danach auf einer Grobschleifmaschi-
ne solange bearbeitet, bis das eingebettete (Knochen- oder Muskel-) Gewebe auf einer
Schleifebene gerade eben angeschliffen wird. Diese Seite des Blockes wird auf einen
zuvor im Mikroschleifsystem (Fa. EXAKT- Apparatebau / Norderstedt) planparallel ge-
schliffenen Kunststoffobjekttrager (OT 1) aufgeklebt.

Abweichend zu der von Prof. Donath beschriebenen Technik wird die durch Sauer-
stoffeinfluss nicht vollstandig ausgehartete bzw. auspolymerisierte Deckschicht vorher
manuell entfernt, die verbliebene Oberflache mit Schleifpapier aufgeraut und mit dem
lichthartenden Prazisionskleber Technovit 7.210 VLC (Fa. Kulzer) auf den Kunststoff-
objekttrager (OT1) geklebt.

Der so auf dem Objekttrager montierte Praparat-Kunststoff-Block wird in die Vakuum-
halterung des parallel arbeitenden Mikro-Schleifsystems eingesetzt und mittels des mit
Schleifpapier belegten rotierenden Schleiftellers soweit abgeschliffen, bis das Implantat
mitsamt dem angrenzenden Gewebe in einer Ebene angeschliffen und sichtbar wird.

Gleichzeitig muss eine Planparallelitdt der Oberflache des Blockes zum Objekttréager
vorliegen, welche mit einer Mikrometerschraube zu Uberprifen ist. Die Dicke des Ob-
jekttragers (OT1) einschlieBlich des aufgeklebten Praparat-Kunststoff-Blockes wird mit
Hilfe der Mikrometerschraube auf einen Mikrometer genau ermittelt.

Ein weiterer planparalleler Objekttrager (OT2) wird auf einen Mikrometer genau aus-
gemessen und in der Prazisionsklebepresse (Fa. EXAKT) mit dem lichthartenden Pra-
zisionskleber Technovit 7.210 VLC auf die zu untersuchende Flache des Praparat-
Kunststoff-Blockes geklebt.

Um diese Klebeschichtdicke zu bestimmen, werden nach dem Klebevorgang und Aus-
hartung die Gesamtstarke der beiden Objekttrager mit dem nun dazwischen liegenden
Praparat-Kunststoff-Block mittels Mikrometerschraube ebenfalls auf einen Mikrometer
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genau ermittelt. Die Differenz zwischen dieser Messung und der Summe aus der Dicke
des zweiten Objekttragers (OT2) und der Dicke des ersten Objekttragers (OT1) ein-
schlieBlich des geschliffenen planparallelen Praparat- Kunststoff-Blockes ergibt die
Klebeschichtdicke.

Mit Hilfe des nach dem Prinzip einer Bandsage arbeitenden Trenn-Schleif-Systems
(Fa. EXAKT) und einer parallel zum S&geblatt ausgerichteten Vakuumblockhalterung
werden mit Vorschubkraften von 50 - 100 Pond der zweite Objekitrager (OT2) ein-
schlieBlich der Klebeschicht und einer Préaparateschicht von ca. 200 Mikrometer vom
Ubrigen Block getrennt.

Das so entstandene noch zu schleifende Praparat wird mit dem Objekttrager (OT2) in
die Vakuumhalterung des Mikro-Schleifsystems eingesetzt und auf die endglltige
Schichtdicke heruntergeschliffen. Nullpunkt, Parallelitat, Schleifzustellung, Anpress-
druck, Schleifpapierkdérnung und Schichtdicke missen bei diesem Schleifvorgang 6f-
ters kontrolliert werden, um schlieBlich eine endgultige Praparat- Schichtdicke von un-
ter 10 Mikrometer zu realisieren.

Die Schichtdicke errechnet sich aus der Gesamtdicke des Praparates abzlglich der
Dicke des zweiten Objekttragers (OT2) und der Klebeschicht, die wie oben erwéhnt
ermittelt wird.

Von dem Préaparat-Kunststoff-Block, der nach dem S&agevorgang auf dem ersten Ob-
jekttrager (OT1) verbleibt, kann mit Hilfe eines weiteren planparallelen Objekitragers
(OT3) und der entsprechenden Vorgehensweise wie beschrieben, ein weiteres histolo-
gisches Praparat erstellt werden.

Die gesamten histologischen Praparate kénnen z.B. mit der Trichrom-Masson- Gold-
ner-Farbung gefarbt, konventionell eingedeckt und anschlieBend nach histomorpholo-
gischen Gesichtspunkten begutachtet werden*.

2.5 Histologische Techniken fiur Paraffinschnitte

Fur die Herstellung von Préparaten aus Gewebebiopsien zu histomorphologischen
Begutachtungszwecken macht sich eine Aufbereitung des zu untersuchenden Materi-
als notwendig. Dies geschieht durch die Herstellung von Paraffinschnitten.

,Bei der Fixierung von Biopsien hat gepuffertes 10%iges Formalin wegen seiner guten
Allroundeigenschaften in der Routine alle anderen Fixierungen verdrangt. Fur Formalin
existieren ferner gute Entsorgungswege und Recyclingméglichkeiten.

Formalin fixiert schonend unter ausreichender Erhaltung der EiweiBstrukturen fiir die
Immunhistochemie und der DNA fir molekularbiologische Studien. Das Volumenver-
héltnis von zu fixierendem Gewebe zu Formalin sollte mindestens 1:5 bis 1:10 betra-
gen.

Die Fixierung und nachfolgende Paraffineinbettung flihrt zu einem Volumenverlust des
Gewebes von bis zu 33%.

Die Mindestdauer der Fixierung ist sowohl von der GréBe als auch der Art des Gewe-
bestlickes abhangig und kann nur sehr bedingt angegeben werden. Generell kann von

36/ 278



Material und Methode

einer ausreichenden Fixierung ausgegangen werden, wenn das Gewebe etwas grau
verfarbt ist und Blutbestandteile nicht mehr leuchtend rot gesehen werden.

Das Hauptziel des sogenannten Zuschneidens der Gewebeproben besteht darin, eine
Schnittebene zu schaffen, die auf der Unterseite des Gewebeblockes liegt. Beim
Schneiden auf dem Mikrotom kommt man so schnell und ékonomisch in die Schnitt-
ebene, welche auf dem Gewebeschnitt dargestellt werden soll.

Ziel der sogenannten Einbettung ist der Erhalt eines schneidbaren Gewebeblockes von
gleichmaBiger Dichte. Dazu wird dem Gewebe unter mdglichst gutem Erhalt der zellu-
laren Struktur Wasser entzogen und dieses durch Paraffin (oder seltener durch Kunst-
stoff) ersetzt. Die Standardeinbettung in Paraffin erfolgt in drei Schritten:

Zunachst wird das Gewebe einer Uberschussmenge von Alkohol (heute meist drei Stu-
fen Isopropyalkohol in steigender Konzentration) ausgesetzt. Idealerweise wird das
Gewebewasser dabei weitestmdglich durch Alkohol ersetzt. Da sich Paraffin nicht sehr
gut mit Alkohol mischt, wird danach eine Zwischenstufe eingeschaltet, in der der Alko-
hol durch eine Uberschussmenge Lésungsmittel (heute meist Xylol oder so genannter
Xylolersatzstoff) ersetzt wird. Dieses Lésungsmittel wird nachfolgend durch eine Uber-
schussmenge Paraffin ersetzt, und so wird eine mdéglichst vollstandige Durchtrankung
des Gewebes mit Paraffin erreicht. In modernen Einbettautomaten wird dieser Prozess
durch schonenden Einsatz von Warme sowie alternierend Unter- und Uberdruck be-
schleunigt.

Unter den heute gebrduchlichen Einbettsystemen, die fast ausnahmslos geschlossen
d.h. ohne AuBenluftbelastung arbeiten, unterscheidet man zwischen Einkammersyste-
men, wo die Lésungsmittel und das Paraffin alternierend in eine Kammer mit den Ge-
webeproben gepumpt werden, und Mehrkammersystemen, wo das Gewebe nachein-
ander in verschiedene Bader verbracht wird.

Das in Paraffin eingebettete Gewebe wird auf der sogenannten Ausblockstation in ei-
nen Gewebeblock mit dem Ziel eingeschmolzen, unmittelbar in der Ebene des An-
schnittes die gesamte Flache des Gewebes mdglichst nahe an die Oberflache zu plat-
zieren. Auf diese Weise wird auf dem Mikrotom nach kurzestem Anschnitt bereits ein
vollstéandiger Gewebeschnitt erzielt, der auf warmem Wasser im so genannten Was-
serbad ausgebreitet wird, um durch die hier erfolgende Ausdehnung seine feinen
Stauchfalten zu verlieren.

Diese Gewebeschnitte werden dann auf Objekttrager aufgefangen und kurz ange-
trocknet. Das Paraffin wird jetzt wieder in Umkehrung der Einbettung durch Xylol ent-
fernt. Das Gewebe wird danach Uber Isopropylalkohol (sogenannte absteigende Alko-
holreihe) in wasserige Lésung zurlckverbracht, damit in dieser Phase die verschiede-
nen Farbungen angewendet werden kdnnen.

Der auf den Objekttrdger aufgezogene 4- bis 6-Tausendstel mm dicke Gewebeschnitt
ist von grau-weiBer Farbe und lasst keine zelluldren Strukturen erkennen. Mittels ver-
schiedener Farbstoffe, welche Affinitdten zu unterschiedlichen pH-Werten im Gewebe
oder zu unterschiedlichen chemischen Strukturen aufweisen, versucht man, den zellu-
laren Aufbau sichtbar zu machen.*

(Auszug aus Kerl, Garbe, Cerroni, Wolff (Hrsg.): Histopathologie der Haut, Springer-
Verlag Berlin, 2003, S. 4 bis 7.)

37/ 278



Material und Methode

2.6 Farbetechniken fur Trenndunnschliffe und Paraffinschnitte

2.6.1 Hamatoxylin-Eosin-Farbung
Mit der einfachen, rasch auszufiihrenden Ubersichtsfarbung Hamatoxylin-Eosin (HE),
modifiziert nach Fiedler et al., wird die Routine des taglichen histologischen Labors
erledigt. Die HE-Farbung hat sich weltweit als Standardfarbung der Histopathologie
durchgesetzt. Es ist auch die Standardfarbung fur die hier vorgestellten unentkalkten
TrenndlUnnschliffe sowie fir die Paraffinschnitte der untersuchten inneren Organe und
der aufgetretenen Tumoren. Methodik:

1. Schnitte entparaffinieren und in Aqua dest. bringen.

2. In Hamatoxylin zur Kernfarbung einstellen, ca. 3 bis 8 Minuten.

3. Spulen in Aqua dest. oder in 0,1 %iger Salzsaure.

4. Blauen in flieBendem Leitungswasser, ca. 10 Minuten.

5. Farben in Eosin, 0,1 %ig in Aqua dest., ca. 5 bis 15 Minuten.

6. Auswaschen in Wasser, ca. 1 bis 5 Minuten.

7. Differenzieren in 70 %igem Athanol.

8. Differenzieren in 96 bis 100 %igem Athanol, 2 x 2 Minuten.

9. In Xylol einstellen, ca. 3 bis 5 Minuten.

10. Eindecken.
Die Farbung zeigt Zellkerne, Kalk, sauren Schleim und grampositive Bakterien blau,
alles Ubrige in verschiedenen Tonabstufungen rot. Das Anféarbeverhalten kommt dabei
durch den kationischen Metallkomplexfarbstoff Himatoxylin zustande, der anionische
Biopolymere blau farbt (z.B. DNS im Zellkern, RNS und Glykosaminoglykane im Zytop-
lasma), sowie durch den anionischen Farbstoff Eosin, der kationische Proteine farbt

(vorwiegend Zytoplasma- und Faserstrukturen).

Nach guter Gewebeeinbettung und in ausreichend diinnen Schnitten zeigt die gut diffe-
renzierte HE-Farbung eine erstaunliche Fllle von Strukturen.
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2.6.2 Toluidinblau-Farbung nach Tunnat et al.

Man verwendet Toluidinblau als 0,1 %ige Lésung in 2,5 %igem wassrigem Natriumkar-
bonat. Die Farbelosung ist Gber Wochen haltbar, sollte aber von Zeit zu Zeit filtriert
werden, da es wegen der Sattigung des Farbstoffes haufig zum Ausflocken kommt. Die
Farbezeit betragt bei Raumtemperaturen 20 bis 30 Minuten, auf einer Heizplatte bei 60
°C nur 1 bis 2 Minuten.

Es werden alle Strukturen tiefblau angefarbt, die als basophil bekannt sind, zusatzlich
alle osmiophilen Strukturen. Das in sehr kréaftigen Blauténen gehaltene Bild ist damit
sehr ahnlich der elektronenmikroskopischen Abbildung (blau entspricht elektronen-
dicht).

2.6.3 Trichrom-Farbung nach Masson-Goldner

Trichrom-Farbungen dienen nicht nur zur Darstellung der Kollagenfibrillen, sondern
differenzieren sie auch gegen Epithelgewebe und/oder Muskulatur. Die Vorstellungen
Uber den Farbemechanismus sind nicht ganz klar; meist werden verschiedene Phano-
mene zugleich zutreffen: neben der elektrostatischen Farbstoffbindung soll auch die
Gewebetextur fur die Geschwindigkeit von Eindringen und Auswaschen der Farbstoffe
wéahrend des Farbens und Differenzierens maBgeblich sein.

Alle verwendeten Farbstoffe sind negativ geladen.

Der erste Farbeschritt, etwa mit Orange G, farbt Erythrozyten und Bindegewebe; wéh-
rend des folgenden Differenzierens wird der Farbstoff schneller aus dem Bindegewebe
gewaschen, das so fir die Besetzung mit weiteren anionischen Farbstoffen frei wird,
wéahrend die Erythrozyten noch mit Orange G angefarbt bleiben. Man sieht, dass dem
Differenzieren die gr6Bte Bedeutung zukommt; der wichtigste Differenzierungsschritt ist
— dem Zweck der Farbung entsprechend — das Differenzieren vor dem Anfarben der
Bindegewebsfasern, also vor der letzten Farbelésung der Serie. Daher liefern jene
Trichrom-Methoden die klarsten Ergebnisse, die einen getrennten Differenzierungs-
schritt vor der Anfarbung des Fasermaterials vorsehen.

Die Farbevorschrift von Masson und Goldner ist unter mehreren Trichrom-
Farbevarianten vorzuziehen, dies um so mehr, als die Methode mit sehr einfachen
Farbstofflésungen arbeitet und die Anwendung zweier Varianten ermdglicht, die der
Schnittdicke angeglichen werden kénnen. Da die Anfarbung der Kollagenfasern mit
Anilinblau sehr intensiv ist, wird man sie fir diinne Schnitte (5 bis 7 Mikrometer) wéh-
len, flr dickere Schnitte ist die Anfarbung mit Lichtgriin zu empfehlen. Je mehr Farb-
stoffe gleichzeitig in den verwendeten Féarbelésungen enthalten sind, desto weniger
Differenzierungsmdglichkeiten und damit um so weniger Selektivitdt werden mdglich.
Der Vorteil erhéhter Arbeitsgeschwindigkeit ist durch diese Nachteile erkauft.

Die Methode nach Masson und Goldner bietet sich als glinstigste Lésung an, da sie
folgende Vorteile vereinigt: Sie ist am gewoéhnlich formalinfixierten Material durchfihr-
bar, sie fasst die Farbeschritte vor der Anfarbung des Kollagens zusammen, sie er-
maoglicht die Differenzierung vor der Kollagenfarbung und sie ist bezlglich der Gegen-
farbung variabel.

39/ 278



Material und Methode

Die Massonsche Trichrom-Farbung stellt nicht nur das Bindegewebe kontrastreich
dar, auch die scharfe Rotfarbung des Zellplasmas wird durch die schwarze Kernfar-
bung deutlich hervorgehoben. Vorgangsweise:

1.

2.

10.

11.

12.

13.

14.

15.

16.

Schnitte entparaffinieren und in Wasser bringen.

30 Minuten bei 50 °C in 5 %iger wassriger Eisenalaunlésung beizen.

Spulen in Aqua dest., Farben in Regaud’s Hamatoxylin, 30 Minuten bei 50 °C.
Abspulen in Aqua dest. und gut abtropfen lassen.

Differenzieren in Pikrinsdure-Alkohol (1 Teil 96 %iger Alkohol und 2 Teile gesat-
tigte alkoholische Pikrinsaurelosung), ca. 10 bis 30 Minuten, bis die Erythrozy-
ten entfarbt sind und nur noch Zellkerne angeférbt bleiben.

10 Minuten in flieBendem Leitungswasser auswaschen.

5 Minuten farben in Saurefuchsin-Eisessig (1 % Saurefuchsin in 1 %iger Essig-
saure geldst).

Abspilen in Aqua dest.

Differenzieren in 1 %iger Phosphormolybdansdure, bis das Bindegewebe ent-
farbt ist, etwa 5 Minuten (Zytoplasma und Erythrozyten bleiben rot).

Man kann die Objekttrager auf der Arbeitsflache auflegen und das Reagens
auftropfen, um das Differenzieren besser verfolgen zu kénnen.

AbgieBen und nicht abwaschen.

Sofort in Anilinblau-Eisessig einstellen (geséattigte wassrige Anilinblaulésung,
der auf 100 ml 2,5 ml Eisessig zugesetzt werden), 2 bis 5 Minuten farben.

Abspulen in Aqua dest.

Eintauchen in Athanol-Essigséure (0,1 ml Eisessig auf 100 ml Athanol), bis 30
Sekunden.

Weiter in Athanol differenzieren, in Xylol einstellen und mit Balsam eindecken.
Kerne, Sekretgranula und Zentrosomen farben sich schwarz, Zytoplasma zie-

gelrot, Gliafibrillen, Keratin und Muskelfasern rot, Kollagen und saure Muko-
substanzen blau.

Die Originalmethode nach Masson von 1929 hat viele Modifikationen erfahren.
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Modifikation nach Goldner und Darr:

Anstelle der Eisenalaunlésung verwendet man in Punkt 2 der Vorschrift Weigerts Ei-
senh@matoxylin und farbt damit 2 bis 3 Minuten. Auch die weiteren Arbeitsschritte sind
modifiziert:

3.

4.

8.

9.

10 Minuten in flieBendem Wasser auswaschen.

5 Minuten farben in Saurefuchsin-Ponceau, Azophloxin oder Saurefuchsin-
Ponceau-Azophloxin.

Abspdilen in 1 %iger Essigsaure.

Differenzieren in Phosphormolybdansaure-Orange, bis das Bindegewebe voll-
standig entfarbt ist, ca. 15 bis 30 Minuten. Man beobachtet die GefaBadventitia
zur Beurteilung.

Absplulen in 1 %iger Essigsaure.

Gegenfarben mit Lichtgrin, 5 Minuten.

5 Minuten in 1 %iger Essigsaure auswaschen.

10. Mit Filterpapier abpressen.

11. 3 Portionen aufsteigende Alkoholreihe zum Entwassern.

12. Uber Xyloleinstellung in Balsam einschlieBen.

Zellkerne farben sich braunlich-schwarz, Zytoplasma ziegelrot, Erythrozyten orange-
gelb, Bindegewebe und saure Mukosubstanzen grin.
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3 Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung

Die klinischen und makroskopischen Befunde sind in der Dissertation von Herrn Dr.
med. M. Merwald ausgewertet. Nachfolgend wird auf die histologischen Ergebnisse
fokussiert. Dabei wurden aus jeder Versuchsgruppe und aus jedem untersuchten post-
operativen Zeitraum Trenndinnschliffe mit einer Schichtdicke von ca. 4 bis 8 Mikrome-
tern dokumentiert.

3.1 Unentkalkte Trenndiinnschliffe der Knochenpraparate

3.1.1 Calcium-Phosphat-Zement- (BoneSource®-) Gruppe im Knochen

Makroskopisch finden sich in allen Knochenproben nahezu gleichférmige und anna-
hernd wie am Implantationstag groBe Implantate, wodurch bereits mit bloBem Auge
eine ausbleibende Resorption und ein lediglich osteokonduktives Verhalten des Mate-
rials im Knochen zu vermuten war.

Nachfolgend seien einige Beispiele der verschiedenen postoperativen Zeitrdume, be-
zeichnet mit Codenummern und dem Klarnamen, zusammengestellt.

IS

- - 5.7 % T W
- i S e
. - 1 3

I gt IR A PRSI WP F

[
(25
|

B - 2

Abb. 1: (Ident.-Nr. 124 bbs 1 Tol x 4)
CPZ im Knochen, Farbung (Fbg.): Toluidinblau (TOL), 40-fache VergrdBerung (Vergr.), 1
Woche postoperativ (postop.):

Zu erkennen ist ein Bohrlochdefekt mit dem zementgrauen Implantat darin. Um das
Implantat herum befindet sich Granulationsgewebe im Rahmen des initialen
Einheilungsvorganges.
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Abb. 2: (Ident.-Nr. 103 bbs 1 Tol x 4)
CPZ im Knochen, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 1 Monat postop.:
Zu erkennen ist der Bohrlochdefekt mit dem Implantat darin; an der Epiphysenfuge (rechts
unten und rechts oben) Knorpelgewebe (hellviolett). Das Implantat liegt unveréndert (inert)
im Gewebe. Am Interface eine geringe Verdichtung der Lamellenknochenstrukturen.
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Abb. 3: (Ident.-Nr. 115 bbs 1 MG x 4)
CPZ im Knochen, Fbg.: Trichrom-Masson-Goldner (TMG), 40-fache Vergr., 3 Monate
postop.:

Zu erkennen sind das Implantat (weiB3) und angrenzender Lamellenknochen. An der
Grenzflache (Interface) keine Entziindung, jedoch eine Verdichtung der Knochenstruktur.
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Abb. 4: (Ident.-Nr. 100 bbs 1 TMG x 4)
CPZ im Knochen, Fbg: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.:

Das Implantat im Knochen (hellgrlin) zeigt einen operationstraumatischen Einriss mit

Einwachsen ebenda von Blutgefassen und Neubildung von Faserknochen (griin angefarbt).

Implantat von typischem vorbestehenden Lamellenknochen umgeben. Dieser ist am
Interface verdichtet.

Abb. 5: (Ident.-Nr. 111 bbs 1 TMG x 4)
CPZ im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:
Zu erkennen ist das Implantat im Bohrlochdefekt, jedoch nahezu ohne Kontakt zum

umgebenden Knochengewebe (fixationsbedingter Schrumpfungs-Artefakt ?). Am Interface
dann wiederum eine Verdichtung der Knochenstrukturen.
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Abb. 6: (Ident.-Nr. 120 bbs 1 TMG x 4)
CPZ im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 20 Monate postop.:
Zentral das kreisrunde grin-weiBe Implantat. Auf Grund der hier erfassten Implantatspitze
Anteile von angrenzendem Lamellenknochen im Zentrum sichtbar. Am Interface eine

Verdichtung der Knochenstrukturen. AuBBen vorbestehender Lamellenknochen, durchsetzt
von blutbildendem Knochenmark (gelbbraun).

ol ’ P o
Abb. 7: (Ident.-Nr. 117 bbs 1 MG x 4)
CPZ im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 22 Monate postop.:

Zentral und links das weiB-griine Implantat. Am Interface (Grenzflache) Knochen/Implantat
eine Verdichtung der Knochenstrukturen. Rechts, oben und unten im Bild dunkelgriiner

vorbestehender Lamellenknochen, durchsetzt von blutbildendem Knochenmark
(gelbbraun).
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3.1.2 Knochenkollagen- (Colloss®-) Gruppe im Knochen

Die Modifikation bestehend aus Calcium-Phosphat-Zement (CPZ) mit osteoinduktivem
Knochenkollagen (KK; Colloss®) im Verhaltnis 1:1 (Gruppe 2) lasst histologisch im sel-
ben postoperativen Zeitrahmen bei einigen Versuchstieren fortschreitende, aber unter-
schiedlich ausgepragte Resorptions- und Remodellationsvorgange erkennen. Eine
vollstdndige Resorption des Implantates ist an keinem Praparat zu belegen. Bereits
makroskopisch wurden in allen Proben Implantatreste gefunden.

Nachfolgend seien einige Beispiele vorgestellt.

Abb. 8: (Ident.-Nr. 149 bko 7 HE x 40d)
Implantat-Gemisch Calcium-Phosphat-Zement (CPZ) + Knochenkollagen (KK) im Knochen
im Verhaltnis 1:1, Fbg.: HE, 200-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Das Gemisch CPZ + KK zeigt 1 Woche postop. aktuell anlaufende Umbauvorgange mit
Nachweis von zahlreichen Osteoprogenitorzellen und Osteoblasten sowie einzelnen
undifferenzierten Stammzellen und Histiozyten. Ganz vereinzelt sind auch mehrkernige
Osteoklasten zu beobachten.
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Abb. 9: (Ident.-Nr. 156 bko 2 HE x 10)
CPZ + KK im Knochen, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Das destruierte Implantat wird eben ersetzt durch Osteoprogenitorzellen, Osteoblasten
und Histiozyten (unten und links im Bild). An der Grenzflache zum vorbestehenden
Knochen schmale Osteoidbalkchen im Rahmen einer Knochenneubildung (rot angeféarbt).

Der Umbau des Gewebes ist in vollem Gange. Das Bild &hnelt einer enchondralen
Ossifikation.

» "
Abb. 10: (Ident.-Nr.156 bko 3 HE x 20)
CPZ + KK im Knochen, Fbg.: HE, 200-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Bildausschnitt vom vorherigen Bild. Rechts oben vorbestehende Knochenstrukturen mit
Anlagerung neugebildeter noch nicht mineralisierter Knochensubstanz (Osteoid, rot
angefarbt). Das histologische Bild wird durch Osteoprogenitorzellen, Osteoblasten und
Histiozyten bestimmt. Daneben Granulationsgewebe.
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Abb. 11: (Ident.-Nr. 128 bko 1 HE x 20)
CPZ + KK 1:1 im Knochen, Fbg.: HE, 200-fache Vergr., 1 Monat postop.:

Rechts und links im Bild verbliebene Hydroxylapatitanteile (CPZ), in Bildmitte
Granulationsgewebe, durchsetzt von Osteoprogenitorzellen, Osteoblasten und Histiozyten.

! _,i L ‘,L‘;_’ A Vel &5
Abb. 12: (Ident.-Nr. 155 bko 1 MG x 4)
CPZ + KK 1:1 im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 3 Monate postop.:

In Bildmitte das destruierte Implantat mit groBen Bruchsticken des verbliebenen
Hydroxylapatitanteiles (CPZ; grau). Dazwischen degradierte Bezirke (gelbbraun) mit teils
am Ort neugebildetem, teils von auBen eingewachsenem Knochen (braungrin). Diese
letztgenannten Areale waren vor der Umwandlung offenbar vom Knochenkollagen (KK;
Colloss®) eingenommen.
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Abb. 13: (Ident.-Nr.134 bko 1 x 4)
CPZ + KK im Knochen, 40-fache Vergr., HE-Fbg., 6 Monate postop.:

Reichlich Knorpelvorstufen von sich konstituierendem neuen Knochen (enchondrale
Ossifikationszone mit reichlich Knorpelstrukturen).

Dazwischen groBe Reste von CPZ, die mitunter von Osteoklasten umlagert werden.

CPZ + KK im Knochen, 400-fache Vergr., HE-Fbg., 6 Monate postop.;
AusschnittsvergréBerung vom vorherigen Bild:

GroBe Reste von CPZ, die mitunter von mehrkernigen Osteoklasten umlagert werden.
Rechts oben und links unten im Bild Granulations- und zellreiches Bindegewebe.
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Abb. 15: (Ident.-Nr. 144 bko 1 MG x 4)
CPZ + KK 1:1 im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:

In Bildmitte das Implantat (hellgrau). GroBe Bruchstiicke von hellgriinen Hydroxylapatit-
Anteilen (CPZ; BoneSource®), dazwischen im ehemals vom Knochenkollagen (KK;
Colloss®) eingenommenen Anteil des Implantates neugebildeter Faserknochen mit
unregelmaBig angeordneten Kollagenfibrillen (dunkelgriin), partiell durchsetzt von
blutbildendem Knochenmark (braun). AuBen um das Implantat vorbestehender mitunter

verdichteter Lamellenknochen, gleichfalls von blutbildendem Knochenmark durchsetzt.
‘z',' N -
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Abb. 16: (Ident.-Nr. 151 bko 1 MG x 4)
CPZ + KK 1:1 im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 20 Monate postop.:
In Bildmitte das Implantat bzw. dessen Reste. In Bildmitte rechts groBe Bruchstlcke von
Hydroxylapatitanteilen (CPZ; anthrazitfarben), daneben aber Giberwiegend neugebildeter
Lamellenknochen (dunkelgriin), durchsetzt von blutbildendem Knochenmark (braunlich-
weiB). Unten im Bild vorbestehender z.T. Verdichteter Lamellenknochen, ebenfalls
durchsetzt von blutbildendem Knochenmark; links und rechts oben im Bild benachbartes
Weichgewebe.
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Abb. 17: (Ident.-Nr. 132 bko 1 TMG x 4)
CPZ + KK im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 21 Monate postop.:

Inmitten von neugebildetem Lamellenknochen (dunkelgriin) mit blutbildendem
Knochenmark (hellbraun) kleine Reste von Calcium-Phosphat-Zement (CPZ; weiB/griin,

Bildmitte unten). Vorbestehender Lamellenknochen in Umgebung der Zementreste
verdichtet.
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3.1.3 Tricalciumphosphat- (BioBase®-) Gruppe im Knochen

Die Praparate mit einem Gemisch aus Calciumphosphatzement (CPZ) mit Alpha-
Tricalciumphosphat (TCP; BioBase®) im Verhaltnis 1:1 (Gruppe 3) weisen im Vergleich
zur Gruppe 2 weniger stark ausgepragte Resorptionsvorgange auf. Mitunter sind bei
einigen Exemplaren auch nur diskrete Bindegewebs- oder BlutgefaBeinsprossungen
vom Rande her zu beobachten.

Im Vergleich zur Versuchsgruppe 1, bei der reiner CPZ als Implantatmaterial verwen-
det wurde, sind geringgradig gesteigerte Degradations- und Resorptionsvorgange zu
belegen, die auf die TCP-Anteile des Komposits zuriickgefihrt werden.

Makroskopisch waren die Implantate aus allen postoperativen Zeitrdumen relativ
gleichférmig gestaltet und annéhernd so groB wie bei der Implantation, wodurch bereits
bei der Aufbereitung der Proben auf eine geringe Degradation und Resorption der ein-
gesetzten Materialien zu schlieBen war.

Nachfolgend seien wieder einige reprasentative Beispiele dokumentiert.

S :‘:I‘.:‘;u:. ] s
Abb. 18: (Ident.-Nr. )
CPZ + TCP 1:1 im Knochen, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.:
In Bildmitte gut erkennbar das graue Implantat, umgeben von vorbestehendem

Lamellenknochen. Am Interface schmaler Saum von Granulationsgewebe.
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Abb. 19: (Ident.-Nr.174 bbb 4b HE x 4)

CPZ + TCP 1:1, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 Monat postop.:

Implantat (hellviolett) eingeheilt. Kontakt (Verzahnung) zum umgebenden etwas
verdichteten Knochengewebe (violett) vorhanden. Periost (hellrosa) mit kleinen
eingelagerten Implantatresten (operationsbedingt verschleppt?), sonst unauffallig.

; 7 W s YT
Abb. 20: (Ident.-Nr.174 bbb 4 MG x 4)
CPZ + TCP 1:1, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Monat postop.:

Gleicher postoperativer Zeitraum wie bei der letzten Abbildung, andere Farbung. Implantat
(grau) eingeheilt. Kontakt (Verzahnung) zum umgebenden verdichteten Knochengewebe
(grun) vorhanden. Am Interface Implantat/Knochen schmaler Saum von Granulations- und
zellreichem Bindegewebe (gelbbraun, halbkreisférmig). Kappenférmig bedeckendes
unauffélliges Periost sowie im Bild unten links unauffallige Skelettmuskulatur.
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Abb. 21: (Ident.-Nr.160 bbb 1 MG x 10)
CPZ + TCP 1:1, Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 3 Monate postop.:

Implantat (hellgriin; oben im Bild) im Knochen (dunkelgriin; unten im Bild) eingeheilt.
Knochen am Interface verdichtet.

Abb. 22: (Ident.-Nr. 183 bbb 1 MG X 4)
CPZ + TCP im Knochen 1:1, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.:

In Bildmitte und oben das dunkelgriine marmorierte Implantat. Es wird von dunkelgriinem
verdichtetem Lamellenknochen umgeben (vor allem links oben). Dieser wird von
braunlichem blutbildenden Knochenmark durchsetzt (auch links oben). Der Knochen
wiederum wird von einem schmalen Band Periost umgeben (gelbbraun). Rechts unten
Skelettmuskulatur. Am Interface Implantat/Knochen ein schmaler Spalt
(bearbeitungsbedingter Artefakt?).
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Abb. 23: (Ident.-Nr. 185 bbb 1 HE x 4b)
CPZ + TCP 1:1 im Knochen, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:

Implantat in der Bildmitte (rosa, marmoriert). Kontakt zum umgebenden verdichteten
Lamellenknochen (rotbraun). Am Interface geringe Degradation mit
OberflachenunregelmaBigkeiten und Einwachsen knécherner Strukturen in das Implantat.

Abb. 24: (Ident.-Nr. 189 bbb 1 MG x 4)
CPZ + TCP 1:1 im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 20 Monate postop.:
Bildmitte mit dem Implantat (dunkelgriin, marmoriert). Am Interface ein schmaler Spalt
(Schrumpfungsartefakt?). Um das Implantat herum liegt vorbestehender verdichteter
Lamellenknochen, durchsetzt von blutbildendem Knochenmark.
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Abb. 25: (Ident.-Nr. 189 bbb 4 MG x 20b)
CPZ + TCP 1:1, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., 20 Monate postop.:

Implantat (hellgrtin) fibrés eingeheilt (Fibrosezone grin geférbt). An der Innenseite des
Periosts (unten im Bild) braungeférbter neugebildeter Faserknochen. Gleicher
morphologischer Befund oben Bildmitte: Nach ,Eindringen® von Blut Ausbildung von
Granulationsgewebe (spater Fibrose) mit griin gefarbtem Bindegewebe und neugebildetem
Knochen in der Nachbarschaft (gelbbraun).
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3.1.4 Polymethylmethacrylat- (Palacos®-) Gruppe im Knochen

Die Polymethylmethacrylat- (PMMA-) Proben (Gruppe 4, Palacos®) fungieren als Kon-
trolle in dem Sinne, dass hier das klinisch meist verwendete nichtpordse literaturbe-
kannt nichtresorbierbare Polymer implantiert worden war. Die Implantate werden im
Operationsgebiet durch eine Distanz- und Kontaktosteogenese eingescheidet und zei-
gen selbst keine histologisch fassbaren Veranderungen. Bereits makroskopisch waren
bei der Aufarbeitung des Materials keine volumenspezifischen Veranderungen aufféllig.

Nachfolgend seien einige Beispiele vorgestellt.

Abb. 26: (Ident.-Nr. 70 bpm 1 HE x 4)
PMMA, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Woche postop.:

In Bildmitte und links oben das farblose Implantat mit peripher gelegenen schwarzlichen
Kontrastmittelkdrnchen (Bariumsulfat). Rechts und unten im Bild das Knochengewebe
(violett). An der Grenzflache beider Strukturen zellreiches Granulationsgewebe (hellviolett)
im Rahmen der initialen Wundheilungsvorgange.
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Abb. 27: (Ident.-Nr. 70 bpm 2 HE x 10), Ausschnitt aus der vorherigen Abb.;
PMMA, HE-Fbg., 200-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Zu erkennen ist der Gewebsdefekt mit dem darin befindlichen Implantat (oben im Bild) mit
Bariumsulfat (schwarze Kérnchen) als eingelagertes Kontrastmittel. An den Defektréandern
zell- und gefaBreiches Granulationsgewebe (hellviolett) im Rahmen der
Wundheilungsvorgange. Unten im Bild vorbestehender Lamellenknochen.

Abb. 28: (Ident-Nr. 77 bpm 1 HE x 4a)

PMMA im Knochen, Fbg.: HE, 40-fache vergr., 1 Monat postop.:

In der Bildmitte das Implantatmaterial mit zahlreichen schwéarzlichen
Kontrastmittelkérnchen. Oben, rechts und links das vorbestehende Knochengewebe
(violett) mit einer geringen Verdichtung unmittelbar um das Implantat.
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Abb. 29: (Ident.-Nr. 91 bpm 1 MG x 4)
PMMA im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 3 Monate postop.:

In Bildmitte und unten das Implantat. Links, oben und rechts vorbestehender etwas
verdichteter Lamellenknochen (dunkelgriin) mit blutbildendem Knochenmark (braun). Am
Interface Nachweis eines direkten Kontaktes des Implantates zum Lagergewebe.
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Abb. 30: (Ident.-Nr. 74 bpm 1 MG x 4)
PMMA, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.:
Zu erkennen ist der Bohrlochdefekt mit dem Implantat (weiB bzw. farblos) und Bariumsulfat
als Kontrastmittel (schwarze Kérnchen). Im Bereich der Implantatspitze (Bildmitte oben)
offenbar implantationsbedingte Traumatisierung des Knochengewebes und Schadigung
des Implantates. Eine wirkliche Degradation des Implantates liegt nicht vor. Umgebendes
Lagergewebe etwas verdichtet.

- b
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Abb. 31: (Ident.-Nr. 95 bpm 1 MG x 4)

PMMA im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:

In Bildmitte das Implantat mit kleinen schwarzen Kontrastmittelkérnchen. Es wird von
vorbestehenden etwas verdichteten Lamellenknochenstrukturen (griin) mit blutbildendem

Knochenmark (braun) umgeben. Am Interface Verzahnung des Implantates im
Lagergewebe.

" | ; aar i
Abb. 32: (Ident.-Nr. 78 bpm 1 , MG x 4)
PMMA, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 22 Monate postop.:

Zu erkennen ist der Bohrlochdefekt (weif3) mit dem Implantatmaterial. Das umgebende
Lagergewebe am Interface etwas verdichtet.
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3.1.5 Leerdefekt- (Gelatine-) Gruppe im Knochen

Die Leerdefekt- (Gelatine-) Reihe (Gruppe 5) zeigt bei bekannter Resorbierbarkeit von
Gelatine eine Osteoneogenese im Bereich des resorbierten Gelatine-Implantates bzw.
des gesetzten Leerdefektes in den Knochenpraparaten. Gelegentlich war der ehemali-
ge Implantationsort nicht mehr sicher auffindbar.

Nachfolgend seien einige Beispiele genannt.
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K

Abb. 33: (Ident.-Nr. 55 bg 1 HE x 4)
Knochenpréap., Gelatine, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Zu erkennen ist das Gelatineimplantat (weiBlich; Bildmitte) mit beginnenden Wundheilungs-
und Organisationsvorgéngen in Form von jungem Granulationsgewebe und resorptiv-
entzindlichen Infiltraten (hellrosa). Links im Bild Periost (violett). Rechts, oben und unten
vorbestehender Lamellenknochen (dunkelviolett), durchsetzt von blutbildendem
Knochenmark (wolkig-hellviolett).
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Abb. 34: (Ident.-Nr. 35 bg 1 HE x 4)
Knochenpréap., Gelatine, HE-Fbg., 40-fache Vergr.,1 Monat postop.:

Im Implantatbereich (Bildmitte) erkennt man zell- und gefaBreiches Granulationsgewebe

(hellviolett) sowie Knorpelvorstufen (Kallus) einer Knochenneubildung. Rechts oben und
links unten im Bild vorbestehender etwas verdichteter Lamellenknochen (dunkelviolett).

¥ 3

Abb. 35: (Ident.-Nr. 35 bg 2 HE x 20); Ausschnitt aus der vorherigen Abb.;
Gelatine, HE-Fbg., 200-fache Vergr.,1 Monat postop.:

Im Implantatbereich erkennt man Granulationsgewebe (rechts) sowie Knorpelvorstufen
(zahlreiche Chondroblasten) einer Knochenneubildung (links).

(Der Befund entspricht Kallusgewebe mit chondroiden Strukturen.) Umgebendes
Lagergewebe etwas verdichtet.
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Abb. 36: (Ident.-Nr. 57 bg 1 MG x 4)
Knochenpréap., Gelatine, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 3 Monate postop.:

Bei bekannter osteoinduktiver Potenz von Gelatine erkennt man einen vollstédndigen
kndchernen Durchbau des ehemaligen Implantatdefektes. Die Umrisse des ehemaligen
Bohrlochdefektes sind auf Grund der noch nicht abgeschlossenen belastungsabhéngigen
Remodellation des Knochens noch gut erkennbar (Bildmitte mit halbkreisférmiger Struktur).
Periost Uber der Implantationsstelle fibrosiert und verbreitert (rechts, gelbbraunes Areal).

. N :
Abb. 37: (Ident.-Nr. 53 bge 1 MG x 10)

Gelatine im Knochen, 100-fache Vergr., TMG-Fbg., 6 Monate postop.:

Nahezu vollstandiger knécherner Durchbau des ehemaligen Implantatbereiches. Der
Umriss des ehemaligen Bohrlochdefektes ist nur noch unscharf erkennbar. Nur noch
kleiner Implantatrest (weiB3, in Bildmitte). Um das Implantat maBig verdichteter
Lamellenknochen (dunkelgriin) mit blutbildendem Knochenmark (braun).
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Abb. 38: (Ident.-Nr. 45 bge 1 MG x 4)
Gelatine im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:

Bildmitte mit vollstandigem kndchernen Durchbau des ehemaligen Implantatbereiches
(dunkelgriiner Lamellenknochen mit braunlich-weiBem blutbildenden Knochenmark). Auf
Grund der noch nicht vollstandig abgeschlossenen belastungsabhéngigen Remodellation
ist die kreisrunde ehemalige Implantatform in der Bildmitte noch gut erkennbar.
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Abb. 39: (Ident.-Nr. 38 bge 1 MG x 4)
Gelatine im Knochen, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 24 Monate postop.:

Vollstandiger kndcherner Durchbau des ehemaligen Implantatbereiches. Neben
Formationen von Lamellenknochen (dunkelgriin) blutbildendes Knochenmark (braun-weif3).

Die Umrisse des ehemaligen Implantatbereiches bzw. Bohrlochdefektes sind nur noch
angedeutet erkennbar.
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3.1.6 Kontrollgruppe im Knochen

Die Kontrollgruppe ohne Operation (Gruppe 6) zeigt altersentsprechend unauffallige
Knochenstrukturen. Sie dient insbesondere dazu, diat- und haltungsbedingte Organ-
und Gewebeveranderungen ohne Bezug zu den Operationen und Implantaten zu er-
kennen bzw. zu differenzieren sowie Vergleichsmdéglichkeiten mit den operativ behan-
delten Versuchsgruppen zur Verfigung zu haben.

Nachfolgend einige Beispiele der in den selben Zeitrdumen untersuchten Tiere wie die
Tiere der anderen Versuchsarme, bei denen eine Operation ausgefihrt wurde.

Abb. 40: (Ident.-Nr. 13 bkg 1 HE x 4)
Knochenprép., Kontrollgruppe, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit:
Zu erkennen ist eine Epiphysenfuge (violett, Bildmitte) mit benachbartem jungen Knochen.

Es lassen sich Knorpel, blutbildendes Knochenmark sowie junger Lamellenknochen
abgrenzen. Keine pathologischen Veranderungen.

s
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Abb. 41: (Ident -Nr. 13 bkg 3 HE X 20); Ausschnltt aus der vorherlgen Abb.;
Knochenpréap., Kontrollgruppe, HE-Fbg., 200-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit:
Zu erkennen ist eine Epiphysenfuge mit benachbartem jungen Knochen.

Es lassen sich Knorpelzellen (violett), blutbildendes Knochenmark (rot) sowie junger
Lamellenknochen (rosa) abgrenzen.
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Abb. 42: (Ident.-Nr. 16 bkg 1 HE x 4)
Kontrollgruppe, Knochenprap., Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit:
Unauffallige Strukturen von Lamellenknochen mit reichlich blutbildendem Knochenmark.
Links im Bild eine Epiphysenfuge. Kein pathologischer Befund.
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Abb. 43 (Ident.-Nr. 11 bkg 2 TOL x 10)
Knochenpréap., Kontrollgruppe, Fbg.: TOL, 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit:
Unauffallige Knochen- und Knorpelstrukturen.

Abb. 44: (Ident.-Nr. 31 bkg 1 HE x 4)
Kontrollgruppe, Knochenprap., HE-Fbg., 40-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit:

Unaufféllige Strukturen von Lamellenknochen mit blutbildendem Knochenmark. Kein
pathologischer Befund.
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Abb. 45: (Ident.-Nr. 2 bkg 1 MG x 10)
Kontrollgruppe, Knochenprap., Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit:

Unauffallige Lamellenknochenstrukturen (turkis) mit blutbildendem Knochenmark
(braunlich-weiB). Kein pathologischer Befund.

Abb. 46: (Ident.-Nr. 24 bkg 1 TOL x 4)
Knochenpréap., Kontrollgruppe, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit:

Altersentsprechender Normalbefund. Lamellenknochen (tiirkis), blutbildendes
Knochenmark (grau) sowie Epiphysenfuge (weiB).
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Abb. 47: (Ident.-Nr. 3 bkg 1 MG x 4)

Kontrollgruppe, Knochenprap., Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit:

Lamellenknochen (griin) mit blutbildendem Knochenmark (braun) ohne pathologischen
Befund.
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3.2 Unentkalkte Trenndlinnschliffe der Muskelpraparate

3.2.1 Calcium-Phosphat-Zement- (BoneSource®-) Gruppe im Muskel

Makroskopisch fanden sich in allen Muskelproben nahezu gleichférmige Implantate,
wodurch bereits mit bloBem Auge eine ausbleibende Resorption und Degradation des
Materials im Muskel zu vermuten war.

Am Ubergang (Interface) Lagergewebe/Implantat I&sst sich histologisch eine fibrose
Einscheidung des Implantates beobachten. Entziindungs- und Degradationszeichen
finden sich nicht.

Nachfolgend einige Beispiele von verschiedenen postoperativen Zeitrdumen, bezeich-
net mit Codenummern und dem Klarnamen.

Abb. 48: (Ident.-Nr. 125 mbs 1 HE x 4)

CPZ im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Implantat in der Bildmitte (violett). Am Interface und um das Implantat herum zellreiches
Granulationsgewebe mit zahlreichen histiozytaren Zellelementen. AuBen Lagergewebe
(Skelettmuskulatur). Formveranderung des Implantates offenbar operationstraumatisch
bedingt.
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Abb. 49: (Ident.-Nr. 105 mbs 1 HE x 4)
CPZ im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 Monat postop.:

Das zentral gelegene Implantat (rosafarben) wird von zellreichem Granulationsgewebe,
welches aktuell in fibrosiertes Bindegewebe umgewandelt wird, umgeben. AuBen
vorbestehende Skelettmuskulatur.

e Ty B
Abb. 50: (Ident.-Nr. 107 mbs 1 HE x 10)
CPZ im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 3 Monate postop.:

Links im Bild das Implantat, rechts vorbestehende Skelettmuskulatur. In der Bildmitte
vertikal verlaufend eine schmale noch relativ zellreiche Narbenzone als Hinweis auf eine
fibrose Einscheidung des Implantates. Am Interface (Ubergang Implantat/Lagergewebe)
Verzahnung und damit Nachweis einer Integration des Implantates im ehemaligen
Operationsgebiet. Keine Entziindung.
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Abb. 51: (Ident.-Nr. 100 mbs 1 HE x 4)
CPZ im Muskel, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 6 Monate postop.:

Das Implantat (graubraun) ist im Muskel (rechts und unten) fibrés eingeheilt (schmaler
violetter Narbensaum durch fibrosiertes Bindegewebe).

" o e
Abb. 52: (Ident.-Nr. 100 mbs 2 HE x 10)

CPZ im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 6 Monate postop.:

Implantat im Bild unten (graubraun). Am Interface zellreiches fibrosiertes Bindegewebe mit
unregelmaBig angeordneten kollagenen Faserziigen, einigen Fremdkdrperriesenzellen und
Histiozyten. Rechts oben im Bild Lagergewebe (Skelettmuskulatur). Nachweis einer
Integration in das umgebende Weichgewebe mit fibréser Einscheidung.
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Abb. 53: (Ident.-Nr. 101 mbs 1 HE x 4)
CPZ im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:
Das Implantat (graubraun, unten und zentral im Bild) wird von einer schmalen fibrosierten

Bindegewebszone (violett) umgeben. Integration des Implantates ins Lagergewebe

nachweisbar. Keine Entzlindung. Oben, rechts und links im Bild unauffallige praexistente
Muskulatur.

Abb. 54: (Ident.-Nr. 127 mbs 1 TMG x 4)
CPZ im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 21 Monate postop.:
Zu erkennen ist das Implantat (griin), welches von einer bindegewebigen Fibrosezone

umscheidet wird (schmaler gelbbrauner Saum um das Implantat). AuBen Lagergewebe
(Muskulatur).

73/ 278



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung

Abb. 55: (Ident -Nr. 112 mbs 2 TMG X 10)
CPZ im Muskel, Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 22 Monate postop.:

Zu erkennen ist wiederum das Implantat (griin) im Muskel (gelbbraun). Schmale
Fibrosezone am Interface.

Abb. 56: (Ident.-Nr. 112 mbs 1 MG x 4)
CPZ im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 22 Monate postop.:

Die Grenzflache (Interface) Implantat (grtin) - Muskelgewebe (gelbbraun) weist eine fibrése
Einscheidung des Implantates auf.
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3.2.2 Knochenkollagen- (Colloss®-) Gruppe im Muskel

Die Modifikation bestehend aus Calciumphosphatzement (CPZ) mit osteoinduktivem
Knochenkollagen (KK; Colloss®) im Verhaltnis 1:1 (Versuchsgruppe 2) lasst histolo-
gisch bei einigen Versuchstieren fortschreitende, aber unterschiedlich ausgepragte
Resorptions- und Remodellationsvorgange erkennen. Eine vollstandige Resorption des
Implantates ist an keinem Pré&parat nachweisbar. Bereits makroskopisch waren in allen
Proben Implantatreste gefunden worden.

Nachfolgend werden einige Beispiele vorgestellt.

'} . i ol 3
Abb. 57: (Ident.-Nr. 152 mko 2 MG x 10)
Kompositimplantat BoneSource® (CPZ) + Colloss® (KK) 1:1 im Muskel, Fbg.: TMG, 100-
fache Vergr., 1 Woche postop.:
Dieses Detailbild zeigt griin geféarbte Bruchstlicke von Hydroxylapatit (CPZ) aus dem
Implantatgemisch. Die gelbbraun gefarbten Areale stellen die Bezirke dar, in denen das
osteoinduktive Kollagen gelegen hat und sind im vorliegenden Bild durch zellreiches
Granulationsgewebe mit Beimengung von undifferenzierten Stammzellen und
Osteoprogenitorzellen gekennzeichnet.

75/ 278



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung

Abb. 58: (Ident.-Nr. 149 mko 1 HE x 4)

Komposit BoneSource® (CPZ) + Colloss® (KK) im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1
Woche postop.:

Das Implantat wird aktuell durch zellreiches Granulationsgewebe, Fibrin, Histiozyten und
Osteoprogenitorzellen ersetzt. Dazwischen liegen einige CPZ-Anteile (grau).

Abb. 59: (Ident.-Nr. 149 mko 3 HE x 20)
Komposit BoneSource® (CPZ) + Colloss® (KK) 1:1 im Muskel, Fbg.: HE, 200-fache Vergr.,
1 Woche postop., Ausschnittsvergr. aus der vorherigen Abb.:

In Bildmitte oben Zementreste, in den Ubrigen Arealen Fibrin, Histiozyten und zellreiches
Granulationsgewebe.
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Abb. 60: (Ident.-Nr. 128 mko 2 HE x 20)
Komposit BoneSource® (CPZ) + Colloss® (KK) 1:1 im Muskel, Fbg.: HE, 200-fache Vergr.,
1 Monat postop.:

Im Bild oben und unten Bruchstlicke von Hydroxylapatitzement (CPZ, dunkelviolett). In der
Bildmitte (dort hat das osteoinduktive Kollagen gelegen) zellreiches Granulationsgewebe
mit zahlreichen Histiozyten und einigen undifferenzierten Stammzellen und
Osteoprogenitorzellen.
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Abb. 61: (Ident.-Nr. 135 mko 1 MG x 4)
Komposit BoneSource® (CPZ) + Colloss® (KK) 1:1 im Muskel, TMG, 40-fache Vergr., 1
Monat postop.:
Im Gemisch aus CPZ und KK bleibt der Calcium-Phosphat-Zement liegen. Dazwischen
Anteile von Knochenkollagen, die sich teils zu fibrésem Bindegewebe (gelbbraun), teils
aber auch fokal zu neuentstandenem Faserknochen umgewandelt haben (griinbraun
gefarbt, Bildmitte oben).
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Abb. 62: (Ident.-Nr. 135 mko 3 TMG x 20)
Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., 1 Monat postop.:
Bildausschnitt aus der vorherigen Abb. mit Fokussierung auf die neugebildete
(metaplastische ?) Knocheninsel.

Im neuentstandenen Faserknochen lassen sich bereits Lakunen von Osteozyten
beobachten, die fir eine zunehmende Ausreifung des Gewebes sprechen.

Abb. 63: (Ident.-Nr. 139 mko 1 x 4)
Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, 40-fache Vergr., HE- Fbg., 1 Monat postop.:

Man erkennt ablaufende Umbauvorgange mit Ausbildung von Granulationsgewebe und
Ossifizierungskernen inmitten von Osteoprogenitorzellen/Osteoblasten.

Fibrosebildung, fokal Knochenneubildung. Vor allem im Bereich des Interface zahlreiche
Osteoprogenitorzellen in Umwandlung zu Osteoblasten.
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Abb. 64: (Ident.-Nr. 139 mko 2 x 10)
Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, Bildausschnitt aus der vorherigen Abb., 100-fache
Vergr., HE-Fbg., 1 Monat postop.:

Im Bild links, rechts oben und rechts unten Reste vom CPZ (BoneSource®); Bildmitte mit

neugebildetem Knochen; Bildmitte oben ein Bezirk mit Osteoblasten, die sich auf dem
Wege zur Ossifikation befinden.

Abb. 65: (Ident.-Nr. 139 mko 4 x 40)

Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, Bildausschnitt aus der vorherigen Abb., 400-fache
Vergr., HE-Fbg., 1 Monat postop.:

Fokussierung auf den Ossifizierungskern vom letzten Bild. Bildrand rechts mit Resten vom
Knochenzement (CPZ); Bildmitte mit Kalzifizierung neugebildeten Knochens

(Ossifikationszone), umgeben von Osteoprogenitorzellen und Osteoblasten. Oben, links
und unten im Bild Granulations- und zellreiches Bindegewebe.
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Abb. 66: (Ident.-Nr. 147 mko 2 MG x 20a)
Komposit CPZ und KKim Muskel im Verhaltnis 1:1, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., 3 Monate
postop.:

Rechts oben im Bild der griin geférbte Hydroxylapatitzement (CPZ). Links und zentral im
Bild (dort hat das osteoinduktive Kollagen gelegen) zellreiches Granulationsgewebe,
durchsetzt von undifferenzierten Stammzellen, Osteoprogenitorzellen, Osteoblasten und
Histiozyten. Weiterhin erkennt man mehrere von Erythrozyten gefiillte HohlrAume, die
neugebildeten Kapillaren entsprechen.

Abb. 67: (Ident.-Nr. 143 mko 1 MG x 10)

Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 6 Monate postop.:
Bildmitte (dort hat offenbar das Kollagen vom Implantatgemisch gelegen) mit gelbbraun
gefarbtem maBig zellreichen Bindegewebe. Eine Neubildung von Knochen lasst sich nicht

nachweisen. Die griin geféarbten Bezirke sind die Hydroxylapatitzementanteile (CPZ) des
Komposits. An ihrer Oberflache finden sich einige Fremdkdrperriesenzellen.
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Abb. 68: (Ident.-Nr 134 mko 3)
Komposit CPZ + KK 1:1 im Muskel, 100-fache Vergr., HE-Fbg., 6 Monate postop.:
Neben groBen Resten von CPZ ( vor allem rechts und links im Bild) reichlich zellreiches
Granulationsgewebe mit Histiozyten und Osteoprogenitorzellen (Bildmitte); dazwischen
kleine Areale mit neugebildetem Knochen.

Abb. 69: (Ident.-Nr.157 mko 1 MG x 4)
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.:
Implantat degradiert, CPZ (BoneSource®) inert (grin). Knochenkollagenanteile (CoIIoss®) in

Granulations- und zellreiches Bindegewebe umgewandelt (braun). Kleiner Fokus mit
neugebildetem Faserknochen (dunkelgriin gefarbt, Bildmitte oben).
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Abb. 70 (Ident.-Nr. 143 mko 1 MG x 4)
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.:
Gleicher histologischer Befund wie beim letzten Praparat. Schmaler Streifen (dunkelgrin,

Bildmitte) mit neugebildetem Faserknochen. Daneben zellreiches Bindegewebe (braun)

und Fettgewebsinseln (weiB). GroBe Reste von Knochenzement (CPZ; BoneSource® ;
hellgrin).

A
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Abb. 71: (Ident.-Nr. 133 mko 1 HE x 4B)
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:

Der Zement verbleibt (graubraun; vor allem unten und links im Bild). Neben zellreichem
Bindegewebe um das Implantat (violett) kleine schmale Bezirke mit neugebildetem
Knochen nachweisbar (dunkelviolett). Oben und rechts im Bild Skelettmuskulatur
(umgebendes vorbestehendes Lagergewebe).

o
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Abb. 72: (Ident.-Nr. 133 mko 3 )
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:
Der Knochenzementanteil (CPZ) verbleibt (hellgriin). Partielle Degradation, vor allem in
den Bereichen, in denen das Knochenkollagen gelegen hat. Dort jetzt vorwiegend
fibrosiertes Bindegewebe (hellbraun), daneben in Bildmitte oben und unten dunkelgrin bis
rehbraun geférbte Bezirke mit neugebildetem Faserknochen, die wiederum Knochenmark
mit Fettgewebe (weiB-braun, ,wolkig“) benachbart sind.

P SO
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Abb. 73: (Ident.-Nr. 133 mko 4 MG x 40F) Ausschnittsvergr. der vorherigen Abb.;
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TMG, 400-fache Vergr., 12 Monate postop.:
Der Knochenzement verbleibt (hellgriin, rechts und links im Bild). Partielle Degradation, vor
allem in den Bereichen, in denen das Knochenkollagen gelegen hat. Dort jetzt vorwiegend
fibrosiertes Bindegewebe (hellbraun), daneben in Bildmitte dunkelgrin bis rehbraun
gefarbte Bezirke mit neugebildetem Faserknochen. Dieser weist einige Osteozytenlakunen
als ein Zeichen der zunehmenden Ausreifung auf.
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Abb. 74: (Ident.-Nr. 141 mko 2 Tol x 4)
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:
Neben groBen Bruchstlicken von grau gefarbtem Hydroxylapatitzement (CPZ) ohne
morphologisch fassbare Veranderungen zeigen sich degradierte Kollagenanteile des
Implantatgemisches mit Ausbildung eines maBig zellreichen und z.T. fibrosierten
Bindegewebes (blau angefarbt).

. | > : / -.’-‘:_‘J
Abb. 75: (Ident.-Nr. 141 mko )
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TOL, 200-fache Vergr., 12 Monate postop., Detail
aus der vorherigen Abb.: Neben grau geféarbten Hydroxylapatitbruchstiicken (CPZ) maBig
zellreiches Bindegewebe (blau) mit mehreren mehrkernigen Fremdkérperriesenzellen an
der Oberflache des Zementes sowie Resten eines Fremdkdrpergranuloms im Bild rechts.
Die CPZ-Anteile des Implantates unterhalten eine geringe chronische
Fremdkérperreaktion.
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Abb. 76: (Ident.-Nr. 129 mko 1 MG x 4)
Komposit CPZ + KK im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 21 Monate postop.:
Das Implantat ist nur gering degradiert (offenbar viel CPZ und nur wenig osteoinduktives
Kollagen in dieser Material- bzw. Schliffebene). Die groBen Zementbruchstiicke liegen
nahezu unverandert im Muskelgewebe und wurden fibrés eingescheidet. Eine Entziindung
oder AbstoBungsreaktion findet sich nicht. Links, rechts und unten im Bild gelbbraun

gefarbtes Muskelgewebe. Kein Beweis einer Knochenneubildung am vorliegenden
Material.

Abb. 77: (Ident.-Nr. 132 mko 3 HE x 20)
Komposit CPZ + KK im Muskel, HE-Fbg., 200-fache Vergr., 21 Monate postop.:
Degradation des Implantates. Die CPZ -Anteile verbleiben nahezu unverandert an der
Implantationsstelle (rechts und links im Bild). GroBe Kollagen-Anteile sind fibrés
umgewandelt (Bildmitte oben). Daneben finden sich aber auch rotbraun geféarbte Areale
von neugebildetem Knochen und blutbildendem Knochenmark (weiBlich-wolkig mit
violetten Blutbildungszellen, unten und Bildmitte)
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3.2.3 Tricalciumphosphat- (BioBase®-) Gruppe im Muskel

Die Praparate mit einem Gemisch aus Calciumphosphatzement (CPZ; BoneSource®)
mit Alpha-Tricalciumphosphat (TCP; BioBase®) im Verhaltnis 1:1 (Gruppe 3) weisen im
Vergleich zur Gruppe 2 weniger stark ausgepragte Resorptionsvorgange auf. Mitunter
sind bei einigen Exemplaren auch nur diskrete Bindegewebs- oder BlutgefaBeinspros-
sungen vom Rande her zu beobachten.

Im Vergleich zur Versuchsgruppe 1 (CPZ ohne Modifikationen als Implantatmaterial
verwendet) sind geringfligig gesteigerte Degradations- und Resorptionsvorgange zu
belegen.

Makroskopisch waren die Implantate aus allen postoperativen Zeitrdumen relativ
gleichférmig und nahezu gleichgroB3 wie zum Zeitpunkt der Implantation, weshalb be-
reits bei der makroskopischen Begutachtung bei der Aufbereitung der Proben auf ein
geringes Degradations- und Resorptionspotenzial des Implantatmaterials geschlossen
werden konnte.

Nachfolgend sind einige Beispiele dokumentiert.

Abb. 78: (Ident.-Nr. 166 mbb 1 MG x 4)
Komposit CPZ + TCP im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.:

In der rechten unteren Bildhélfte das griin gefarbte marmorierte Implantat. Links oben das
gelbbraun gefarbte Muskelgewebe (Implantatlager). Dazwischen bandférmig gelegen
braun gefarbter operationstraumatischer Blutsee mit zellreichem Granulationsgewebe
(beginnende Resorption des operationstraumatischen Hamatoms).
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Abb. 79: (Ident.-Nr. 166 mbb 1 MG x 4
Komposit CPZ + TCP 1:1 im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Implantat (grtiin) von Blutseen und resorptiv-entziindlichen Infiltraten umgeben (oben und

rechts im Bild rotbraune Areale). Beginnende Bildung von Granulationsgewebe, vor allem
am Interface.

Abb. 80: (Ident.-Nr. 166 mbb 2 MG x 20)

Komposit CPZ + TCP 1:1 im Muskel, Bildausschnitt aus der vorherigen Abb., Fbg.: TMG,
200-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Implantat (griin) von Blut und resorptiv-entziindlichen Infiltraten (rotbraun) umgeben.
Beginnende Bildung von Granulationsgewebe.
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Abb. 81: (Ident.-Nr. 178 mbb 1 HE x 4)

Komposit CPZ + TCP im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 1 Monat postop.:

Das marmorierte violette Implantat wird von einem schmalen Saum zellreichen
Bindegewebes (hellviolett) umgeben. AuBen (unten und links) erkennt man das
vorbestehende Muskelgewebe (Implantatlager). Geringfiigige oberflachliche Degradation
des Implantates mit unregelmaBig gestalteter Oberflache.

Abb. 82: (Ident.-Nr. 160 mbb 1 HE x 4)
Komposit CPZ + TCP im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 3 Monate postop.:

Das rosafarbene marmorierte Implantat (oben und zentral im Bild) wird am Interface von
maBig zellreichem Granulationsgewebe, welches sich auf dem Weg der Umwandlung zu
fibrosiertem Bindegewebe befindet, umscheidet. An der Oberflache des Implantates
geringe Degradationszeichen sowie einige mehrkernige Fremdkérperriesenzellen. Unten
im Bild die vorbestehende Skelettmuskulatur.
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Abb. 83: (Ident.-Nr. 183 mbb 2 Tol x 10)
Komposit CPZ + TCP im Muskel, Fbg.: TOL, 100-fache Vergr., 6 Monate postop.:
Oben rechts im Bild das graue Implantat. Links unten die vorbestehende Muskulatur
(hellblau). Am Interface (blau) fibrosiertes Bindegewebe mit einzelnen

Fremdkoérperriesenzellen (Reste eines Fremdkdrpergranuloms in Bildmitte?). Nur geringe
Degradationszeichen.

Abb. 84: (Ident.-Nr.171 mbb 1 Tol x 4
Komposit CPZ + TCP 1:1, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.:

Implantat (grau) im Muskel (blau; rechts im Bild) fibrds eingeheilt (hellblaue Fibrosezone im
Bereich des Interface).
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Abb. 85: (Ident.-Nr. 188 mbb 1 Tol x 4)
Komposit CPZ + TCP 1:1, Fbg.:TOL, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:
Implantat (grau) im Muskel (blau) fibrés eingeheilt (hellblauer Fibrosesaum).

Abb. 86: (Ident.-Nr. 1 x4)
Komposit CPZ + TCP im Muskel 1:1, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:

Links im Bild das griin gefarbte Implantat. Rechts die vorbestehende Muskulatur. Am
Interface (braun gefarbt) ein schmaler Saum von fibrosiertem Bindegewebe.
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Abb. 87: (Ident.-Nr. 190 mbb 1 MG x 4)
Komposit CPZ + TCP 1:1, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 20 Monate postop.:

Implantat (griin) im Muskelgewebe (braun) fibrés eingeheilt. Im Bereich des Interface
schmaler gelbbraunlicher Fibrosesaum.

Abb. 88: (Ident.-Nr. 190 mbb 1 MG x 4)
Komposit CPZ + TCP im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 20 Monate postop.:
Links oben im Bild das griin gefarbte marmorierte Implantat. Es wird von einem schmalen

Saum gelbbraun angeféarbten fibrosierten Bindegewebes umgeben. Rechts und unten im
Bild die vorbestehende Muskulatur.
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3.2.4 Polymethylmethacrylat- (Palacos®-) Gruppe im Muskel

Bereits makroskopisch waren bei der Aufarbeitung des Materials keine Veranderungen
von ImplantatgréBe und -form auffallig.

Nachfolgend werden einige Beispiele vorgestellt.
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Abb. 89: (Ident.-Nr. 65 mpm 1 MG x 4)

PMMA im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Im Bild rechts unten das farblose Implantat. Oben und links die vorbestehende
Skelettmuskulatur (Implantatlager; braun). Von rechts oben nach Bildmitte unten verlaufend
ein schmaler Saum hellgriin gefarbten zellreichen Granulationsgewebes im Rahmen der
initialen Wundheilung.
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Abb. 90: (Ident.-Nr. 65 mpm 2 MG x 10)
PMMA im Muskel, Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Ausschnittsvergr. der
vorherigen Abb.:

Fokussierung auf die Grenzflache zwischen Implantat und Lagergewebe (Interface).
Rechts unten wiederum das farblose Implantat, links oben die vorbestehende
Skelettmuskulatur (braun). In der Bildmitte das hellgrin gefarbte zellreiche
Granulationsgewebe.

Abb. 91: (Ident.-Nr. 65 mpm 3 MG x 20

PMMA im Muskel, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., weitere Ausschnittsvergr. aus der
vorherigen Abb., 1 Woche postop.:

Man erkennt in dieser VergrdBerung jetzt deutlich die zahlreichen Fibroblasten und
Histiozyten im zellreichen Granulationsgewebe. Links oben vorbestehende
Skelettmuskulatur (braun), rechts unten ein Anschnitt vom farblosen Implantat.
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Abb. 92: (Ident.-Nr. 75 mpm 1 HE x 10)

PMMA im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 1 Monat postop.:

Zentral und unten im Bild das hier farblose Implantat mit schwarzen Kontrastmittelkérnchen
(Bariumsulfat). Das Implantat wird von zellreichem Granulationsgewebe, welches sich
gerade in fibrosiertes Bindegewebe umwandelt, umgeben (violetter Saum). Links, oben und
rechts das Lagergewebe (Muskulatur und Fettgewebe). Keine Degradation des
Implantates.

Abb. 93: (Ident.-Nr. 91 mpm 1 HE x 10)

PMMA im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 3 Monate postop.:

Unten rechts im Bild das farblose Implantat mit schwarzen Kontrastmittelkérnchen.
Angrenzend ein schmaler Saum hellviolett geféarbten méBig zellreichen Bindegewebes.
AuBen anschlieBend die vorbestehende Skelettmuskulatur.
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Abb. 94: (Ident.-Nr. 80 mpm 1 HE x 4)
PMMA im Muskel, Fbg.: HE, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.:
Rechts im Bild das farblose Implantat mit peripher gelegenen schwarzen
Kontrastmittelkdrnchen. Das Implantat wird von einem schmalen Saum violetten maBig

zellreichen fibrosierten Bindegewebes umgeben. Links vorbestehende Skelettmuskulatur.

Abb. 95: (Ident.-Nr. 69 mpm 1 Tol x 4)
PMMA im Muskel, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 12 Monate postop.:
Das farblose Implantat mit den peripher gelegenen schwarzen Kontrastmittelkérnchen wird

von einem schmalen Saum maBig zellreichen fibrosierten blau angefarbten Bindegewebes

umgeben. Integration des Implantates in das Lagergewebe (auBen; hellblau angefarbte
Muskulatur).
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Abb. 96: (Ident.-Nr. 82 mpm 1 MG x 4

Muskelpréap., PMMA, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 22 Monate postop.:

Zu erkennen ist der Gewebsdefekt mit dem Implantat in der Muskulatur (oben links)
sowie einer schmalen Fibrosezone (braun). Nebenbefund: Degenerativ veranderte
Skelettmuskulatur mit lipomatéser Atrophie (alters- und/oder inaktivitatsbedingte
Umwandlung von Muskulatur in Fettgewebe).
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3.2.5 Leerdefekt- (Gelatine-) Gruppe im Muskel

Die Leerdefektreihe (Gruppe 5) zeigt bei bekannter Resorbierbarkeit von Gelatine ei-
nen Umbau des Leerdefektes durch einwachsendes Gewebe mit einer milden resorpti-
ven Entzindungsreaktion, eine vollstandige Rickbildung derselben und schlieBlich
eine Vernarbung im Bereich des ehemaligen jetzt aufgefllliten Gewebedefektes in den
Muskelpraparaten. Gelegentlich war der ehemalige Implantationsort nicht mehr sicher
auffindbar.

Nachfolgend seien einige Beispiele vorgestellt.

Abb. 97: (Ident.-Nr. 62 mge 1 MG x 4

Gelatine im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Rechts unten im Bild Fasziengewebe (grau), an den Ubrigen Bildrdndern vorbestehende
Skelettmuskulatur (dunkelbraun). In der Bildmitte zellreiches Granulationsgewebe im
Rahmen der initialen Wundheilung.
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Abb. 98: (Ident.-Nr. 62 mge 2 MG x 20)
Gelatine im Muskel, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., 1 Woche postop.:

Zell- und gefaBreiches Granulationsgewebe lassen sich bei der Resorption des Gelatine-
Implantates abgrenzen. Links unten im Bild vorbestehendes Muskelgewebe.

_ Py
Abb. 99: (Ident.-Nr. 56 mge 1 HE x 10)
Gelatine im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 1 Monat postop.:

Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. Fasziengewebe zwischen zwei Muskeln
von links oben nach rechts unten verlaufend. Kein sicherer Nachweis des ehemaligen
.implantates®. Leerdefekt offenbar aufgefiillt.
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Abb. 100: (Ident.-Nr. 35 mge 1 HE x 10)
Gelatine im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 3 Monate postop.:
Skelettmuskulatur mit einer links im Bild gelegenen kleinen Fibrosezone, méglicherweise

dem Ort des resorbierten Gelatine-Implantates.

-

Abb. 101: (Ident.-Nr. 25 mge 1 MG x 4)
Gelatine im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate postop.:

Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. In der Bildmitte vertikal verlaufend eine
Faszie. Kein sicherer Nachweis der ehemaligen Leerdefekistelle.
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Abb. 102: (Ident.-Nr. 37 mge 1 HE x 10)
Gelatine im Muskel, Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 12 Monate postop.:

Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. Kein sicherer Nachweis der ehemaligen
Leerdefektstelle.

Abb. 103: (Ident.-Nr. 36 mge 1 MG x 4)

Gelatine im Muskel, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 24 Monate postop.:

Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. Im Bild unten links sowie schrag von links
Mitte nach rechts oben verlaufend Fasziengewebe. Kein sicherer Nachweis der
ehemaligen Leerdefekistelle.
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3.2.6 Kontrollgruppe im Muskel

Die Kontrollgruppe ohne Operation (Gruppe 6) zeigt altersentsprechend unauffallige
Muskelstrukturen. Sie dient insbesondere dazu, diat- und haltungsbedingte Organ- und
Gewebeveranderungen ohne Bezug zu den Operationen und Implantaten zu erkennen
bzw. zu differenzieren sowie Vergleichsmdglichkeiten mit den operativ behandelten
Versuchsgruppen zur Verflgung zu haben.

Nachfolgend seien einige Beispiele genannt.

Abb. 104: (Ident.-Nr. 22 mkg 1
Nichtoperierte Kontrollgruppe, Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit:
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund.
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Abb. 105: (Ident.-Nr. 16 mkg 1 Tol x 4)
Kontrollgruppe, Muskel, Fbg.: TOL, 40-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit:
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund.

!
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Muskelprap., Kontrollgruppe, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit:
Unaufféllige quergestreifte Skelettmuskulatur.

Abb. 106: (Ident Nr. 11 mkg 1 HEx4)
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Abb. 107: (Ident.-Nr. 11 mkg 3 HE x 20)
Muskelprép., Kontrollgruppe, HE-Fbg., 200-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit:
Unauffallige quergestreifte Skelettmuskulatur.

Abb. 108: (Ident.-Nr. 32 mkg 1 MG x 4)
Kontrollgruppe, Muskelprép., Fbg.: TMG, 40-fache Vergr., 6 Monate Kontrollzeit:
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund.
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Abb. 109: (Ident.-Nr. 31 mkg 1 HE x 10) | "

Kontrollgruppe, Muskelprap., Fbg.: HE, 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit:

Unauffallige Skelettmuskulatur. Von links oben nach rechts unten verlaufend eine Faszie
zwischen zwei Muskeln.

Abb. 110: (Ident.-Nr. 18 mkg 1 MG x 10)

Kontrollgruppe, Muskelprap., Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit:
Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund.
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Abb. 111: (Ident.-Nr. 18 mkg 1 MG x 20)
Kontrollgruppe im Muskel, Fbg.: TMG, 200-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit:

Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund.
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Abb. 112: (Ident.-Nr. 2 mkg 1 MG x 10)

Kontrollgruppe, Muskelprép., Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit:
Unaufféllige Skelettmuskulatur.

-
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Abb. 113: (Ident.-Nr. 3 mkg 1 MG x 10)

Kontrollgruppe, Muskelprap., Fbg.: TMG, 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit:

Skelettmuskulatur ohne pathologischen Befund. Von links Bildmitte nach rechts unten
verlaufend eine Muskelfaszie.
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3.3 Systemische Kontrollen (Innere Organe)

Die histomorphologische Auswertung der inneren Organe ergibt keine schwerwiegen-
den Veranderungen, die auf die Implantation der Knochenersatzmaterialien hatten zu-
rickgefuhrt werden kénnen. Insbesondere werden weder extraossare Knochenneubil-
dungen noch generalisierte Entziindungen vorgefunden.

Auf Grund des Abtétungsmodus der Versuchstiere liegt in allen inneren Organen eine
akute Blutstauung vor. Einige Versuchstiere lassen Zeichen einer altersbedingten
Herzinsuffizienz mit einem Lungenédem oder ein Lungenemphysem erkennen.

Mehrfach gesehene Durchblutungsstérungen in der Leber sind eher der speziellen Diat
oder dem Alter der Tiere als den Calcium-Phosphat-Zement- (CPZ-; BoneSource®-)
Modifikationen geschuldet, da diese Veranderungen auch bei der Kontrollgruppe auf-
traten.

3.3.1 Calcium-Phosphat-Zement-Gruppe (BoneSource®)

Abb. 114: Nr. 123, 1 Woche postop., HE-Fbg., 106-fache Vergr., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne Besonderheiten. Kein pathologischer Befund.
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Abb. 115: Nr. 123, 1 Woche postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Hirn.
Hirnstrukturen einschlieBlich Plexus chorioideus ohne pathologische Veranderungen.

Abb. 116: Nr. 123, 1 Woche postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Lunge.
Lungenparenchym einschlieBlich kleinen GeféaBen und Bronchioli ohne pathologische
Veranderungen.

Abb. 117: Nr. 123, ohe posto, Fbg., 10-fache Vergr., Leb.
Leberparenchym einschlieBlich kleiner intrahepatischer Gallengange in den Portalfeldern
sowie Sinusoide ohne pathologischen Befund.

108/ 278



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung

vy : t ye 5
Abb. 118: Nr.123, 1 Woche postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz.
Milzparenchym mit weiBer und roter Pulpa und ohne einen pathologischen Befund.

che Vergr., Ni

Abb. 120: Nr.103, 1 Monat postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr, Herzmuskel.
Herzmuskulatur ohne pathologische Veréanderungen.
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Abb. 121: Nr. 103, 1 Monat postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Hirn.
Hirngewebe ohne pathologische Verédnderungen.

Abb. 122: Nr.103, 1 Monat postop., HE-Fbg., 100-fac ng
Lungenparenchym mit zahlreichen Alveolen, einigen GefaBen und Bronchioli.
Kein pathologischer Befund.

Abb. 123: Nr. 103, 1 Monat postop., He-Fbg., 100-fache Vergr., Leber.
Leberparenchym mit akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 124: Nr. 103, 1 Monat postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz.
Milzparenchym mit roter und weiBer Pulpa. Akute Blutstauung. Kein weiterer
pathologischer Befund.

Abb. 126: Nr. 115, 3 Monae postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Herzmuskel.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

¥
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Abb 127: Nr. 115, 3 Monate postop., HE-Fbg, 100-fache Vergr., Hirn.
Hirngewebe ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 128: Nr. 115, 3 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Lunge.
Lungenparenchym mit Bronchien und Alveolen ohne pathologische Verdnderungen. Akute
Blutstauung in den GeféaBen.

Abb. 129: Nr. 115, Monaeost., -Fg, 100-fache Vergr., Leber.
Akute Blutstauung, vor allem in den Sinusoiden. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 130: Nr. 115, 3 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund des Milzparenchyms, welches im
vorliegenden Bild typische rote und weiBe Pulpa erkennen lasst.
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Abb. 132: Nr. 97, 6 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Herzmuskel.
Akute Blutstauung in kleinen GeféaBen. Kein weiterer pathologischer Befund.

113/ 278



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung

2 T Nl - / ﬁn&

Abb. 133: Nr. 97, 6 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Hirn.
Hirngewebe einschlieBlich Ependym und Plexus chorioideus ohne pathologische
Veranderungen. Akute Blutstauung in den GefaBen.

Abb. 134: Nr. 97, 6 Mnfe posop., H'E-Fg., 10-che Vergr., L
Akute Blutstauung in den GeféBen und in den Alveolarlichtungen. Keine weiteren
pathologischen Veranderungen im Lungenparenchym. Unauffallige Bronchioli.

R

Abb. 135: Nr. 97, Monate postop.,HE-Fbg 100-fache Vergr., Leber.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 136: Nr. 97, 6 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz.
Akute Blutstauung im Milzparenchym. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 137: Nr. 97, 6 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Niere.
Akute Blutstauung des Nierenparenchyms. Keine weiteren pathologischen Verédnderungen.
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Abb. 138: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 139: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-bg., 100-fache Vergr., Hirn.
Hirngewebe einschlieBlich Plexus chorioideus (rechts) ohne einen pathologischen Befund.

Abb. 141: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Leber.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 142: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 143: Nr. 101, 12 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Niere.
Geringe akute Blutstauung der kleinen renalen GefaBe. Kein weiterer patholog. Befund.
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Abb. 144: Nr. 112, 22 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Verédnderungen. Kein weiterer
pathologischer Befund.

117/ 278



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung

Abb. 146: Nr. 112, 22 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Lunge.
Akute Blutstauung. MaBiges Lungenédem mit Flissigkeitseinlagerung in das Interstitium
und in Alveolen; dadurch Reduzierung des Luftgehaltes der Lunge und der
Gasaustauschfldche. Der Befund weist auf eine chronische Herzinsuffizienz hin.

Abb. 147: Nr. 112, 22 Monate postop., HE-Fbg., 100-fache Vergr., Milz.
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 148: (Ident.- Nr. 112 hep), CPZ-Gruppe-Versuchstier, 22 Monate Uberlebenszeit
postop., 100-fache Vergr., HE-Fbg., Leberprap.:

Neben einer akuten Blutstauung erkennt man etliche fixationsbedingt leere Vakuolen in
Hepatozyten, die einer mittel- bis hochgradigen Leberverfettung (Steatosis hepatis)
zuzuordnen sind. Diese wiederum ist ein morphologisches Korrelat fiir eine mindestens
mittelgradige degenerative Lebererkrankung z.B. im Rahmen einer chronischen
Blutstauung, die wiederum durch die bereits am Lungengewebe abgelesene
Herzinsuffizienz verursacht sein kann. Als Ursache kommen aber auch alimentére oder
schlicht Alterungsgriinde in Betracht. Keine implantationsbedingten Veranderungen
nachweisbar.

Abb. 149: Nr. 112, 20nat postop. E-Fbg., 100-fache Vergr., Nler.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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3.3.2 Knochenkollagen-Gruppe (Colloss®)

och postp;, Hérzukel.

Abb. 150: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 W

Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund
* ol : “1 3}
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Abb. 151: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Hirn.
Hirngewebe einschlieBlich Plexus chorioideus ohne pathologische Veranderungen.

Abb. 152: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Leber.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 153: Nr. 156, HE Fbg 100 fache Vergr 1Woche postop Lunge.
Lungengewebe mit akuter Blutstauung und ohne weiteren pathologischen Befund.

Abb. 154: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fach Vergr., 1 Woche potop.,Mllz.
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Befunde.

Abb. 155: Nr. 156, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Niere.
Akute Blutstauung in den renalen GeféaBen. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 156: Nr. 139, E-g., 100-fche Vergr., 1 Monat postop.,HerzmskeI.
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund.
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Abb. 157: Nr. 139, HE-Ifbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Hirn.
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.

Abb. 158: Nr. 139, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Lunge.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 159: Nr. 139, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Leber.
Akute Blutstauung, vor allem in den Sinusoiden. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 160: Nr. 139, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Milz.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 161: Nr. 139, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Niere.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 162: Nr. 131, HE-Fbg, 100-fache Vergr., 3 ont pstp., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veranderungen.

Abb. 163: Nr. 131 ,E-Fbg.,1 OO-fach Vergr., 3 Monate postop., |rn.
Hirngewebe einschlieBlich Ependym ohne pathologische Verédnderungen.

Akute Blutstauung in kleinen pulmonalen GefaBen. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 165: Nr. 131, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Leber.
Leberparenchym ohne pathologischen Befund.

Abb. 166: Nr. 131, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Milz.
Geringe akute Blutstauung. Rote und weiBe Pulpa ohne weitere pathologische
Veranderungen.
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Abb. 167: Nr. 131, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Niere.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 168: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund.

Abb. 169: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Hirn.
Hirngewebe einschlieBlich Plexus chorioideus ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 170: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., postop., Lunge.
Akute Blutstauung in den pulmonalen GefaBen. Lungenparenchym mit Alveolen und
kleinen Bronchioli ohne weitere pathologische Veranderungen.

126/ 278



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung

Abb. 171: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Leber.
Akute Blutstauung. Leberparenchym sonst unaufféllig.

Abb. 172: Nr. 130, -Fbg., 0-faceegr., 6 nate postop., Milz.
Neben einer akuten Blutstauung sind im Milzparenchym keine weiteren pathologischen
Veranderungen nachweisbar.

Abb. 173: Nr. 130, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Niere.
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Befunde.
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Abb. 174: Nr. 142, E-bg.,10-fc Vergr., 12 Monate postop., Herzmuskel.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 175: Nr. 142, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Hirn.
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.
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Abb. 176: Nr. 142, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Lunge.

Akute Blutstauung in den pulmonalen GefaBen. Leukozytenansammlung im
subbronchialen Gewebe (oben Mitte und links) als morpholog. Korrelat einer maBigen
chron. uncharakterist. Entzindung (chron. Bronchitis). Kein weiterer patholog. Befund.
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Abb. 177: Nr. 142, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Leber.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 178: Nr. 142, -Fg., 100-fache ergr., 12 Monate postop., Milz.
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.

-

Abb. 179: Nr. 142, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Niere.
Nierengewebe ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 180: Nr. 151 lun, Komposit-Gruppe CPZ + Kollagen (Coloss® + BoneSource® 1:1), 20
Monate postop., 200-fache Vergr., HE-Fbg., Lungenprép.: Lungenddem bei

Linksherzinsuffizienz mit flissigkeitsgefiillten Alveolen; keine implantatbedingten
Veranderungen nachweisbar.
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Abb. 181: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 182: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Hirn.
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.
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Abb. 183: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Lunge.
Akute Blutstauung sowie maBiges Odem. Keine weiteren pathologischen Befunde.

Abb. 184: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Leber.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 185: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Milz.
Milzgewebe ohne pathologischen Befund.
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Abb. 186: Nr. 192, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Niere.
Akute Blutstauung sowie maBiges interstitielles Odem. Kein weiterer pathologischer
Befund.
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Abb. 187: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Herzmuskel.
Akute Blutstauung in kleinen GeféBen. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 188: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Hirn.
Hirngewebe ohne patolgischeVeéneu gen.
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Abb. 189: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Lunge.
Lungengewebe mit zahlreichen Alveolen und mehreren Bronchioli. Akute Blutstauung.
Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 190: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Leber.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 191: Nr. 166, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Milz.
Akute Blutstauung. Milzparenchym ohne weitere pathologische Veranderungen.

e

Abb. 192: Nr. 166, H-bg. 100-fache ergr., 1 oce postop., Niere.
Neben einer akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Veranderungen.

134/ 278



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung

-

Abb. 193: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Herzmuskel.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 194: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Hirn.
Hirngewebe ohne pathologische Verédnderungen.

Abb. 195: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Lunge.
Akute Blutstauung in den kleinen pulmonalen GefaBen. Kein weiterer pathologischer
Befund.
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Abb. 196: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Leber.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiteren pathologischen Veranderungen.

Abb. 197: Nr. 174, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Milz.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 199: Nr. 159,HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Herzmuskel.
Neben einer geringen akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Veranderungen.

Abb. 200: Nr. 159, H., 100-fache ergr., 3 Monate postop., H|rn. )
Hirngewebe einschlieBlich Plexus chorioideus ohne pathologischen Befund.

Abb. 201: Nr. 159, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Lunge.
Lungengewebe ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 203: Nr. 159, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Milz.
Neben einer geringen akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Befunde.

1
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Abb. 204: Nr. 159, HE-Fbg., Oo-fche Vergr., 3 Monate postop.,
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 205: Nr. 183, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop.,HerzmskeI.
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund.
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Abb. 206: Nr. 183, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Hirn.
Hirngewebe einschlieBlich Plexus chorioideus (links unten) ohne pathologischen Befund.

Abb. 207: Nr. 183, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate pos e.
Neben einer méaBigen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 208: Nr. 183, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Leber.
Neben einer geringen akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Veranderungen.

Abb. 209: Nr. 183, H-Fbg., 100-fache Vrgr., 6 Monate postop., Milz.
Milzparenchym, welches neben einer geringen akuten Blutstauung keine weiteren
pathologischen Veranderungen aufweist.
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Abb. 210: Nr. 183, E-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop.,
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Niere.
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Abb. 211: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Herzuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund.

Abb. 212: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergf., 12 Monate posto. Hirn.
Hirngewebe und intrazerebrale GefaBe ohne pathologische Verédnderungen.

Abb. 213: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Lunge.
Geringe akute Blutstauung. Lungengewebe ohne weitere pathologische Befunde.
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Abb. 214: |dent.-Nr. 188 lun, Komosi-Vershsgrup mi TCP und CPZ 1:1, 12 Monate
postop., 100-fache Vergr., HE-Fbg., Lungenprép.: Pulmonalarteriensklerose mit diskreter
altersbedingter dystrophischer Verkalkung an umschriebener Stelle (dunkelviolett) und

maBigen Bronchiektasen bei chronisch-obstruktiver Lungenerkrankung und pulmonaler
Hypertonie.

Abb. 215: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Leber.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen. Rechts oben im Bild
ein Portalfeld mit typischen kleinen Gallengangen und GeféBen.

¥

Abb. 216: Nr. 188, HFbg., 00-face err., 12 Monate potop., Milz.
Akute Blutstauung. Rote und weiBe Pulpa ohne pathologische Befunde.

3
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Abb. 217: Nr. 188, HE-Fbg., 100-fache Vergr., postop., Niere.
Nierengewebe (hier: Nierenkelch) ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 218: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Veranderungen.

Abb. 219: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Hirn.
Hirngewebe ohne pathologische Verédnderungen.
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Abb. 220: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Lunge.
Mittel- bis hochgradiges Lungenddem als morphologisches Korrelat einer chronischen

Linksherzinsuffizienz. Nur noch wenige bellftete Areale. Keine weiteren pathologischen
Veranderungen.

Abb. 221: Nr. 172, H-F., 10-ae egr., 0 Monat ostop., Leber.
Lebergewebe ohne pathologischen Befund.

Abb. 222: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Milz.
Milzgewebe ohne pathologischen Befund.
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Abb. 223: Nr. 172, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop., Niere.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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3.3.4 Polymethylmethacrylat-Gruppe (Palacos®)

Abb. 224: Nr. 101, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Wochpostop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 225: Nr. 101, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Hirn.
Hirngewebe einschlieBlich Plexus chorioideus (rechts) ohne pathologischen Befund.

Abb. 226: Nr. 101, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Leber.
Abgesehen von einer geringen akuten Blutstauung kein pathologischer Befund.
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Abb. 227: Nr. 101, HE- Fbg 100- fache Vergr., 1 Woche postop Lunge

Im subbronchlalen Bindegewebe eine Infiltration von Leukozyten (Bildmitte oben) als
morphologisches Korrelat einer uncharakteristischen Entziindung (geringe chronische
Bronchitis). Im Lungengewebe kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 228: Nr. 101, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Milz.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 229: Nr. 101, HEFbg 100-fache Vergr., 1 Woche postop Niere.
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 231: Nr. 119, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Monat postop., Hirn.
Hirngewebe einschlieBlich Plexus chorioideus (Bildmitte) ohne pathologischen Befund.

Abb. 232: Nr. 119, HE-Fbg., 100ache Vergr., 1 Monat otop., Lunge.
Lungengewebe mit einem méaBigen bis mittelgradigen Lungenddem. Akute Blutstauung.
Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 233: Nr. 119, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Monat postop., Leber.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 234: Nr. 119, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 1 Monat postop., Milz.
Milzgewebe ohne pathologischen Befund.

Abb. 235: Nr. 119, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Niere.
Nierengewebe einschlieBlich Nierenbecken. Im Nierenbecken eine Kalzinose
(Nierenbeckenstein). Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 236: Nr. 119, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Bauchspeicheldriise.
Akute Blutstauung in den GeféBen. Im Pankreasgewebe kein pathologischer Befund.
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Abb. 237: Nr. 93, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe mit akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 238: Nr. 93, HE- .,
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund am Lungengewebe.
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Abb. 239: Nr. 93, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Leber.
Mittelgradige akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 240: Nr. 93, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Milz.
Akute Blutstauung. Rote und weiBe Pulpa des Milzgewebes ohne weitere pathologische
Veranderungen.

Nlerengewebe (hler Markkegel) mit einer gerlngen akuten BIutstauung
Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 242: Nr.74, HE-Fb, 100-fache Vergr., 6 Monate oto., Herzmuskel.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 243: Nr. 74, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Hirn.
Hirngewebe einschlieBlich Plexus chorioideus (Bildmitte) und Ependym
ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 244: Nr. 74, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Lunge.

Lungengewebe mit zahlreichen Alveolen, mehreren Bronchioli und GeféaBen.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 245: Nr. 74, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Leber.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 246: Nr. 74, -bg., 100-fache ergr., 6 Monate postop., Milz.
Akute Blutstauung. Rote und weiBe Pulpa des Milzgewebes ohne weitere pathologische
Veranderungen.

Abb. 247: Nr. 74, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Niere.
Neben einer akuten Blutstauung zeigt das Nierengewebe keine weiteren pathologischen
Verénderungen.
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Abb. 248: Nr. 81, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe einschlieBlich mehreren intramuralen und subepikardialen GeféaBen
(oben im Bild) ohne pathologischen Befund.

Abb. 249: Nr. 81, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Hirn.
Hirngewebe inkl. PIex chorioideus (Bildmitte echt)_ ohne palg. V'erénderungen.
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Abb. 250: Nr. 81, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Lunge.
Lungengewebe ohne patholog. Befund. Das kleine Leukozyteninfiltrat im subbronchialen
Bindegewebe (in Bildmitte oben) entspricht dem morpholog. Korrelat einer geringen

Bronchitis.
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Abb. 251: Nr. 81, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Leber.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 252: Nr. 81, HE-Fbg., 10-fache err., 120nate postop., Mil
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

ate po op.,
Nierengewebe (hier: Nierenmark) ohne pathologischen Befund.
Lediglich geringe akute Blutstauung.
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Abb. 254: Nr. 68, HE-Fbg., 100-fache Vergr., onate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund.

Abb. 255: Nr. 68, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 14 Monate postop., Hirn.
Hirngewebe einschlieBlich Plexus chorioideus (links im Bild) ohne pathologische
Veranderungen.

Abb. 256: Nr. 68, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 14 Monae postop., Lunge.
Akute Blutstauung. Lungengewebe ohne weitere pathologische Befunde.
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Abb. 257: Nr. 68, HE-Fbg., 10-fache Vergr., 14 Monate postop., Leber.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 258: Nr. 68, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 14 Monate postop., Milz.
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 259: Nr. 68, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 14 Monate postop., Niere.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 260: Nr. 84, b., 100-fache Vergr., 16 Monate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund.

Abb. 261: Nr. 68, HE-g, 100-fache Vrgr., 16 Mat postop., ir.
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.
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Abb. 262: Nr. 84, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 16 Monate postop., Lunge.
Akute Blutstauung. MaBiges Lungenddem. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 263: Nr. 84, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 16 Monate pstop. Leber.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 264: Nr. 84, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 16 Monate postop., Milz.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 265: Nr. 84, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 16 Monate postop., Niere.
Neben einer akuten Blutstauung der renalen GefaBe keine weiteren pathologischen
Verénderungen.
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Abb. 266: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr.
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Verédnderungen. Kein weiterer
pathologischer Befund.

Abb. 268: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Lunge.
Akute Blutstauung sowie mittelgradiges Lungenddem. Nur noch wenige beliiftete Alveolen.
Keine weiteren pathologischen Veranderungen.

B
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Abb. 269: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Leber.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 270: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Milz.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.

Abb. 271: Nr. 86, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Niere.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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3.3.5 Gelatine-Gruppe

Abb. 272: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vrr., 1 Woche postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologischen Befund.

Abb. 273: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop, Hirn.
Hirngewebe ohne pathologische Verédnderungen.

Abb. 274: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Lunge.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 275: Nr. 58, Hg., 1faVerr., 1 ch postp., Lebr.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.

Abb. 276: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Milz.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 277: Nr. 58, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche postop., Niere.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 278: Nr. 56, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veranderungen. Oben rechts und unten links im
Bild Blutbestandteile.

g., 10-fa ergr., 1 Monat postop., Hirn.
pathologischen Befund.
e 1

Abb. 279: Nr. 56, HE-
Hirngewebe ohne

Akute Blutstauung. Schleimretention im zentral im Bild gelegenen Bronchus. Rechts im Bild
eine Leukozyteninfiltration im subbronchialen Weichgewebe als morphologisches Korrelat
einer uncharakteristischen Entziindung, bspw. einer chronisch-unspezifischen Bronchitis.
Keine weiteren pathologischen Befunde.
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Abb. 281: Nr. 56, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Leber.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.

Abb. 282: Nr. 56, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Milz.
Neben einer akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Befunde.

Abb. 283: Nr. 56, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat postop., Niere.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 284: Nr. 35, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe einschlieBlich intramuraler GefaBe ohne pathologischen Befund.
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Abb. 285: Nr. 35, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Hirn.
Hirngewebe ohne pathologische Verédnderungen.

Abb. 286: Nr. 35, -Fbg., 100-fache Vergr., Monate postop., unge.
Lungengewebe mit geringer akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 287: Nr. 35, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Leber.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund. Rechts oben im Bild ein Portalfeld
mit GefaBen und Gallengangen.

Abb. 288: Nr. 35, HE-Fb., 100-face Vergr., 3 Monate postop., Milz.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.

Abb. 289: Nr. 35, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Niere.
Nierengewebe (hier: Markkegelbereich) ohne pathologischen Befund.
Lediglich geringe akute Blutstauung.
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Abb. 290: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe einschlieBlich GefaBe ohne pathologischen Befund.

Abb. 291: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Veg., 6 oate postop., irn.
Hirngewebe ohne pathologische Verédnderungen.

Abb. 292: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Lunge.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 293: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Leber.
Neben einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 294: Nr. 6, HEFbg. 1-fhe ergr., 6 Monate postap.,' Milz.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 295: Nr. 6, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate postop., Niere.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 296: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veranderungen.

Abb. 297: Nr. 39, HE-Fb., 00-fache Vergr. Monate psto., H|r. |
Hirngewebe mit zahlreichen Ganglienzellen. Kein pathologischer Befund.
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Abb. 298: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Lunge.
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 299: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Leber.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.

Abb. 300: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Milz.
Neben einer akuten Blutstauung zeigen rote und weiBe Pulpa des Milzgewebes keine
weiteren pathologischen Veranderungen.

]
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Abb. 301: Nr. 39, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate postop., Niere.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 302: Nr. 47, HE-Fbg., 100-face Vergr.,1 te postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Verdnderungen.
Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 303: Nr. 47, HE-Fbg., 100-fache ergr.,21 Monate posop., Hirn.
Hirngewebe ohne pathologische Verédnderungen.

Abb. 304: Nr. 47, HE-Fg., 100-fache Vergr., 21 Monate otop., Lunge.
Im Bild Lungengewebe mit einem ektatischen Bronchus. Geringe akute Blutstauung sowie
geringes Odem im Lungenparenchym. Keine weiteren pathologischen Veréanderungen.
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Abb. 305: Nr. 47, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 21 Monate postop., Leber.
Neben einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 306: Nr. 47, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 21 Monate postop., Milz.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 307: Nr. 47, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 21 Monate postop., Niere.
Nierengewebe (hier: Markkegel) ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 308: Nr. 61, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe mit maBigen degenerativen Verdnderungen, vor allem einer diffusen
Myokardfibrose. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 309: Nr. 61, H-F., 1-fache Vgrgr., 22 Monate postop., Hirn.
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.

Abb. 310: Nr. 61, HE-Fbg., 100-facheVergr., 22 Monate postop., Lunge.

Neben einer geringen akuten Blutstauung und einem geringen Odem
keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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AbD. 311: Nr. 61, H'bg-, 100-fache Vergr., 22 Monate postp., Leber.
Keine weiteren pathologischen Befunde neben einer geringen akuten Blutstauung.

Abb. 312: Nr. 61, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate post., Milz.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 313: Nr. 61, HE-Fbg., 40-fache Vergr., 22 Monate postop., Niere.
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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3.3.6 Kontrollgruppe

Abb. 314: Nr. 22, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche Kontrolizeit, Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veranderungen.

Abb. 315: Nr. 22, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit, Hirn.
Hirngewebe ohne pathologischen Befund

Abb. 316: Nr. 22, H-bg., 10fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit unge.
Akute Blutstauung. Lungengewebe mit GefaBen, Bronchien und zahlreichen Alveolen ohne
sonstige pathologische Veranderungen.
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Abb. 317: Nr. 22, HE-Fg., 100-fhe Verg., 1 Woe Konrolleit, Leber.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 318: Nr. 22, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche Kontrolizeit, Milz.
Milzgewebe mit geringer akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 319: Nr. 22, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Woche Kontrollzeit, Niere.
Neben einer akuten Blutstauung keine weiteren pathologischen Befunde.
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Abb. 320: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrolizeit, Herzmuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veranderungen.

Abb. 321: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrolizeit, Hirn.
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.

Abb. 322: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrolizeit, Lunge.
Geringe akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 323: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrolizeit, Leber.
Neben einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 324: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrollzeit, Milz.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.

Abb. 325: Nr. 12, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 1 Monat Kontrolizeit, Niere.
AuBer einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 326: Nr. 8, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit, Herzuskel.
Herzmuskelgewebe ohne pathologische Veranderungen.

Abb. 327: Nr. 8, HE-Fbg, 1 00-fahe Vegr., 3 nat Kontrolllt, rn
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.
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Abb. 328: Nr. 8, H-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit, Lunge.
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 329: Nr. 8, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit, Leber.
Lebergewebe einschlieBlich in Bildmitte erfasstem Portalfeld mit GefaBen und kleinen
intrahepatischen Gallengangen. Keine pathologische Veranderungen.
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Abb. 330: Nr. 8, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrolizeit, Milz.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 331: Nr. 8, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate Kontrollzeit, Niere.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 332: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fache ergr.,6 nate ooIIzei,HerzmuskeI.
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Veranderungen. Kein weiterer
pathologischer Befund.

Abb. 333: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fach Verr, 6Monate Kontrollzeit, Hirn.
Unauffalliges Hirngewebe. Kein pathologischer Befund.

Abb. 334: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fache Vergr, 6 Monate Kntrollzeit, Lunge.
Lungengewebe mit zahlreichen Alveolen und mehreren Bronchien sowie GefaBen.
Kein pathologischer Befund.

182/ 278



Ergebnisse der histomorphologischen Auswertung

Abb. 335: Nr. 32, E-bg.,1-fe ergr., 6 Monate otroIIzeit, Leber.
Geringe akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 336: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate Kontrolzeit, Milz.
Neben einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 337: Nr. 32, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 6 Monate Kontrollzeit, Niere.
Nierengewebe (hier Nierenmark erfasst) ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 338: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit, Herzmuskel.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 339: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Verg. Monate Kntrollzeit, Hirn.
Hirngewebe ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 340: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit, Lunge.
Mittel- bis hochgradige akute Blutstauung in GefaBen und zahlreichen Alveolarlichtungen.
Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 341: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit, Leber.
Neben einer akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 342: Nr. 20, HE-Fbg., 100-ache Vrgr., 9 Monate Kontrollzeit, Milz.
Akute Blutstauung. Rote (rosafarben) und weiBe (blau angefarbt) Pulpa des Milzgewebes
ohne weitere pathologische Verénderungen.
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Abb. 343: Nr. 20, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 9 Monate Kontrollzeit, Niere.
Akute Blutstauung des Nierengewebes (hier Nierenmark im Bild). Keine weiteren
pathologischen Veranderungen.
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Abb. 344: Nr. 18, HE-F., 100fch Vergr., Monate Kontrollzit,HerzmuskeI.
Herzmuskelgewebe mit geringer akuter Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 345: Nr. 18, E-Fbg., 10-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzei, Hirn.
Hirngewebe ohne pathologische Verédnderungen.

Abb. 346: Nr. 18, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit, Lunge.
Lungengewebe ohne pathologische Veranderungen.
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Abb. 347: Nr. 18, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrolizeit, Leber.
Lebergewebe mit mehreren Leberlappchen, Sinusoiden und Portalfeldern ohne
pathologischen Befund.

Abb. 348: Nr. 18, HE-Fb., 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrollzeit, Milz.
Neben einer akuten Blutstauung zeigt das Milzgewebe keine weiteren pathologischen
Befunde.

. +)

, 100-fache Vergr., 12 Monate Kontrolizeit, Niere.
Akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 349: Nr. 18, HE-Fbg.
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Abb. 350: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, H
Herzmuskelgewebe mit geringen degenerativen Verdnderungen.
Kein weiterer pathologischer Befund.

erzmuskel.

Abb. 351: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, Hirn.
Hirngewebe ohne pathologischen Befund.

B
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Abb. 352: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, Lunge.
Akute Blutstauung. Im Bild Lungengewebe mit zahlreichen Alveolen und mehreren
Bronchien ohne weitere pathologische Befunde.
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Abb. 353: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, Leber.
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.

Abb. 354: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrolizeit, Milz.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.

Abb. 355: Nr. 2, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate Kontrollzeit, Niere.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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Abb. 356: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit, Herzmuskel.
Gering degenerativ verandertes Herzmuskelgewebe. Keine weiteren Befunde.

P

Abb. 357: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit, Him.
Hirngewebe ohne pathologische Verédnderungen.

Abb. 358: Nr. 27, EFbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit, Lunge.
Mittelgradiges Odem, welches auf eine chronische Linksherzinsuffizienz hinweist, sowie
akute Blutstauung. Kein weiterer pathologischer Befund.
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Abb. 359: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrolizeit, Leber.

Akute Blutstauung. Keine weitere pathologische Veranderung.

Abb. 360: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrolizeit, Milz.
Neben einer geringen akuten Blutstauung kein weiterer pathologischer Befund.

s gl ;
Abb. 361: Nr. 27, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate Kontrollzeit, Niere.
Akute Blutstauung. Keine weiteren pathologischen Veranderungen.
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3.4 Tumoren

Die elf Tumorerkrankungen traten einschlieBlich und vor allem in der Kontrollgruppe auf.

Die einzelnen Tumorfalle dieser Studie in tabellarischer Ubersicht:

Gruppe Ident.-  Uberlebens- Tumorlokalisation Tumorentitat
Nummer zeit
CPz 112 22 Monate vordere Bauchwand gering differenziertes
Liposarkom
Knochenkollagen 151 20 Monate vordere Bauchwand mittelgradig
differenziertes
Liposarkom
TCP - kein Tumor
PMMA 93 3 Monate Hirn malignes Gliom
68 14 Monate | Thoraxwand mittelgradig
differenziertes Sarkom
(MFH)
84 16 Monate | Thoraxwand synoviales Sarkom
Gelatine 61 22 Monate  vordere Bauchwand mittelgradig
differenziertes
Liposarkom
Kontrolle 26 16 Monate Nase papillares
Fibroepitheliom
2 18 Monate Bauchwand/Leiste gering differenziertes
spindeliges Sarkom
(MFH)
15 20 Monate Unterbauch/Leiste regressiv verandertes
Sarkom (MFH)
27 22 Monate Halsregion Struma colloides
nodosa
27 22 Monate Bauchwand undifferenziertes
Sarkom (MFH)
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3.4.1 Calcium-Phosphat-Zement- (BoneSource®-) Gruppe

Abb. 362: (Code-Nr. 112 sar BS x 10), HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop.,
Weichteilprap. der vorderen Bauchwand:

Tumorformationen im subkutanen Weichgewebe mit infiltrierend und destruierend
gewachsenen vorwiegend spindeligen, teils aber auch ovalaren mittel- bis hochgradig
pleomorphen mitosereichen Tumorzellen (Lipoblasten) unter Einschluss bizarrer
Riesenzellen. Mitunter Einschluss von vorbestehenden Fettgewebsinseln. Extrazellulare

Matrix gering eosinophil und mit maBigem Kollagenfasergehalt. Kein Nachweis von
Nekrosen.

Bewertung: Gering differenziertes Liposarkom

Kommentar: Das Tier ist zum Abtétungszeitpunkt ca. 22 Monate alt, fiir Ratten dieser
Spezies ein Methusalem. Die Tumorentstehung ist somit mit groBer Wahrscheinlichkeit als
spontan einzuschatzen. Siehe Diskussion.
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3.4.2 Knochenkollagen- (Coloss®-) Gruppe

Abb. 363: (Code-Nr. 151 lip KOL x 10), HE-Fbg., 100-fache Vergr., 20 Monate postop.,
Weichteilprap. der vorderen Bauchwand:

Man erkennt rechts im Bild eine infiltrierend gewachsene Neubildung von atypischen
Lipoblasten mit mittelgradiger Zell- und Kernpolymorphie. Mitunter Einschluss
vorbestehender Fettgewebsinseln. Die extrazellulare Matrix ist mé&Big eosinophil und gering
kollagenfaserhaltig. Kein Nachweis von Nekrosen oder anderen regressiven
Veranderungen. Einige Mitosen.

Bewertung: Typisches, mittelgradig differenziertes Liposarkom

Nebenbefund: Am linken Bildrand altersentsprechend regulére quergestreifte
Skelettmuskulatur und Fasziengewebe.

Kommentar: Auch dieses Tier ist mit seinem Lebensalter von ca. 20 Monaten zum
Abtétungszeitpunkt im Greisenalter. Die Tumorentstehung ist somit wiederum mit groBer
Wabhrscheinlichkeit als spontan einzuschatzen. Siehe Diskussion.
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3.4.3 Tricalciumphosphat- (BioBase®-) Gruppe

In dieser Versuchsgruppe traten keine Tumorerkrankungen auf.

3.4.4 Polymethylmethacrylat- (Palacos®-) Gruppe

Abb. 364: Nr. 93 hir, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 3 Monate postop., Hirn.

Infiltrierend gewachsene hirneigene Tumorstrukturen stéren die Hirnarchitektur. Das
vorbestehende Hirngewebe ist auf dem vorliegenden Bild kaum mehr nachweisbar.
Zahlreiche GefaBe durchziehen das Tumorgewebe. Etliche Mitosen. Vor allem links unten
im Bild einige sogenannte Honigwabenzellen.

Bewertung: Malignes Gliom (Maligner Hirntumor)
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Abb. 365: Nr. 68 tho, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 14 Monate postop., Thoraxwand.

Im subkutanen Weichgewebe ein infiltrierend gewachsener Tumor, der aus spindeligen
mittelgradig pleomorphen Tumorzellen mit einigen Mitosen besteht. Am oberen Bildrand
origindre Hautstrukturen, rechts oben mit fokaler Hautulzeration.

Bewertung: MaBig differenziertes Malignes Fibroses Histiozytom (MFH)

Neuere Bezeichnung: Spindelzellsarkom, nicht weiter klassifizierbar (NOS)

-;" \ i L N e il L TR R .
Abb. 366: Nr. 84 tho, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 16 Monate postop., Thoraxwand.
Im subkutanen Weichgewebe der vorderen Thoraxwand gelegene infiltrierend gewachsene
nesterartige Tumorformationen mit liberwiegend ovalaren Tumorzellen, die eine
mittelgradige Pleomorphie aufweisen. Einige Mitosen.
Bewertung: Synoviales Sarkom
Differenzialdiagnostisch kommt auch ein malignes Pleuramesotheliom mit vorwiegend
epitheloider Differenzierung in Betracht.
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3.4.5 Gelatine- (Leerdefekt-) Gruppe

. 100-fa

B Nt

Abb. 367: Nr. 61 abd, HE-Fbg. che Vergr., 22 Monate postop.; Subkutanes
Weichgewebe des Abdomens.

Im subkutanen Weichgewebe infiltrierend gewachsene Tumorformationen, die mitunter
nekrotisches Abschnitte aufweisen. Uberwiegend ovalare atypische Zellen, die als
atypische Lipoblasten angesprochen werden. Einige Mitosen.

Bewertung: Auf Grund der Morphologie und der Lokalisation kommt am ehesten ein

mittelgradig differenziertes Liposarkom in Betracht.
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3.4.6 Kontrollgruppe

Nr. 26, 16 Monate postop., benigner Tumor an der Nase: Papillares Fibroepitheliom.
Kein histologisches Bild eingeflgt.

Abb. 368: Nr. 2 abd, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 18 Monate postop., Abdomen /Leiste.

Im subkutanen Weichgewebe infiltrierend gewachsene Tumorformationen. Die Tumorzellen
sind zumeist spindelzellig, mittelgradig pleomorph und weisen einige Mitosen auf.
Bewertung: Mittel- bis geringgradig differenziertes spindelzelliges Sarkom, nicht
weiter klassifizierbar (NOS)

Frihere Bezeichnung: Malignes Fibréses Histiozytom (MFH)

Nr. 15, 20 Monate postop., Unterbauch / Leiste: Regressiv verandertes Sarkom. Kein
histologisches Bild eingefligt.
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Abb. 369: Nr. 27 cer, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Hals.

Benigne nodulare Hyperplasie des Schilddriisenparenchyms mit makrofollikularer Textur.
Mehrere mit eosinrotem Kolloid gefillte Follikel. Keine Malignitatskriterien.

Bewertung: Struma colloides nodosa (Gutartige SchilddriisenvergréoBerung)

Abb. 370: Nr. 27 abd, HE-Fbg., 100-fache Vergr., 22 Monate postop., Abdomen.

Im subkutanen Weichgewebe infiltrierend gewachsene Tumorformationen. Hochgradig
pleomorphe Tumorzellen mit etlichen Mitosen. Nekrotische Bezirke.

Bewertung: Auf Grund der Morphologie und der Lokalisation handelt es sich am ehesten

um ein Undifferenziertes Sarkom, nicht weiter zu klassifizieren (NOS)
Frithere Bezeichnung: Malignes Fibréses Histiozytom (MFH)
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4 Diskussion

Als Ziel dieser Studie ist der histologische Vergleich des biologischen Verhaltens ver-
schiedener Modifikationen eines Calcium-Phosphat-Zementes im Knochen und
Weichgewebe der Wistar-Ratte definiert worden. Durch die Weiterentwicklung von
knochenmineraldhnlichen Calciumphosphaten soll ein klinischer Einsatz gerechtfertigt
und optimiert werden.

Begriindung fiir die Unerldsslichkeit des Tierversuches in dieser Studie

1. Die standardisierte Norm nach ISO/DIS 10993-6 verlangt vier Versuchstiere pro
Tétungszeitpunkt unter Einschluss von Vergleichssubstanzen. Wie in der o.g.
Norm gefordert, wurden dabei mehrere Vergleichssubstanzen untersucht.

2. In allen bisher bekannten Studien wurden dagegen weniger als die in dieser Stu-
die beurteilten 192 Tiere einbezogen. Oftmals war die Anzahl der Versuchstiere
dadurch statistisch nicht relevant.

3. Weiterhin wurden die Beobachtungszeitrdume postoperativ meist kiirzer gewahilt.
In der vorliegenden Arbeit werden Nachbeobachtungszeitrdume bei den ver-
schiedenen Versuchsarmen von bis zu 24 Monaten erreicht.

4. AuBerdem weist diese Studie eine detaillierte histomorphologische Dokumentati-
on auf. Auch dieser Aspekt trifft nur auf wenige bisher bekannte Arbeiten zu.

5. Verlassliche Daten Uiber die mechanische Stabilitdt und damit die Integration des
neuentstandenen Gewebes in den umgebenden kdrpereigenen Strukturen gibt
es bisher kaum. Auch dazu werden Aussagen getroffen.

6. Auf Grund des Fortschrittes in der Entwicklung von neuen und der chemischen
Weiterentwicklung bzw. Modifikation bereits bekannter Knochenersatzmateria-
lien, beispielsweise von Hydroxylapatitzement, Tricalciumphosphaten oder Poly-
meren, machen sich wiederholte histopathologische Untersuchungen bereits ein-
gefuhrter Materialien notwendig.

Nicht alle tierexperimentellen Untersuchungen sind ohne Abstriche auf den Menschen
Ubertragbar und eine interpretatorische Vorsicht ist geboten, wenngleich es ohne diese
Tierversuche leider oftmals nicht mdglich ist, neue Werkstoffe zu prifen (Eitel et al.
1981, Honig et al. 1997, Gomoll et al. 1999).

In-vitro-Untersuchungen weisen eine weniger gute Beurteilbarkeit auf, vor allem weil
bei ihnen die Interaktionen zwischen Implantat und Lagergewebe nicht beobachtet
werden kénnen (Burkhardt 1992, Thornton et al. 1993, Zou et al. 2003).

Die am besten geeigneten humanbiologischen Untersuchungen sind aus verstandli-
chen Grinden kaum zu realisieren und klinische Studien sind erst nach erfolgreichen
Tests an Tieren genehmigungsfahig (Testori et al. 1998, Wilson et al. 1998).
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4.1 Implantatmaterialien

4.1.1 Biokompatibilitat und Biodegradation der Implantatmaterialien

Biokompatibilitat, also Gewebevertraglichkeit in der Definition nach Epple, ist eine der
Grundvoraussetzungen, damit ein Werkstoff als Knochenersatzmaterial angewendet
werden darf.

Ziel der Verwendung eines Implantates ist die Funktionsiibernahme im Bereich eines
wie auch immer entstandenen Knochendefektes, seien es eine angeborene Missbil-
dung, ein Tumorgeschehen, ein Trauma oder ein kosmetisches ,Problem” (Spieker-
mann 1994, Wetzel et al. 1995, Zitzmann et al. 1996, Hirzeler et al. 1996, Hurzeler
1997 a und b, Quinones et al. 1997, Merten et al. 1998, Soost et al. 1998).

Erreichen lasst sich diese komplexe Eigenschaft der Biokompatibilitdt durch die Ver-
wendung solcher Materialien, die vom Lagergewebe als nicht so ,gefahrlich®, also anti-
gen bzw. kdérperfremd angesehen werden, dass eine starkere oder langer andauernde
Abwehrreaktion aufrechterhalten wird.

So werden seit etlichen Jahren z.B. Silikonkissen als kosmetische Formgeber vor allem
im Brustbereich nach Operationen von Mamma-Karzinomen eingesetzt, wobei das hier
zugrundeliegende Element Silizium im Periodensystem der Elemente nahe bei den im
menschlichen und tierischen Organismus hauptsachlich vorkommenden Elementen
Kohlenstoff, Stickstoff, Sauerstoff und Wasserstoff liegt und zumindest teilweise glei-
che oder ahnliche physikalische und chemische Eigenschaften aufweist.

Das gleiche Prinzip macht man sich bei der Verwendung von gut vertraglichem Titan
als Implantatmaterial in der Endoprothetik zunutze. Zuklnftig zum Einsatz als Kno-
chen- oder sonstigem Ersatzmaterial vorgesehene chemischen Stoffe bzw. Elemente
mussen (bewusst oder unbewusst) diesem Gesichtspunkt der Materialkompatibilitat
unterworfen werden.

Bei allen in dieser Studie untersuchten Materialien konnte eine Biokompatibilitat belegt
werden. Es waren keine AbstoBungsreaktionen oder langerdauernde Entziindungsre-
aktionen zu beobachten. Diesbezuglich erfllliten damit alle hier untersuchten Werkstof-
fe die Kriterien. Unterschiede zu bisherigen Materialstudien wurden nicht gefunden.

Sowohl der verwendete Calcium-Phosphat-Zement ohne Beimengungen (Versuchs-
gruppe 1) als auch die Modifikationen mit Knochenkollagen (Versuchsgruppe 2) oder
Tricalciumphosphat (Versuchsgruppe 3) zeigten eine reizlose Einheilung und keine
Stimulation einer Abwehrreaktion. Auch die mit untersuchten PMMA-Implantate in Ver-
suchsgruppe 4 und die in die Leerdefekte der Versuchsgruppe 5 implantierte Gelatine
waren durch Biokompatibilitdt gekennzeichnet.

Die Geschwindigkeit und das Ausmaf der Biodegradation sind im Unterschied zu an-
deren Studien in der Auswertung dieser Studie als nicht allein wesentlich flir die ge-
winschte Biokompatibilitédt zu beurteilen. Nach bisherigen Studien sollte die Biodegra-
dation nicht zu langsam erfolgen, weil sonst die hier gesehene meist geringgradige
resorptive Entziindung monatelang aufrechterhalten wirde, ebensowenig sollte sie
nicht zu schnell erfolgen, weil méglicherweise die Resorptions- und Phagozytosekapa-
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zitat des Lagergewebes Uberschritten werden kénnte und unerwlinschte Nebenwirkun-
gen wie hohergradige aseptische Entziindungen mit Implantatiockerung und/oder -
verlust auftreten (Weckbach 1990, Rokkanen 1990, Steinmann 1990, Santavirta et al.
1990, Bdstmann 1991, Hofmann 1992 und 1995).

Biodegradation bedeutet den Verlust des Materialgeflges, verursacht durch auf das
Implantat einwirkende physikalische oder chemische Krafte. Damit diese Krafte wirken
kénnen, bedarf es mehrerer Voraussetzungen, insbesondere einer entsprechenden
Materialbeschaffenheit.

Der Calcium-Phosphat-Zement zeigt in allen Versuchsgruppen keine Biodegradation.
Begriindet wird dieses Verhalten in seiner chemischen Zusammensetzung und offen-
bar unzureichenden Porositat. Damit lasst sich hier ein Unterschied zu einigen anderen
Studien belegen.

Das osteokonduktive Knochenkollagen im Versuchsarm 2 ist durch eine Biodegradati-
on und einen Umbau in Bindegewebe und partiell in neues Knochengewebe gekenn-
zeichnet. Das wird auf die osteoinduktiven Eigenschaften dieses Materials zurlickge-
fihrt. Damit ist hier eine Ubereinstimmung mit gleichlautenden bisherigen Studien zu
verzeichnen.

Der Tricalciumphosphat im Versuchsarm 3 zeigt eine oberflachliche Biodegradation.
Auch hier ist damit eine Ubereinstimmung mit bisherigen Studien zu verzeichnen.

Das PMMA zeigt keine Biodegradation und ein bioinertes Verhalten, wie hinreichend
aus bisherigen Studien und Materialanwendungen bekannt.

Die Gelatine wird bei bekannter Osteoinduktivitat biodegradiert und resorbiert.

Ubereinstimmend mit der guten Biokompatibilitat von Knochenkollagen, Gelatine und
TCP war eine unterschiedlich ausgepragte Biodegradation dieser Materialien zu ver-
zeichnen. Doch zeigten auch der CPZ und PMMA eine Biokompatibilitét trotz der feh-
lenden bzw. nicht zu belegenden Biodegradation.

4.1.2 Materialeigenschaften

Intraoperativ sind einige Materialeigenschaften wie die Festigkeit durch Zementpasten-
kompression, Luftfeuchtigkeit oder Oberflachenglte nicht zu beeinflussen.

Andere Eigenschaften wie die Porositat des Kristallgefliges, DefektgroBen, Defekthau-
figkeit oder Umsetzrate lassen sich beeinflussen.

Die in dieser Arbeit festgestellte bzw. bestatigte Bestandigkeit von Calcium-Phosphat-
Zement im biologischen Lagergewebe ist auf dessen thermodynamische, biochemi-
sche und biophysikalische Eigenschaften zurtckzufuhren. Die bei der Aushartung des
Materials nach dessen Abbindereaktion und Einbringung ins Lagergewebe eingegan-
genen Bindungen (hier die nahezu unldsliche lonenstruktur im Salz) kénnen von den
Osteoklasten bzw. Fremdkorperriesenzellen nicht aufgebrochen werden. Es ist ein
Zement entstanden, der sich durch die Osteoklasten nicht phagozytieren lasst. Die
PorengréBe ist fir das Einwachsen von GefaBen und osteoinduktiven Substanzen zu
klein bzw. eine ausreichende Mikro- und Makroporositat liegen nicht vor.
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Dieses Material ist gesichert chemisch zu stabil. Von sich aus ist dieses Material auf
Grund fehlender osteoinduktiver Eigenschaften nicht in der Lage, sich zu degradieren.
Maoglicherweise ist aber eine Vermischung mit anderen Werkstoffen angezeigt. Eine
Nutzung der durchaus vorhandenen vielfaltigen positiven Eigenschaften dieses Materi-
als in Bezug auf die Anwendung als Knochenersatzmaterial in nicht Last tragenden
Bereichen mit zwei oder noch besser drei begrenzenden Defekirdandern bzw. Zysten-
wéanden und bei solchen Indikationen, bei denen die (vollstandige) Resorption nicht
priméares Ziel ist, scheint eine pragmatische und medizinisch vertretbare Lésung.

Die Beimengung von stabilisierenden Fasern kénnte die Festigkeit bzw. biomechani-
sche Stabilitdt von CPZ soweit verbessern, dass ein Einsatz dieses Materials auch in
Last tragenden Bereichen diskutiert werden sollte und realisiert werden kann (Hing et.
al. 1999, dos Santos et al. 2003, Gbureck 2004).

Das hier untersuchte Colloss® ist ein Vertreter dieser Werkstoffklasse. Es wurde von
der Fa. Ossacur, Oberstenfeld, zur Verfligung gestellt.

Colloss® ist ein aus bovinem Knochen gewonnenes Biomaterial mit osteoinduktiven
Eigenschaften. Es unterstitzt und induziert die Knochenneubildung. Da es aus Kalbs-
knochen hergestellt wird, handelt es sich immunologisch um einen Fremdprotein-
Komplex. Durch die De- und Renaturierung bei der Herstellung und die fibrillare Struk-
tur sind Kollagene aber laut Herstellerangaben in seltenen Féllen unvertraglich, den-
noch keimfrei und mit erhaltener biologischer Aktivitdt. Gegebenenfalls sind hier auch
noch laufende tierexperimentelle und klinische Studien abzuwarten und auszuwerten.

Der Vorteil dieses Materials im Vergleich zu anderen Wachstumsfaktoren besteht dar-
in, dass es mehrere osteoinduktive Proteinkomplexe enthalt und deshalb dem physio-
logischen Normalzustand eher gerecht werden kann als die Verwendung eines einzel-
nen Wachstumsfaktors.

In der hier untersuchten Charge von Knochenkollagen im Versuchsarm 2 konnte ein-
drucksvoll dessen osteoinduktives Potenzial belegt werden. Allerdings waren nur Teile
der Kollagenareale knéchern ersetzt; andere waren bindegewebig umgewandelt. Of-
fenbar sind gréBere Mengen BMP sowie weitere osteoinduktive Stimulanzien zur
Osteoneogenese notwendig. Auch muss noch weiter untersucht werden, ob es sich um
eine echte oder um eine metaplastische Knochenneubildung handelt, falls man hier
einen Unterschied postulieren will. Letztere ist auf Grund versprengter Stammzellen
und Osteoblasten im Narbengewebe um groBe ehemalige Traumabezirke, z.B. Zu-
stand nach HUft-TEP, allgemein bekannt. Das Prinzip der Osteoinduktion durch ent-
sprechende Vorlduferzellen ist jedoch gleich.

Die ideale Dosisbestimmung der osteoinduktiven Substanzen muss noch ausgearbeitet
werden, damit weder eine UberschieBende noch eine lediglich partielle Umwandlung
des Implantates in neuen Knochen resultiert (Kawamoto et al. 2003). Denkbar waren
auch eine Anreicherung der eingesetzten Kollagene mit BMP’s (Klbler 1995, 1997,
1998 a, b und c, Kibler et al. 1999) sowie eine Beimpfung mit Stammzellen oder
Wachstumsfaktoren, z.B. TGF beta-1. BMP’s sind aber derzeit noch sehr kosteninten-
siv. Die von Kubler et al. eingesetzten BMP-Mengen in ihren Versuchstieren wirden
bei der Anwendung am Menschen mit ungleich héherer Kérpermasse aufBerhalb von
Studien derzeit nicht finanzierbar sein.

203/ 278



Diskussion

In der Verwendung von Kollagenen als Knochenersatzmaterial steckt ein groBes Po-
tenzial, wenn sein vollstdndiger Abbau und Ersatz durch kérpereigene kndcherne
Strukturen ein priméres Ziel ist.

In einer aktuellen Arbeit von Kloss et al. 2004 wurde auf die Anwendungsmaéglichkeit
von Colloss® als einem osteoinduktiven Proteinkomplex zur Regeneration knécherner
Defekte verwiesen. Wie in der hier vorliegenden Studie wurde der Nachweis eines
osteoinduktiven Potenzials dieses Materials erbracht.

Im Vergleich zur Implantation autogener Spongiosa findet sich in der Studie von Kloss
eine frihzeitige, Uberstirzte Knochenneubildung. Diesen Sachverhalt kann man als
Vorteil sehen, weil dadurch eine schnellere Wiederherstellung der mechanischen Sta-
bilitdt im Defektbereich realisiert wird und das vergleichsweise schneller erfolgende
Einwachsen von Bindegewebe verhindert werden kann. Als Nachteil kdnnte sich die
maoglicherweise geringere Qualitat des Uberstirzt neu gebildeten Knochens erweisen.
Die zuviel gebildete Knochenmenge unterliegt einem Rickbau und einer Remodellati-
on, wodurch erst nach Monaten eine nach Form und Funktion ansprechende Knochen-
substanz vorliegt. Zur Objektivierung diesbezliglicher bisher noch nicht geklarter Sach-
verhalte sind noch weitere Studien und Verlaufsbeobachtungen notwendig. Eine aktu-
elle Arbeit von Wirzler et al. 2004 hat sich der Uberstiirzten Knochenneubildung ange-
nommen und zeigt als Ergebnis ihrer histologisch abgesicherten Studie (mit Beimen-
gung von BMP-2 zu einem kollagenen Scaffold) einen biomechanisch stabilen Kno-
chen, der Zeichen einer funktionellen Adaptation aufweist. Weiterhin kann der Vorteil
einer schnelleren Konsolidierung des Defektbereiches gegeniber einem autologen
Knochentransplantat bestatigt werden.

Im physiologisch entstehenden Knochen werden durch die Einlagerung von Calcium-
salzen in Kollagenstrukturen groBe Harten erreicht. Die bisherige Verwendung von
Kollagen in Reinform als Knochenersatzmaterial weist jedoch bisher eine unzureichen-
de mechanische Stabilitat auf. Die Einlagerung von Calciumsalzen in Kollagene ist im
Labor noch nicht etabliert.

Die Herausforderung fehlender bzw. unzureichender biomechanischer Stabilitdt von
Kollagenfasern, Wachstumsfaktoren oder BMP’s beschéftigt mehrere Forschungs-
gruppen. So wird in einer Arbeit von Ruhe et al. 2004 in einem ersten Versuchsarm ein
pordéser Calcium-Phosphat-Zement (mit osteokonduktiven Eigenschaften, ausreichen-
der biomechanischer Stabilitét, aber fehlender Degradation, kombiniert mit BMP-2 we-
gen der exzellenten Osteoinduktivitat) mit einer Komposition aus absorbierbaren oste-
oinduktiven Kollagenfasern (ACS) mit BMP-2 in einem zweiten Versuchsarm vergli-
chen. Es findet sich jeweils eine Knochenneubildung, aber im CPZ-Versuchsarm mit
unvollstandiger Degradation und Resorption, im Kollagen-Versuchsarm mit fehlender
bzw. unzureichender biomechanischer Stabilitat.

Zum jetzigen Zeitpunkt ist bei osteoinduktiven Knochenkollagenen, aber auch bei
Wachstumsfaktoren und BMP’s festzustellen, dass bisher noch ungeklérte Fragen der
biomechanischen Stabilitat, der richtigen bzw. optimalen Dosis wie auch gelegentlich
berichteter aseptischer entziindlicher Schwellungen geklart werden missen, um durch
gesicherte Fakten einen Einsatz dieser interessanten Werkstoffe als vollstandig resor-
bierbare sowie immunologisch und biomechanisch sichere Knochenersatzmaterialien
zu ermdglichen (Marukawa et al. 2001, Santhosh et al. 2001, Yokota et al. 2001, Choi
et al. 2002, Seto et al. 2002, Nagao et al. 2002, Rickert et al. 2003, Kasahara et al.
2003, Ueki et al. 2003).

204/ 278



Diskussion

Das im Versuchsarm 3 untersuchte Alpha-Tricalciumphosphat zeigt zwar eine im Ver-
gleich zu Calcium-Phosphat-Zementen etwas bessere Degradation, jedoch insgesamt
nur geringgradig und randstandig. Der volumenmaBig gr6Bte Teil der Implantate
verblieb nahezu inert bzw. biotoleriert Gber den gesamten Beobachtungszeitraum im
Lagergewebe liegen. Offensichtlich sind auch hier durch die Entstehung von Hydroxy-
lapatitzement bei der Abbindereaktion und Aushartung die PorengréBen nicht ausrei-
chend groB genug fir ein Einwachsen von Zellen und GefaBen. Es fehlt offenbar das
Stimulans fir eine Umwandlung in kérpereigene Strukturen.

Durch die Verwendung von Beta-Tricalciumphosphat mit zahlreicheren Makro- und
Mikroporen lieBe sich aber eine Verbesserung der Degradation und Resorption errei-
chen (vgl. hierzu u.a. die Angaben der Fa. Curasan zum Beta-TCP Cerasorb®).

Tricalciumphosphate eignen sich nach dem derzeitigen Wissensstand sehr gut als
Tragersubstanzen fir osteoinduktive Materialien, welche selbst keine ausreichende
Stabilitat aufweisen.

Unter der Bezeichnung Acrylate werden eine Vielzahl von Polymeren auf der Basis von
Acrylsaure und Methacrylsaure sowie deren Ester zusammengefasst. PMMA wurde
erstmals 1933 von R6hm und Haas zu harten, transparenten Blécken polymerisiert. Es
wird heute vielféltig eingesetzt. Besonders geschatzt werden seine hohe Harte bei ho-
her Festigkeit und Steifigkeit. Polymethylmethacrylate sind die derzeitig am haufigsten
verwendeten nichtresorbierbaren polymeren Knochenersatzmaterialien (Breusch et al.
2003). Das hier zum Einsatz gekommene Palacos® der Fa. Merck ist eines der be-
kanntesten PMMA.

Sie sind ausreichend mechanisch stabil und biokompatibel. Ginstige Eigenschaften
sind die von Anfang an feste Knochenzement-Verankerung, die einfache Verarbeitbar-
keit, die kurze Polymerisationszeit (ca. 10 Minuten), die rasche Belastbarkeit und die
Maoglichkeit, Zusatze beizumischen. Nachteile bestehen in der kontinuierlichen Abgabe
kleiner Mengen toxischer Substanzen postoperativ in das benachbarte Gewebe (nicht
polymerisierte Methylmethacrylat-Monomere) sowie in einer reichlichen Freisetzung
toxischer Substanzen beim Abbindevorgang und in einer Warmeentwicklung bei der
Aushartung des Materials bis zu 70°C und nach anderen Angaben bis 120 °C.

Die aus der haufigen operativen Anwendung, z.B. bei der Implantation von zementier-
ten Totalendoprothesen des Hiiftkopfes, bekannten Materialeigenschaften konnten in
der Versuchsgruppe 4 mit PMMA bestéatigt werden. Degradation und Resorption des
Implantatmaterials fanden sich nicht, jedoch besteht ein bioinertes Verhalten in kné-
chernen Strukturen. Bei der Implantation in Weichgewebe findet sich eine fibrése Ein-
scheidung und es handelt sich damit um ein biotoleriertes Material. Damit ergeben sich
einige gute Biokompatibilitdtseigenschaften, die beim derzeitigen Fehlen besserer Al-
ternativen trotz der oben genannten Unzulanglichkeiten zur Anwendung als Knochen-
zement und Knochenersatzmaterial berechtigen.

Gelatine weist eine allgemein bekannte Resorbierbarkeit auf (Bigi et al. 2004). Es ist
ein Material, welches ahnliche Proteinbestandteile wie die dekalzifizierte Knochenmat-
rix aufweist.

In knéchernen Strukturen l&sst sich eine Knochenneubildung nachweisen. Im Weich-
gewebe wird es durch Narbengewebe ersetzt.
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Die Verwendung in der Studie als Platzhalter im Leerdefekt ermdglichte die Beobach-
tung von Umbauvorgangen in den verschiedenen definierten postoperativen Zeitrau-
men. So konnten unter anderem die einzelnen Phasen der Osteogenese stellvertre-
tend mit ihren spezifischen zellularen Vertretern histologisch identifiziert, verfolgt und
bewertet werden.

4.1.3 Herstellungsverfahren und Herstellungstemperaturen

Neben der chemischen Zusammensetzung von Implantaten spielen auch Herstel-
lungsmethoden eine wichtige Rolle bei den Materialeigenschaften und damit fir Fes-
tigkeit, Degradation und Resorptionsverhalten.

In einer Studie wurden deshalb Versuche mit einer Vorverdichtung von Zementpasten
vor der Sinterung durchgefiihrt (Gbureck et al. 2003 a). Dabei wurde durch eine Vor-
verdichtung des verwendeten TCP eine héhere Festigkeit erreicht.

Die durch die Verdichtung des Materials und damit Verringerung der Poren zu vermu-
tende Verschlechterung der Degradations- und Resorptionseigenschaften wurde dabei
zugunsten der angestrebten biomechanischen Stabilitat bewusst in Kauf genommen.

In diesem Zusammenhang ergibt sich folgende Uberlegung: Bei der Zielsetzung muss
bei den derzeitig verwendeten Knochenersatzmaterialien, dem derzeitigen Wissens-
stand und dem bisherigen Fehlen eines idealen klinisch anwendungsbereiten Kno-
chenersatzmaterials grundséatzlich bei jeder Materialentwicklung, bei jedem tierexperi-
mentellen Versuch und spéter bei jeder klinischen Anwendung am Patienten die Ent-
scheidung getroffen werden, ob das eingesetzte Implantat vor allem einen Defekt sta-
bilisieren soll und man unter Umstanden auch eine fehlende oder unvollstandige Re-
sorption akzeptiert, oder ob die vollstdndige Resorption unbedingt gefordert wird und
dafir der Stabilitat des Konstruktes nicht das primére Interesse gilt. Die Stabilitat kdnn-
te dann mit temporaren Metallschienen oder einer Ruhigstellung des Operationsberei-
ches gewabhrleistet werden.

Das Sintern stellt seinerseits einen weiteren Eingriff in die Materialbeschaffenheit dar.
Durch den Sinterungsvorgang (beschrieben im Glossar) werden Partikel bzw. Granula
verschmolzen und miteinander verbacken. Dadurch wird eine u.U. vorteilhafte Materi-
alverdichtung und -verfestigung erreicht, die jedoch zu Lasten der Porenanzahl und
PorengréBe geht. Durch die Schrumpfung des Implantates ergibt sich eine geringere
Oberflache und damit Angriffsflache. Die Biodegradierbarkeit wird vermindert.

Das Sol-Gel-Verfahren (ebenfalls im Glossar beschrieben) stellt eine weitere Innovati-
on bei der Herstellung von Knochenersatzmaterialien dar.

Bisher waren fir die Herstellung verschiedenster Knochenersatzmaterialien, insbeson-
dere Keramiken, hohe Temperaturen von z.T. mehr als 1000°C notwendig. Es gibt in
letzter Zeit Entwicklungen, bei denen durch ein Sol-Gel-Verfahren nur noch Tempera-
turen von etwa 200°C bendétigt werden. Dadurch entstehen im Rahmen von Ausfal-
lungs- oder Abscheidungsvorgangen viel kleinere Partikel, die viel leichter und schnel-
ler phagozytiert werden kdnnen.

Auch Bohner berichtete schon 2001 von unterschiedlichen Materialeigenschaften bei
Niedrig- und Hochtemperatur-Calciumphosphaten.
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Die in dieser Studie untersuchten Calcium-Phosphat-Zemente und deren Modifikatio-
nen wurden noch konventionell hergestellt.

Der Calcium-Phosphat-Zement wurde durch eine Abbindereaktion gewonnen .
Das Knochenkollagen entstand durch Lyophilisation aus Rinderknochen.
Das Tricalciumphosphat ist durch einen Sinterungsvorgang hervorgegangen.

PMMA wurde durch Polymerisation von Methylmethacrylatmonomeren hergestellt.

4.1.4 Oberflachengestaltung und Oberflachenbeschichtung

Zunachst ist bei Zielsetzung einer mdglichst schnellen und umfassenden Degradation
und Resorption des implantierten Materials fur eine gréBtmdgliche Oberflache des Imp-
lantates zu sorgen, weil dadurch die Kontaktflache zum umgebenden Lagergewebe
und damit die Angriffsflache flr degradierende Faktoren und resorbierende Zellen ver-
gréBert wird. Dies kann auch durch die Gestaltung der Implantatoberflache oder eine
Oberflachenbeschichtung versucht werden.

Wie in den vorangegangenen Kapiteln, insbesondere bei der histologischen Auswer-
tung, gezeigt werden konnte, kommt dem Grenzbereich (Interface) zwischen dem Imp-
lantat und dem umgebenden Lagergewebe die entscheidende Bedeutung fir chemi-
sche und enzymatische Reaktionen zu. In diesem Bereich ist es fur die zur Osteoneo-
genese befahigten Zellen, Botenstoffe etc. mdglich, ihre Wirkung zu entfalten (bspw.
Anheftung, Initiation chemischer Reaktionen oder biologischer Vorgange).

Durch eine Aufrauung der Implantatoberflache ist eine VergroBerung und eine Verbes-
serung der Verankerungsmoglichkeit fur angeschwemmte Zellpopulationen mdglich
(Buser et al. 1991, Wong et al. 1995).

Durch eine Beschichtung von weniger gut biokompatiblen oder zu glatten Werkstoffen,
die aber andere Vorteile wie z.B. eine hohe Stabilitdt aufweisen, mit kompatibleren
Materialien wird der Versuch unternommen, die Vorteile beider Werkstoffe zu nutzen
und das fir das umgebende Lagergewebe biokompatiblere und resorbierbarere Mate-
rial an die AuBenseite des weniger gut tolerierten und resorbierbaren Implantates zu
bringen (Feifel et al. 1994).

So wird bereits seit einigen Jahren versucht, auf diesem Wege der Oberflachenbe-
schichtung eine héhere Einheilungsfestigkeit von implantierten Titanschéaften im Rah-
men einer Huft-Totalendoprothese (HUft-TEP) zu erreichen (Hartwig et al. 2003). Dabei
werden aufgeraute Titanschéfte durch ein Spritzgussverfahren mit Plasmasprayern
beschichtet. Verwendet wird TCP.

Als weiterer Aspekt wird bei diesem Beispiel weniger oder kein PMMA-Zement bené-
tigt, der bekanntermaBen nicht resorbierbar ist und geringe Mengen toxischer Mono-
mere freisetzt.

Die in dieser Studie untersuchten Implantate haben die bekannten Oberflacheneigen-
schaften der eingesetzten Materialien. Eine zuséatzliche Oberflachenbeschichtung oder
-behandlung war nicht ausgefihrt worden.
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Der CPZ ist an der AuBenseite nur geringgradig oberflachenaktiv, wenig rau und damit
relativ glatt. Somit erklart sich hier das fehlende biodegradable Verhalten.

Das Knochenkollagen weist eine watteartige Konsistenz und eine fibrillare Struktur und
somit eine insgesamt groBe Oberflache auf. Die gefundene Biodegradation kann damit
mit erklart werden.

Der TCP ist in gesinterter Granulatform vorhanden und damit an der Oberflache aufge-
raut und stellt damit eine gréBere Angriffsflache als der CPZ dar. Die geringgradig ge-
fundene Biodegradation kann damit erklart werden.

Das PMMA ist durch eine relativ glatte spréde Oberflache gekennzeichnet. Die be-
kannte Nichtresorbierbarkeit und das inerte bzw. biotolerierte Verhalten finden hier ihr
entsprechendes strukturelles Korrelat.

4.1.5 Hinzufliigen osteoinduktiver Substanzen

Durch die Benetzung oder Durchtrdnkung der oben beschriebenen osteokonduktiven
Stltzgerste (Scaffolds) wie z.B. CPZ, TCP und BCP (biphasisches Calciumphosphat)
mit osteoinduktiven Substanzen, z.B. mit BMP (Wang E. A. et al. 1990, Herr et al.
1993, Terheyden et al. 1997, 1999 und 2001, Bessho et al. 1999, Marukawa et al.
2001, Seto et al. 2002, Nagao et al. 2002, Choi et al. 2002, Kawamoto et al. 2003,
Ueki et al. 2003), Fibrin (Zilch 1980, Daculsi et al. 1992, Santhosh et al. 2001, Bagot
D’Arc et al. 2003), Thrombozyten oder Platelet Rich Plasma (Zechner et al. 2003, Lu-
boshitz et al. 2004) wird erwartet, die Osteoneogenese zu initieren und/oder zu ver-
starken. Die Bioaktivitat solcherart behandelter Materialoberflachen bzw. Implantatma-
terialien wird dabei deutlich verbessert (Jung et al. 2003). Der biowissenschaftliche
Hintergrund sind die in den o.g. osteoinduktiven Zuséatzen enthaltenen osteostimulie-
renden Wachstumsfaktoren.

Weiterhin kann durch eine ausgeldste Verstarkung einer Einheilungsreaktion eine bes-
sere Integration des Implantates im Lagergewebe und damit eine héhere Belastungsto-
leranz, insbesondere bei Zug, Torsion oder Druck, erwartet werden.

Derartige Prinzipien einer kontrollierten Wirkstofffreisetzung werden bereits bei der
Beimengung von Antibiotika (Gentamicinkugeln) in granulatartigen teilweise bzw. lang-
sam resorbierbaren Materialien angewendet.

Durch die Verstarkung der Osteoinduktion und eine mdglichst vollstdndige Resorption
des Implantatmaterials werden weiterhin aseptische Spatkomplikationen mit einer Ak-
kumulation von Fremdkdrperriesenzellen um Implantatreste vermieden bzw. ausge-
schlossen. Diese Entziindungen sind immer an Fremdk&rper gebunden und erweisen
sich dadurch als morphologisches Korrelat fir verbliebenes kérperfremdes Implantat-
material. Wo sich keine Implantatreste befinden, kann es keine chronisch-rezidivierte
Entziindung geben, da kein entsprechendes Substrat vorliegt (Foitzik et al. 1999).

In der hier zu besprechenden Studie wurde in Versuchsgruppe 2 durch die Vermen-
gung von CPZ mit osteoinduktivem Kollagen eine Hinzuflgung osteoinduktiver Sub-
stanzen realisiert.

In der histomorphologischen Auswertung konnten eindrucksvolle Verédnderungen in der
Morphologie der Implantate dokumentiert werden. Es waren eindeutig neugebildete
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Knochenstrukturen sowohl in den Knochen- als auch in den Muskellokalisationen der
Implantate zu finden. Im Vergleich mit den Versuchsarmen 1 und 3, bei denen solche
Veranderungen nicht gefunden wurden, ist damit der Nutzen osteoinduktiver Zuséatze
belegt. Es war hier eine Ubereinstimmung mit vorbestehenden Studien zu diesem Ma-
terial zu verzeichnen.

Die z.Z. spektakularste Veréffentlichung fir die Anwendung von Wachstumsfaktoren
betrifft einen 56-jahrigen Patienten der Universitat Kiel. Dabei wurde eine heterotope
Knochenneubildung im Musculus latissimus dorsi aus Bio-Oss® und Wachstumsfakto-
ren (hier: rhBMP-7 bzw. Op-1) eindrucksvoll belegt. Das Langzeitergebnis einschlie-
lich Remodellation und biomechanischer Belastbarkeit (Kaudruck!) nach kirzlich er-
folgter Rekonstruktion im Unterkieferbereich nach tumorbedingter Resektion der ge-
samten Mandibula wird in einer spateren Studienauswertung erwartet (Warnke et. al.
2003 und 2004).

Einen anderen interessanten Ansatz verfolgt die Arbeitsgruppe um Wdarzler in Wirz-
burg, die einen rekombinanten Wachstumsfaktor an Heparin koppelt, um dessen Ver-
weildauer am Wirkort zu erhéhen.

Bei der Anwendung von rekombinanten Wachstumsfaktoren sind noch viele Fragen zu
klaren. Proteine unterliegen Umbauvorgangen wie Dimerisierung, Glykosilierung oder
Acetylierung. Die dabei potenziell auftretenden Modifikationen sind nur schwer vorher-
sehbar und nachvollziehbar und kénnen beim klinischen Einsatz zu einer verminderten
Leistungsfahigkeit oder zu einer allergischen Reaktion fuhren. Auftretende Schwellun-
gen stéren die lokale Funktionalitat. Etliche Fragen bezuglich Dosisfindung von Protei-
nen, Ausscheidungsmaoglichkeiten oder ektoper Knochenneubildung sind noch nicht
ausreichend beantwortet.

Aus betriebswirtschaftlicher Sicht ist auch auf Grund des nicht Gberschaubaren Markt-
potenzials und patentrechtlicher Vorschriften, u.a. dem Medizinproduktegesetz mit der
Einstufung neuer Implantatmaterialien als Medizinprodukt oder Arzneimittel und damit
verbundener langwieriger Zulassungsverfahren, ein Engagement in diesem Bereich ein
wirtschaftliches Wagnis.

4.1.6 Interkonnektierende Porositat und PorengroBe

Durch die pordse Gestalt eines Implantates lassen sich Material und Gewicht sparen.
Weiterhin wird durch idealerweise miteinander kommunizierende Poren und Hohlrau-
me die Mdglichkeit geschaffen, die innere Oberflache eines Implantates um ein Vielfa-
ches zu vergréBern. In diese ,LeitstraBen” (eine der Voraussetzungen fiir Osteokon-
duktivitat) kédnnen entsprechend den Porengr6Ben Wachstumsfaktoren, Zellen und
Gewebe ein- und vordringen und dort ihre Funktion Gbernehmen.

Die optimale PorengrdBe fur ein Einwachsen von Gewebe liegt zwischen 100 und 500
Mikrometer (Eggli et. al. 1988, Dalculsi et. al. 1990, Chang et. al. 2000). Die optimale
Porositat fir ein Gewebeeinwachsen liegt bei ca. 70 % (Toth et. al. 1995).

In diesem Zusammenhang sei auch auf die Bedeutung der GréBe der einzelnen Gra-
nula beim Einsatz von Granulaten verwiesen. Je gréBer eine Granulatpartikel, desto
langer dauert deren Resorption.
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Fir die Problematik der sogenannten Partikelkrankheit ist die GroBe der bei Abbau-
oder Degradationsvorgangen freigesetzten Partikel von Bedeutung. Die kritische Parti-
kelgréBe scheint dabei bei den verschiedenen Materialien durchaus zu differieren. Zu-
meist werden aber Partikel von mehr als 10 Mikrometern als der Phagozytose nicht
mehr zuganglich beschrieben. Die kritische GréBe liegt nach unterschiedlichen Litera-
turangaben bei ca. 0,3 bis 10 Mikrometern (Kobayashi et al. 1997, Green et al. 1998).
Kleinere Gewebebrdckel kénnen relativ problemlos phagozytiert werden, gréBere als
kérperfremd erkannte Implantatpartikel werden durch anhaftende Fremdkérperriesen-
zellen mit Hilfe von organischen Sauren weiter angedaut. An den Partikeln mit kriti-
scher GroBe jedoch gehen die Makrophagen offenbar aus chronisch-“frustraner* Uber-
lastung und Uberséttigung zugrunde, wodurch bei ihrem Zerfall eine sich immer wieder
und weiter unterhaltende Entziindungsreaktion initiiert und aufrechterhalten werden
kann (Maguire et al. 1987, Ersek et al. 1991, Lemperle et al. 1995).

Ideal waren demzufolge solche Knochenersatzmaterialien, die riickstandslos in auss-
cheidbaren Abbaustoffen wie Kohlendioxid und Wasser enden oder in zellmembran-
gangige Mineralien und Elektrolyte wie z.B. Calcium oder Phosphor bzw. Phosphat
metabolisiert werden.

Materialinnovationen, z.B. die aus Hydroxylapatit bestehende Ostim®-Paste der Fa.
Heraeus Kulzer, enthalten PartikelgréBen im Nanometerbereich. Die Partikel werden
laut Herstellerangaben vollstandig phagozytiert und durch eine dem Material innewoh-
nende ,intrinsische” Osteoinduktivitdt durch neugebildeten Knochen ersetzt. Wie dabei
die offenbar entziindlichen Abbauvorgange moderiert werden und wie die mechanische
Stabilitat Gber die ersten postimplantaren Wochen bei ca. 60 % Wasseranteil gesichert
wird, muss in noch ausstehenden Studien mit EU-Richtlinien beobachtet und dokumen-
tiert werden. Auch das beschriebene Einwachsen von GeféaBen (GeféaBendothelien),
aber dennoch ein ausbleibendes Einwachsen von stérendem Bindegewebe
(Fibroblasten), sollte noch objektiviert werden. Osteoblasten als aus genetischer Sicht
spezialisierte Fibroblasten sind zur Osteoneogenese im Implantatbereich notwendig.

Dieses Material wurde von russischen Wissenschaftlern entwickelt und Produktinfor-
mationen liegen bisher nur in russischer Sprache vor (Pankratov et al. 1995, Bezrukov
et al. 1998).

Durch die Pastenform scheint eine gute intraoperative Handhabung gewahrleistet und
die vollsynthetische Herstellung schlieBt ein Infektionsrisiko aus.

Durch die Porositat eines Implantatwerkstoffes lassen sich demnach Aspekte wie die
Vaskularisation, das Einwachsen von Kollagenfibrillen, bindegewebige Verkapselung,
aber auch Osteokonduktivitat und Osteoinduktivitat fir jedermann offensichtlich hervor-
ragend beeinflussen (LeGeros et al. 1988, Yokozeki et. al. 1998, Demers et al. 2002,
del Real et al. 2003, Zou et al. 2003, Ginebra et al. 2004).

Durch das ermdglichte Einwachsen von Zellen und GefaBen kann einerseits eine Be-
schleunigung von Umbauvorgangen in Gang gesetzt werden, andererseits wird die
Implantatstabilitat durch gleichzeitig auch von innen heraus mit stattfindende Umbau-
vorgange besser gewahrleistet.

Soll bei einem Implantat keine vollstandige Resorption erfolgen, so wird aber durch
eine hochgradige Porositat des implantierten Materials mit groBer Wahrscheinlichkeit
durch einwachsende Zellen und Gewebe eine sehr gute Integration des Implantates im
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Lagergewebe erfolgen (kbnnen) und eine héhere mechanische Stabilitat gewéahrleistet
(Verbesserung der Osteointegration).

In dieser Studie zeigte sich eine offenbar zu geringe Porositat des CPZ, wodurch es
nicht zu einer Degradation und Resorption dieser Implantatgruppe gekommen war.

Das Komposit CPZ mit Knochenkollagen in Versuchsgruppe 2 wies entsprechende
Poren an der Grenze der beiden Komponenten und eine lockere Textur des Kollagens
auf. Es waren eindrucksvolle Degradations- und Resorptionserscheinungen zu beo-
bachten.

Das Komposit CPZ mit Alpha-TCP in Versuchsgruppe 3 zeigte in den CPZ-Anteilen
wiederum eine nahezu fehlende Porositat, in den Alpha-TCP-Anteilen war sie ge-
ringgradig ausgepragt. Dadurch konnte lediglich eine oberflachliche und geringgradige
Degradation belegt werden. Eine Resorption war nur sehr sparlich zu belegen. Das
Ergebnis befindet sich in Ubereinstimmung mit den meisten bisherigen Studien zu die-
ser Materialmodifikation (Daculsi et al. 2003).

Das PMMA war durch eine fehlende Porositat gekennzeichnet. Eine Degradation oder
Resorption waren nicht aufgetreten.

4.1.7 Phasenreinheit

Die Phasenreinheit eines keramischen Werkstoffes ist verantwortlich flr ein einheitli-
ches Léslichkeitsverhalten. Fremdphasen stéren insofern, dass sie entweder zu schnell
degradieren und resorbiert werden und damit die Materialstabilitdt gefahrden oder bei
zu langsamer bzw. fehlender Degradation und Resorption als Rest im neu entstande-
nen Knochen verbleiben und dort die Remodellation behindern.

Die in dieser Studie zum Einsatz gekommenen Materialien, insbesondere der Calcium-
Phosphat-Zement BoneSource® und das Alpha-Tricalciumphosphat BioBase®, weisen
nach Herstellerangaben eine Phasenreinheit von mehr als 99% auf. Damit wurden die
an die Implantatmaterialien gestellten diesbeziiglichen Anforderungen in dieser Studie
erfallt.
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4.2 Implantatlager/ Lagergewebe

Da es beim Zusammentreffen von Implantat und umgebendem Lagergewebe zu Inter-
aktionen kommt, die idealerweise das Zustandekommen einer biofunktionellen Einheit
und den vollstdndigen Umbau des Implantates als Ergebnis haben, muss dem das
Implantat umgebende Lagergewebe eine ebensolche Bedeutung wie dem Implantat
selbst beigemessen werden. Lexer beschrieb als erster die Bedeutung des Implantat-
lagers. Seine Einteilung in ersatzstarkes, ersatzschwaches und ersatzunfahiges La-
gergewebe ist noch immer guiltig (Lexer 1908 und 1911).

Selbst wenn das Implantat osteoinduktive Substanzen enthélt, so kommt dem Lager-
gewebe dennoch eine Uberragende Bedeutung bei der Osteoneogenese zu (Merten et
al. 1993 b, Stark et al. 1998, Rickert et al. 2003). Mitunter wird dabei noch zwischen
der spontanen und der assistierten Knochenneubildung unterschieden.

Das Implantat allein kann ohne die entsprechende Umgebung, ein ansprechendes Mi-
lieu, seine Moglichkeiten nicht ausspielen.

Die autochthone Knochenregeneration ist zwar ab einer bestimmten DefektgréBe limi-
tiert (critical-size-defect mit ca. 10 mm Defektdurchmesser; vgl. Johner 1972, Schenk
et al. 1977, Schmitz et al. 1986, Mittelmeier 1991, Merten et al. 1994), im Lagergewebe
finden sich jedoch im Bereich der Havers'schen Kanale kleinste BlutgefaBe, die zu-
nachst einmal fir das Uberleben eines osteogenen Implantates von auBerordentlicher
Bedeutung sind, die aber zusétzlich die fir die Degradation und Resorption eines Imp-
lantates notwendigen Zellen, Enzyme und bioaktiven Substanzen herantransportieren
(Bedeutung eines regenerationsstarken Lagers; vgl. Katthagen 1986, Merten et al.
1991, Mittelmeier 1991, Roesgen 1991, Rueger 1992). Je schlechter die Qualitat des
umgebenden Lagergewebes ist, desto mangelhafter ist auch die nutritive Versorgung
des Implantates (Owen 1963, Eitel et al. 1980 und 1987, Schweiberer et al. 1982 und
1986, Rueger 1992).

Das Zugrundegehen eines Implantates kann oftmals zwar nicht verhindert werden,
doch ist von entscheidender Bedeutung, welche Informationen von diesem Implantat-
material an das umgebende Lagergewebe ausgesandt wurden, damit in diesem ,De-
fektbereich” eine Osteoneogenese initiiert wird. Weiterhin ist das Lagergewebe als Wi-
derlager und mechanischer Formgeber unerlasslich. Deshalb sind z.B. auch dreiwan-
dige Defekte prognostisch besser zu behandeln und erfolgreicher mit Knochenersatz-
materialien zu flllen als zwei- oder erst recht einwandige Defekte (Horch et al. 1985,
Hurzeler et al. 1996, Choi et al. 2002).

Fir die Befestigung und Anlagerung von temporaren Membranen bei der GTR und
GBR gilt selbiges (Kenney et al. 1988, Jensen et al. 1996, Strietzel et al. 1998, Buser
et al. 1998, Kloss et al. 1999, Matsumoto et al. 2001).

Von Bedeutung ist weiterhin, in welche Versuchstiere die zu beforschenden Knochen-
ersatzmaterialien implantiert werden, um eine uneingeschrankte Ubertragbarkeit und
Relevanz von Forschungsergebnissen auf den Menschen zu gewahrleisten.

So kdnnen versténdlicherweise an Kleinsdugern keine humanrelevanten Defektdimen-
sionen gesetzt werden. Der in dieser Studie gesetzte Defekt kann auch deswegen kein
critical-size-defect gewesen sein, da sich an den Leerdefekten mit Gelatinefillung in
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den Knochenpréparaten neue Knochenstrukturen mit einer restitutio ad integrum beo-
bachten lieBen.

Mause und Ratten weisen eine im Vergleich zu Kaninchen und Schweinen geringere
Lebenserwartung auf, sodass Nachbeobachtungszeitrdume von mehr als zwei Jahren
kaum realisiert werden kénnen.

Demgegeniber sind Schweine dem Menschen, was anatomische Verhaltnisse und
andere physiologische Aspekte wie die Regenerationsrate von Knochen betrifft, recht
ahnlich und noch am ehesten humanéaquivalent unter den Ublichen Versuchstierarten,
wenn einmal von Affen abgesehen wird. Andererseits ist die Haltung einer groBen An-
zahl von z.B. sehr gut geeigneten Géttinger Minischweinen Uber mehrere Jahre hinweg
sehr aufwandig und kostspielig (Eitel et al. 1981, Gomoll et al. 1999).

Auf diese Studie bezogen kann auf Grund des zum Implantatzeitpunkt junges Alters
und des dokumentierten guten Gesundheitszustandes bei allen Versuchstieren ein
ersatzstarkes Lager vorausgesetzt werden. Seitens des Implantatlagers sind somit
keine Beeintrachtigungen der hier untersuchten Knochenersatzmaterialien zu berich-
ten.

4.3 Schaffung eines idealen physikalisch-chemischen Milieus

Eine Zelle, ein Gewebe oder ein Organ missen ausreichend ernahrt werden und sich
,wohlfihlen“, damit sie ihre Aufgaben erflllen kénnen. Somit sollte auch diesem As-
pekt bei der Entwicklung von Ersatzmaterialien Aufmerksamkeit gewidmet werden.

Neben den flr alle Zellen wichtigen Kriterien wie z.B. ausreichender Sauerstoff- und
Nahrstoffversorgung haben Knochen- und Knorpelzellen noch ein weiteres fur sie of-
fenbar exklusives Bedurfnis. Sie bendétigen zu ihrer Ausdifferenzierung aus Stammzel-
len und mesenchymalen Vorlauferzellen mechanischen Druck, vielleicht auch noch
Vibrationen (Carver et al. 1999). Diese Erfordernisse fiir die Osteoneogenese zu kopie-
ren, fallt in vitro noch schwer. Vielleicht erklart sich daraus aber der fehlende Erfolg bei
der Entwicklung von gréBeren, mehrere Millimeter oder gar Zentimeter messenden
Konstrukten von Knochen- und Knorpelgewebe. In der Literatur wird jedenfalls auf die
Notwendigkeit einer partiellen Immobilisation bei der Frakturheilung, nicht aber auf eine
totale Immobilisation hingewiesen (Danis 1949, Blockley 1956, Hicks 1961).

Andere Autoren vertreten dazu andere Ansichten (Schenk 1977).

Erwlinscht bzw. notwendig fir eine Kallusentstehung sind Mikrobewegungen und
entsprechende mechanische Reize: “It is likely that some minute degree of movement
is required to stimulate callus formation mechanically, but excessive movement, that is
inadequate immobilisation, affects healing adversely.”; und weiter: “The repair process
is, however, modified when methods of secure fixation and rigid immobilisation are
used.” (Auszug aus Peter A. Revell: ,Pathology of bone®, Springer-Verlag Berlin 1986,
S. 207.)

Einige Forschungsgruppen haben versucht, die physiologischen Mikrobewegungen
und damit die Osteogenese durch die Anlage eines geringen elektrischen Feldes zu
stimulieren (Black 1984, Pollack 1984).
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Auf diese Studie bezogen konnte durch die optimale Betreuung der Versuchstiere ein
physiologisches und dabei gutes physikalisch-chemisches Milieu Uber den gesamten
Untersuchungszeitraum hin aufrechterhalten werden. Vgl. hierzu auch 4.2 mit einem
ersatzstarken Lagergewebe.

4.4 Biomechanische Aspekte

Eine angestrebte Degradation und Resorption des implantierten Knochenersatzmateri-
als ist bisher meistens mit einem Verlust der mechanischen Stabilitat verbunden. Diese
muss durch neuentstehende Strukturen, idealerweise durch neuen Knochen, oftmals
durch Kallusgewebe oder minderwertiges Narbengewebe, kompensiert werden. So ist
es fur die Wahrung der Stabilitédt entscheidend, dass der Abbau eines stabilisierenden
Knochenersatzmaterials zeitgleich mit dem Aufbau bzw. der Konstituierung eines me-
chanisch qualitativ gleichwertigen Ersatzgewebes einhergeht. Uber mindestens 12
Wochen muss die Stabilitdt im Implantationsbereich durch ein Stltzgewebe gewahr-
leistet sein, bis ausreichend neuentstandene Zellen eines mechanisch stabilen Ersatz-
gewebes diese Aufgabe Ubernehmen kénnen.

Weiterhin ist zu prufen, ob durch die Degradation eine Zusammensinterung des Imp-
lantatmaterials auftritt und wie deshalb zur Wahrung der Implantatausdehnung und des
Implantatvolumens verfahren wird. Die Platzhalter- und Stitzfunktion soll und muss bei
den zumeist ausreichend stabilen osteokonduktiven, aber erst recht bei den bisher
meist nicht so biomechanisch stabilen osteoinduktiven Knochenersatzmaterialien auf-
rechterhalten werden. Nur durch die Wahrung eines entsprechenden vor dem Ein-
wachsen von bindegewebigen Strukturen geschitzten Implantatvolumens und der
Wahrung der Implantatgeometrie ist es mdglich, dass dort neue Knochenstrukturen
ungestort entstehen. So wird z.B. versucht, nicht ausreichend stabile Knochenersatz-
materialien durch Kohlenstofffasereinbau beziglich ihrer Biegefestigkeit zu verstéarken
(Wang H. et al. 2004). Andere Arbeitsgruppen bevorzugen mineralische Fasern, z.B.
Calciummetaphosphat.

Die spontane oder auch assistierte Knochenheilung verlauft hinreichend bekannt lang-
samer als die Proliferation von Binde- bzw. Narbengewebe. Narbengewebe ist aber auf
Grund von funktioneller und anatomisch-struktureller Minderwertigkeit unerwiinscht
(Buchmann et al. 1996). Die Anwendung von Membranen oder membrandhnlichen
Konstrukten verhindert das Einwachsen von bindegewebigen Strukturen in den De-
fektbereich, bis sich dort ausreichend neues Knochengewebe gebildet hat (Fath et al.
1993, Gottlow 1993, Schenk et al. 1994, Gottlow et al. 1996, Hurzeler et al. 1996,
Zitzmann et al. 1996, Buser et al. 1998).

Die lichtmikroskopischen Untersuchungen an den Materialproben dieser Studie ver-
deutlichen, dass der Festigkeitsabfall der Proben unter physiologischen Bedingungen
mit dem Grad der Degradation korreliert. Diese Feststellung bezieht sich insbesondere
auf den zweiten Versuchsarm (Kollagen). Dabei wurden eindrucksvolle Degradations-
und Resorptionsvorgange sichtbar. Die stabilisierenden Aufgaben im Operationsbe-
reich wurden hier zunachst durch die CPZ-Formationen und spater sukzessive von
neugebildeten Knochen- und Bindegewebsstrukturen Gbernommen. Frakturen traten
jedenfalls bei keinem der Versuchstiere auf. Dieser Versuchsarm zeigt den Weg auf zu
einem mechanisch und biochemisch stabilen Tragersystem, aus dem heraus sich neue
Knochenstrukturen entwickeln. Die Kombination aus osteokonduktiven und osteoinduk-
tiven Materialeigenschaften verspricht Synergieeffekte bei der Entstehung neuen Kno-
chengewebes bei gleichzeitiger Wahrung der mechanischen Stabilitat.
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Im Versuchsarm 5 (Gelatine) wird die mechanische Stabilitéat im Implantatbereich wah-
rend der Degradation und Resorption zunachst durch Granulationsgewebe, spéater
dann im Femur durch neu gebildeten Knochen, im Oberschenkelmuskelgewebe durch
Narbengewebe gewahrleistet.

Bei den Versuchsarmen 1 (CPZ), 3 (TCP) und 4 (PMMA) waren wegen fehlender oder
lediglich geringer Degradation und Resorption der jeweils angewandten Materialien
auch keine Stabilitatsverluste zu beflrchten.

Kraftibertragung und Kraftiberleitung

Ein indikationsgerecht eingesetztes Implantatmaterial kann auf Grund seiner Material-
eigenschaften wie z.B. Harte, Druck-, Zug- und/oder Biegefestigkeit die am Implantati-
onsort einwirkenden Krafte abfangen bzw. weiterleiten. Im Gegensatz zu den origina-
ren Knochenstrukturen sind jedoch keine lastenspezifischen Trajektoren im Implantat-
material aufgebaut. Bei einer Knochenneubildung wird immer erst ein weniger stabiler
Faser- bzw. Geflechtknochen mit irregularer Anordnung der Kollagenfibrillen entwi-
ckelt, der danach entsprechend den Belastungsanforderungen in Lamellenknochen mit
gerichteter Anordnung der Kollagenfibrillen umgewandelt wird. Bis dieser Zustand er-
reicht ist, muss der Implantatbereich entweder mechanisch geschont oder durch ande-
re Vorrichtungen unterstitzt werden.

So ist zur Zeit noch die Verwendung von Metallschrauben und -platten bei einer Oste-
osynthese notwendig, damit eine Fraktur ohne gréBere mechanische (Uber-) Bean-
spruchung ausheilen kann. Wenn zukinftig andere Werkstoffe vor allem in Last tra-
genden Bereichen zum Einsatz kommen sollen, so muss bei ihnen auch der Aspekt
einer moglichst von Anfang an gegebenen Kraftibertragung und -Uberleitung bedacht
und realisiert werden. Sollte dieser Aspekt nicht realisiert werden kénnen, muss wei-
terhin zumindest zeitweise eine mechanische Schonung des Implantationsortes erfol-
gen.

Die nicht erfolgte Resorption z.B. der TCP- und CPZ-haltigen Knochenersatzmateria-
lien in zahlreichen Studien ist evil. wegen fehlender funktioneller Belastung erklarbar.
Dagegen ist in mehreren Studien (Foitzik und Merten 1999, Verheggen und Merten
2001, Rupprecht et al. 2003) eine eindrucksvolle Resorption von Alpha- und Beta-
Tricalciumphosphaten in funktional stark belasteten Kieferabschnitten beschrieben
worden. Demgegentber konnten in der hier besprochenen Studie im CPZ-
Versuchsarm keine und im Alpha-TCP-Versuchsarm lediglich eine geringgradige De-
gradation und Resorption gefunden werden. Dabei waren die Versuchstiere nach der
Implantation der jeweiligen Materialien in ihren Kafigen durchaus sehr mobil und die
Implantatregionen erfuhren eine physiologische funktionelle Belastung.

Selbst zwischen proximalem und distalem Kieferabschnitt bestehen dokumentierte
Unterschiede in der Knochenregeneration. Auf Grund der Verschmelzung der &uBeren
und inneren Kortikalis in kieferwinkelwarts gelegenen Kieferabschnitten und der me-
chanischen Einwirkung der Kaumuskeln ist im proximalen Kiefer ein forcierterer Um-
bau als in distalen Abschnitten zu erwarten und bei den entsprechenden Studien auch
zu verzeichnen.

Zudem wird der Keramikabbau im Tibiadefekt langsamer als im Unterkiefer-
Bohrlochdefekt beschrieben (Foitzik et al. 1997), was ebenfalls auf Unterschiede in der
biofunktionalen Belastung der verschiedenen Muskelgruppen und deren benachbarten
Knochen, mit denen sie eine funktionelle Einheit bilden, zurlickgefiihrt wird. Allgemein
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anerkannt ist, dass Knochen bei funktioneller Belastung mit einer Verstarkung und bei
Nichtbelastung mit Verminderung seiner Strukturen reagiert (funktionelle Adaptation;
vgl. Wolff 1892).

4.5 Indikationsgerechte Anwendung

Als Schlussfolgerung vom letzten Diskussionspunkt ergibt sich, dass es offenbar bis
auf Weiteres flr verschiedene Regionen des menschlichen kndchernen Skeletts mit
unterschiedlichen regional spezifischen Anforderungen, insbesondere der mechani-
schen Stabilitét, auch verschiedener Knochenersatzmaterialien bedarf.

Je nach Indikation und Modifikation kénnen Calcium-Phosphat-Zemente und deren
Modifikationen als lange Zeit stabile oder resorbierbare Implantate gestaltet werden
und damit unterschiedlichen Anforderungen genugen.

Nach der Abbindereaktion bei der Zemententstehung liegt eine strukturelle Stabilitat
vor. Dieser Unterschied zu den Granulaten oder Pulvern ermdglicht beim heutigen
Entwicklungsstand der CPZ eine Anwendung in mechanisch exponierteren Bereichen
als dies fir TCP-Keramiken mdglich ist. Kraftbelastete Bereiche sind bisher jedoch
auch noch nicht uneingeschrankt fir Zemente geeignet.

Die Anwendung der TCP-Keramiken ist auf Bereiche ohne funktionelle oder externe
Krafteinleitung beschranki.

4.5.1 Nicht Last tragende Bereiche und geeignete Werkstoffe

Die einzelnen Skelettbereiche des menschlichen Organismus werden unterschiedlich
stark mechanisch belastet. Die Anforderungen an Zug- oder Scherkréfte, an den Bie-
gemoment oder gegenuber einwirkenden Torsionskréaften sind oftmals ganz verschie-
den. Dennoch sind wir bei adaquater Belastung sehr selten mit Frakturen konfrontiert.
Wie haben sich die einzelnen Knochen an verschiedene Herausforderungen adaptiert?
Neben Unterschieden in der Lange, Form, Biegung und Dicke von knéchernen Struktu-
ren spielen auch Unterschiede im Verhéltnis von Kortikalis und Spongiosa sowie beim
Elastizitatsmodul eine Rolle.

Nicht Last tragende knécherne Bereiche am Hirnschadel werden anderen Kraften aus-
gesetzt als Last tragende Bereiche am Unterschenkel. Noch ganz andere komplexere
Anforderungen kommen im Bereich der Mandibula bzw. am Kiefergelenk durch den
Kaudruck zustande. Die Natur hat darauf unter anderem auch durch die unterschiedli-
chen Varianten der Knochenentstehung eine Antwort gefunden (desmale und chondra-
le Ossifikation).

In den nicht Last tragenden Kérperregionen werden von einem Knochenersatzmaterial
eher Formstabilitdt und Erhalt der Volumenmenge gefordert als Kraftiberleitung. Des-
halb kann hier ein evil. kostengiinstigeres und leichter zu bearbeitendes Knochener-
satzmaterial ohne Abstriche des gewlinschten Ergebnisses zum klinischen Einsatz
kommen. So kénnen am Hirnschadel nicht oder nicht vollstédndig resorbierbare Hydro-
xylapatit-Zemente mit gutem Erfolg eingesetzt werden, wie deren haufige und erfolg-
reiche Anwendung zeigt.
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Somit sind die in dieser Studie erwéhnten Materialien Calcium-Phosphat-Zement bzw.
Hydroxylapatit oder auch Tricalciumphosphate fur diese Anwendungen ohne hdhere
mechanische Belastung gut geeignet und werden auch breit eingesetzt (Gottlow et al.
1993, Kaptain et al. 2001, Piesold et al. 2004). Weiterhin kbnnen mit diesen Implantat-
werkstoffen auch sehr gut kleinere, méglichst von ausreichend stabilisierend wirkenden
kndéchernen Defektrandern umgebene Knochenzysten aufgeflllt werden. Durch eine
Verbesserung der Porositat und der Oberflachenbeschaffenheit kann zuséatzlich eine
Vermischung mit Antibiotika oder osteoinduktiven Substanzen realisiert werden (Gbu-
reck et al. 2002, Gbureck 2004).

4.5.2 Last tragende Bereiche und geeignete Werkstoffe

In anderen Regionen des kndchernen Skeletts kommen zu den in 4.5.1. genannten
Anforderungen weitere hinzu.

In Last tragenden Kérperregionen werden Krafte wirksam, die héhere Anforderungen
an die stabilitatsrelevanten Eigenschaften von Knochenersatzmaterialien stellen. Um
eine dauerhafte Stabilitét z.B. im Femur oder in der Tibia zu gewahrleisten, sind neben
einer evtl. erforderlichen Ruhigstellung oder Schienung eines Defektbereiches solche
Knochenersatzmaterialien perspektivisch einzusetzen, die durch ihre vollstandige De-
gradation und anschlieBende Resorption das Entstehen oder das Einwachsen korper-
eigener oder kérperidentischer Knochenstrukturen sicherstellen. Nur so ist eine unge-
storte Kraftab- und -Uberleitung gewéhrleistet. Bei einem vollsténdigen Ersatz des Imp-
lantatmaterials durch kérpereigenen hochwertigen Knochen ist zusatzlich eine Homo-
genitat gegenuber anderen einwirkenden Parametern garantiert.

Dies trifft wegen der zusatzlichen Belastungen durch den Kauvorgang und dabei auf-
tretende hohe Drucke erst recht auf die Region der Mandibula und der Kiefergelenke
zu (vgl. Marukawa et al. 2001, Seto et al. 2002, Sayer et al. 2003, Ueki et al. 2003).

Da in den eben geschilderten Bereichen noch keine ausgereiften biomechanisch stabi-
len und vollstédndig resorbierbaren Knochenersatzmaterialien zur Anwendung kommen,
wird durch die Operateure auf Hydroxylapatit- und Tricalciumphosphat-beschichtete
Metallimplantate sowie das Polymer Palacos® zuriickgegriffen.

Im Bereich von Wirbelsaule und Oberschenkelhals (meist als Folge einer Osteoporose)
werden Stabilisierungen nach Frakturen notwendig. Hier miissen groBe Lasten getra-
gen, weitergeleitet und/oder abgefangen werden. Die Verwendung von Titankérben im
Bereich der Wirbelsaule oder von (mittlerweile beschichteten) Titanschéften in Femora
weisen wiederum auf noch fehlende ausgereifte Alternativen hin. Aus dem gleichen
Grund wird derzeit bei zementierten Huftendoprothesen oder bei der Stabilisierung von
Wirbelfrakturen trotz bekannter Nebenwirkungen wiederum noch am Polymer Poly-
methylmethacrylat (Palacos®) als sog. Knochenzement festgehalten.
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4.6 Materialeinbringung

Die Art und Weise der Materialeinbringung ins Lagergewebe ist fiir den Erfolg eines
Knochenersatzmaterials wesentlich. So kann es flr eine Implantatverankerung in kné-
chernen Strukturen von Bedeutung sein, ob zwischen Implantat und Lagergewebe
noch ein Spalt fir das Eindringen von Blut und damit fir undifferenzierte Stammzellen,
Histiozyten usw. erhalten bleibt oder ob zwischen Implantat und Lagergewebe von An-
fang an ein enger Kontakt besteht bzw. bestehen soll. Einige Implantatmaterialien kdn-
nen ihre Wirkung nur entfalten, wenn ein enger Kontakt zum Lagergewebe besteht,
z.B. Ostim® der Fa. Heraeus Kulzer (vgl. Produktbeschreibung).

Das umgebende kndcherne Gewebe weist zahlreiche Havers’sche Kanale mit kleinen
Kapillaren auf, deren Durchmesser und Kapazitdten durchaus ausreichend fur die Ver-
sorgung mit Blut und dessen einzelne fir die Umgestaltung eines Implantates notwen-
digen Bestandteile sein kénnen.

Um eine ausreichende Stabilitdt und Bestandigkeit des Implantates im Lagergewebe
sicherzustellen, muss das Implantat intraoperativ in einem gewissen MaBe komprimiert
und in den Gewebedefekt verbracht werden. Inwieweit es dabei zu Konflikten mit der
gewUlnschten aufrechtzuerhaltenden Porositdt und dem FlUssigkeitsanteil kommt,
wenn das Implantatmaterial zu sehr in den Defektbereich gepresst wird, muss offenbar
dem operativen Geschick und den individuellen Erfahrungen des Operateurs Uberlas-
sen bleiben. Hier spielt der Implantationsort im Organismus eine Rolle (Barralet et al.
2002, Gbureck et al. 2003).

Herr Dr. M. Merwald nimmt in seinem Teil der Studie zu Fragen der Materialeinbrin-
gung Stellung.

4.7 Histologie

4.7.1 CPZ- (BoneSource-®) Gruppe

Wie bereits in verschiedenen Arbeiten dargelegt (u.a. Piesold et al. 2004), konnte auch
in der vorliegenden Studie bei der Verwendung von CPZ ohne Zuséatze keine oder al-
lenfalls eine sehr geringe Degradation oder Resorption des Implantates belegt werden.

Die Untersuchungen zeigen aber insgesamt, dass dieser Calcium-Phosphat-Zement
(BoneSource®) exzellent biokompatibel ist. Das Material erfillt am Implantationsort
seine tragende bzw. stitzende oder zumindest raumfillende Funktion. Es ist bei den
gefundenen Eigenschaften und dem belegten Verhalten als osteokonduktives Kno-
chenersatzmaterial geeignet. Es waren keine Anhaltspunkte fir ein osteoinduktives
Verhalten zu verzeichnen. So waren am Ende der Versuchszeitrdume noch nahezu
vollstandige Implantate vorgefunden worden. Eine partielle oder gar vollstandige De-
gradation und Resorption konnte nicht gezeigt werden.

Dagegen konnten die Ergebnisse in den Arbeiten von Foitzik und Merten aus 1999,
Verheggen und Merten aus 2001 sowie Rupprecht et al. aus 2003 nicht nachvollzogen
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werden, in denen im Tierexperiment eine weitgehende Resorption und knécherne Sub-
stitution des Knochenersatzwerkstoffes BoneSource® beobachtet worden war.

Wie konnten die unterschiedlichen Ergebnisse zustande kommen? Es werden mehrere
Mdoglichkeiten favorisiert. Die hier vorliegende Studie wurde beim Antrag des Tierver-
suches und dessen Unerlasslichkeit damit begrindet, dass erstmals standardisierte
Normen mit einer ausreichenden Anzahl von Versuchstieren und ein ausreichend lan-
ger postoperativer Beobachtungszeitraum eingehalten werden. Weiterhin sind die unter
4.1. bis 4.6. genannten Aspekte zu nennen. Weitere Studien mit Beachtung der hier
erfullten Normen werden zur Klarung beitragen.

Mehrere Arbeitsgruppen beschaftigen sich u.a. mit der Verbesserung der Festigkeit
und Degradierbarkeit von Calcium-Phosphat-Zementen, da diese Werkstoffklasse eini-
ge interessante Aspekte wie eine exzellente Osteokonduktivitdt und vergleichsweise
moderate Kosten aufweist, die sie als Knochenersatzmaterialien pradestinieren (Hos-
hikawa et al. 2003, Gbureck et al. 2004).

Ziel der Anstrengungen zur Loslichkeitsverbesserung und damit Verbesserung der
Degradations- und Resorptionseigenschaften von Hydroxylapatit- bzw. Calcium-
Phosphat-Zementen kdnnte deshalb perspektivisch die Entwicklung der physiologisch
vorkommenden Typ B-Apatite sein.

Neuere Studien beschreiben gute Degradations- und Resorptionsergebnisse mit im
Sol-Gel-Verfahren bzw. im Niedrigtemperaturbereich bis 200°C hergestellten Hydroxy-
lapatiten, die nicht gesintert wurden. Somit ergeben sich auch hier interessante Per-
spektiven.

4.7.2 Knochenkollagen- (Colloss®-) Gruppe

Durch die Kombination des in Versuchsgruppe 1 beschriebenen Calcium-Phosphat-
Zementes (CPZ) mit einem osteoinduktiven Knochenkollagen (KK) in Versuchsgruppe
2 war beabsichtigt, die Verhaltnisse im natlrlichen Knochen zu imitieren. Es waren die
im physiologischen Knochen vorherrschenden Komponenten Kollagen aus der extra-
zellularen Matrix (ECM) sowie eingelagerte Calciumsalze zur Stabilisierung der Implan-
tate vorhanden. Die im physiologischen Knochen herrschenden Mischungs- bzw. An-
ordnungsverhaltnisse konnten jedoch bei der intraoperativen Zubereitung des Kompo-
sitmaterials aus pastendhnlichem CPZ und wattedhnlichem KK verstandlicherweise nur
begrenzt realisiert werden. Die Voraussetzungen fiir eine Osteoinduktion waren aber
auf Grund der eingesetzten Komponenten mit osteokonduktiver Matrix (CPZ), osteoin-
duktiven Wachstumsfaktoren (KK) sowie osteogenen Zellen (aus dem Lagergewebe
und dem eingesickerten Blut) gegeben.

So ist das Ergebnis sehr vielversprechend. Eine vollsténdige Degradation und Resorp-
tion war zwar an keinem Implantat nachweisbar. Die mitunter groBen Formationen der
CPZ-Anteile vom Kompositimplantat verhielten sich nahezu inert im Knochen und wur-
den biotoleriert im Muskelgewebe analog den Befunden in Versuchsgruppe 1. Die
Knochenkollagen-Anteile waren teilweise fibrés-bindegewebig umgewandelt, entschei-
dend sind aber auf Grund des osteoinduktiven Potenzials des Materials selbst
und/oder dessen osteoinduktiven Zuséatzen die unterschiedlich groBen Areale mit einer
fokalen Knochenneubildung. Es ist eine Degradation (Fragmentation) des Implantates
mit bindegewebiger (im Muskel) oder direkter knécherner (im Knochen) Einscheidung
zu beobachten. Resorptive Granulome wurden nicht gefunden. Offenbar waren die
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Bruchstlicke des abgebauten Kollagens klein und immunogen genug, um phagozytiert
zu werden.

Da keine langerdauernde Entziindung vorgelegen hat, ist der neuentstandene Kno-
chen auf die Osteoinduktivitédt des Implantatmaterials und nicht auf eine metaplastische
Knochenbildung zurtckzufuhren.

Im Unterschied zu den Knochenpraparaten lassen sich bei den neuentstandenen Kno-
chenstrukturen in den Muskelpraparaten keine oder nur geringe Zeichen einer Ausrei-
fung beobachten. Zurlckgefuhrt wird dieser Befund auf eine fehlende mechanische
oder auch genetisch festgelegte Stimulation zum weiteren Ausreifen hin zu belas-
tungsabhangig modelliertem Lamellenknochen mit entsprechend ausgerichteten Kolla-
genfaserbiindeln.

Sollten bei den Knochenpraparaten Zweifel an der Knochenneubildung und damit an
der osteoinduktiven Potenz vom verwendeten Material bestehen, so kénnen an den
Muskelpréaparaten, die ja primar ohne kndécherne Strukturen waren, diese Zweifel aus-
geraumt werden.

Osteoinduktives Knochenkollagen verspricht nach derzeitigem Kenntnisstand bei Op-
timierung der Dosis und Anmischbarkeit mit stabilisierenden Komponenten vielver-
sprechende Fortschritte auf dem Weg zu einem vollstandig resorbierbaren Knochener-
satzmaterial. So sind organische Kollagenfibrillen auf Grund ihrer Proteinstruktur und
ihrer Oberflachenarchitektur besser als anorganische Materialien geeignet, mit gleich-
falls organischen osteoinduktiven Zusatzen wie BMP’s beimpft zu werden. Dazu gibt
es bereits einige Studien (Geiger et al. 2003, Noth et al. 2003).

Andere Forschungsgruppen haben die Wirkung von Wachstumsfaktoren, z.B. des
Transforming Growth Factor beta-1 (TGF beta-1), als Zusétze zu Kollagenen unter-
sucht (Szivek et al. 2004).

Durch die im vorliegenden Versuch realisierte Vermischung von CPZ und KK war die
Stabilitdt des Implantates Uber den gesamten postoperativen Beobachtungszeitraum
gesichert. Diese Stabilitat ist bei der Verwendung von reinem Kollagenen bisher nicht
gewadhrleistet. Es trat in dieser Versuchsreihe keine einzige Fraktur auf. Sollte bei ei-
nem neuen Versuch das Knochenkollagen ohne Zusatze verwendet werden, so muss
der zu wahrenden Implantatstabilitdt ausreichend Rechnung getragen werden. Eine
aktuelle Studie von Wang, Terheyden et al. 2004 beschéftigt sich z.Z. mit der Verstar-
kung und damit biomechanischen Stabilisierung kollagener Fasern durch Zellulose und
mit der Dosisbestimmung der eingesetzten Wachstumsfaktoren.

Die gefundenen interindividuellen Unterschiede im Degradations- und Resorptionsver-
halten bei gleichem Implantatmaterial weisen auf eine individuell quantitativ unter-
schiedliche Stammzellpopulation und eine zu diskutierende Qualitat der individuellen
Stammzellpopulationen hin. Somit kommt der Auswahl geeigneter Tier- oder spater
einmal Patientenkollektive bei geplanten tierexperimentellen oder klinischen Studien
eine groBe Bedeutung zu. Auch Unterschiede in der interindividuellen Verteilung von
osteoinduktiven Substanzen in den einzelnen Implantatlagern kommen in Betracht.
Diese wiederum sind von einer entsprechenden GefaBverteilung abhangig. Bereits in
friiheren Studien wird auf die Bedeutung der Mikrozirkulation und des O,-Gradienten
zwischen Kapillaren und Umgebung verwiesen.
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Insgesamt ist von einer Kumulation der oben aufgefiihrten Faktoren bei der Osteoin-
duktivitdt auszugehen.

4.7.3 TCP- (BioBase®-) Gruppe

Die Implantate bestehend aus der 1:1-Vermischung von Alpha-Tricalciumphosphat
(TCP) mit Calcium-Phosphat-Zement (CPZ) zeigen im Vergleich zu dem in Versuchs-
gruppe 1 untersuchten CPZ ohne Zusétze eine gering gesteigerte Degradation und
geringfugige Resorption. Diese Veranderungen in Form und Volumen sind jedoch nur
oberflachennah zu verzeichnen und werden auf hydrolytische Vorgéange des maBig
porésen TCP zurtickgefiihrt (vgl. auch Salthouse et al. 1976, Williams et al. 1977, Mi-
namide 2004).

Eine vollstdndige oder héhergradige Degradation oder gar Resorption und Ersatz
durch neugebildeten Knochen, wie in anderen Studien (Hirakata et al. 2003, Ge et al.
2004, Almirall et al. 2004) beschrieben, konnte hier nicht gezeigt werden.

Die Ursachen flr die Unterschiede der hier gefundenen Ergebnisse zu denen aus an-
deren Studien liegen moglicherweise wiederum in den aufgezdhlten Aspekten, wie
unter 4.7.1. beschrieben, mit differierendem Studiendesign und der hier realisierten
Einhaltung standardisierter Normen.

Das Ziel bei der Weiterentwicklung dieser Stoffklasse ist es, die mechanische Stabilitét
zu verbessern und gleichzeitig das Degradationsverhalten nicht negativ zu beeinflus-
sen (Gbureck et al. 2003 und 2004, Wang C. et al. 2004). Insbesondere wird auf eine
Verbesserung der Last tragenden Eigenschaften fokussiert. Durch eine Vorverfesti-
gung vor dem Sintern der Ausgangsmaterialien wird dies bereits versucht (Gbureck et
al. 2003 a).

Durch eine Optimierung der interkonnektierenden Porositat und die Beschichtung mit
osteoinduktiven Substanzen kdnnte auch eine Verbesserung der Degradations- und
Resorptionseigenschaften gelingen. Neuere BemUhungen streben Makro-, Meso- und
Mikroporen zur Verbesserung der Degradation und Resorption an (Simon et al. 2004).

Da beim oben geschilderten Vorverfestigen die Porenqualitat sicherlich nicht verbes-
sert wird, besteht eine gewisse Entscheidungsnot, ob eine héhere Porositat und damit
eine Verbesserung des Degradationsverhaltens oder eine geringere Porositat und da-
mit eine gréBere Stabilitat erreicht werden sollen.

Eine osteoinduktive Potenz konnte an den ausgefuhrten TrenndUnnschliffen in dieser
Studie nicht gezeigt werden. Das Komposit aus CPZ und Alpha-TCP ist nach den Er-
gebnissen dieser Studie als osteokonduktiv und biokompatibel einzuschéatzen.

Derzeit ist die Anwendung von biphasischen Calciumphosphaten (BCP) aus HA und
TCP sowie reinen Tricalciumphosphaten (TCP) bei solchen Indikationen gerechtfertigt,
bei denen vor allem eine Formstabilitdt, eine Platzhalterfunktion sowie eine optimale
Integration des Implantates im Lagergewebe gefordert werden.
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4.7.4 PMMA- (Palacos®-) Gruppe

PMMA war als Vergleichssubstanz ausgewahlt worden, da es derzeit mangels Alterna-
tiven das am haufigsten eingesetzte Material zur Verwendung als sog. Knochenzement
bei zementierten Prothesen des Hift- oder Kniegelenkes oder bei der Stabilisierung
von Wirbelkérperfrakturen darstellt (Cho et al. 2003, Ooms et al. 2003 a und b). Es
weist die notwendige Harte nach einer relativ kurzen Abbindezeit auf und ist intraope-
rativ frei formbar. AuBerdem spielen relativ glinstige Materialkosten und eine gesicher-
te relativ gute Biokompatibilitat (Einstufung in Gruppe 2 bei 3 Stufen) eine Rolle. Au-
Berdem kann es mit Zytostatika oder Antibiotika vermischt werden, die dann allmahlich
freigesetzt werden (Healey et al. 2003). Deswegen wird seitens der Operateure die
fehlende Resorbierbarkeit und eine als gering eingeschéatzte Toxizitat freigesetzter
Monomere toleriert.

Die in dieser Studie gefundenen histologischen Veranderungen inklusive des Verhal-
tens bezlglich Biokompatibilitéat, Biodegradation und Resorption sowohl bei den Imp-
lantaten im Knochen als auch bei den Implantaten im Weichgewebe stimmen mit de-
nen aus bisherigen Studien Gberein.

4.7.5 Gelatine- (Leerdefekt-) Gruppe

Gelatine weist nach den Ergebnissen dieser Studie eine vollstandige Resorbierbarkeit
sowohl im Knochen als auch in der Muskulatur auf, wie dies hinlanglich aus der Litera-
tur bekannt ist (Bigi et al. 2004). In der Muskulatur bleibt bei einigen Versuchstieren
eine kleine Narbe zuriick. Insgesamt erfolgte eine restitutio ad integrum, wie es fir ein
ideales Knochenersatzmaterial angestrebt wird. Somit sollten Gelatine bzw. die bio-
chemisch &hnlich strukturierte demineralisierte Knochenmatrix als Scaffolds fiir Kno-
chenersatzmaterialien weiterhin zum Einsatz kommen.

4.7.6 Kontrollgruppe

Die nichtoperierte Kontrollgruppe war zum Vergleich mit den operierten anderen Ver-
suchsgruppen insbesondere zur Abschatzung operationsbedingter Veranderungen
mitgefUhrt worden.

Je nach postoperativem Beobachtungszeitraum und Alter der Tiere fanden sich ledig-
lich haltungs-, diat- und alterungsbedingte morphologische Veranderungen.

4.7.7 Histologie der inneren Organe

Die Untersuchung der groBen parenchymatdsen Organe erfolgte zum Ausschluss un-
erwinschter systemischer Auswirkungen durch die Implantatmaterialien. Diese traten
nicht auf. Die Ungeféhrlichkeit der hier untersuchten Modifikationen des Calcium-
Phosphat-Zementes BoneSource® insbesondere beziiglich einer extraossaren Kno-
chenneubildung konnte damit belegt werden. Somit spricht von dieser Warte aus nichts
gegen die klinische Anwendung der CPZ-Modifikationen.
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4.7.8 Histologie der Tumoren

Nahezu alle Tumoren traten im héheren und hohen Lebensalter auf. Sie waren in allen
Versuchsarmen einschlieBlich und vor allem in der Kontrollgruppe zu berichten. Fir die
Studie kann zuséatzlich auf eine ausreichende statistisch relevante Versuchstieranzahl
und ausreichend lange postoperative Beobachtungszeitraume verwiesen werden. Dies
alles sind Argumente, die fir eine spontane Tumorgenese sprechen. Ein Oppenhei-
mer-Effekt (eine erhdhte Tumorrate beim Langzeitverbleib von Implantatmaterialien;
vgl. Nothdurft 1955, 1956 a und b, 1960 und 1961, Oppenheimer 1955, Ott 1970,
Hamblen et al. 1984, Jennings et al. 1988) konnte damit weitgehend ausgeschlossen
werden.

Erstaunlicherweise werden in einigen Studien mit implantierten Fremdmaterialien keine
fremdkorperassoziierten Tumore beschrieben (Miller et al. 1977, Gerlach 1986, Bos
1989, Bos et al. 1993). Zu diskutieren sind hier zu kurze Beobachtungszeitrdume oder
statistisch nicht relevante zu kleine Versuchstiergruppen.

Beim Menschen sollen nach Studienergebnissen fremdkérperassoziierte Tumoren sel-
tener auftreten (Jennings et al. 1988). Die Ubertragbarkeit der hier und in anderen Stu-
dien gefundenen Ergebnisse auf den Menschen muss kritisch hinterfragt werden. Oh-
ne eine klinische Anwendung der in dieser Studie untersuchten Modifikationen des
Calcium-Phosphat-Zementes BoneSource® kann es diesbeziiglich keine abschlieBen-
de Beurteilung geben.
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4.8 Ausblick

Die vorliegende Arbeit beschreibt in einer Ubersicht den derzeitigen Wissensstand des
Gewebeersatzes im Bereich der Knochenersatzmaterialien.

Insgesamt wird der Tierversuch dieser Studie als Baustein auf dem Weg zur Entwick-
lung eines optimalen Knochenersatzmaterials gewertet, wenn auch noch viele weitere
Schritte bis dahin zurlickzulegen sind.

Folgende wesentliche Schlussfolgerungen werden gezogen:

1. Sowohl der hier im Versuch verwendete Calcium-Phosphat-Zement als auch
seine Modifikationen erweisen sich als gute Trager fir zum Teil erst noch zu
entwickelnde osteoinduktive Zusétze.

2. Fdr die unterschiedlichen Kérperregionen mit unterschiedlichen Belastungen
und damit Anforderungen an ein Knochenersatzmaterial sind bei heutigem
Wissensstand auch unterschiedliche Materialien einzusetzen, die den jeweils
wichtigsten Anforderungen der jeweiligen Lokalisation gerecht werden.

3. Insbesondere der Versuchsarm 2 mit dem Komposit-Implantat, bestehend aus
einem anorganischen und einem organischen Anteil (Calcium-Phosphat-
Zement und Knochenkollagen im Volumenmischungsverhaltnis 1:1) in Nach-
ahmung naturlicher Verhéltnisse (Kollagengerist mit Einlagerung von Calcium-
salzen bei der natirlichen bzw. physiologischen Osteogenese), verspricht bei
aller gebotenen Vorsicht Erfolg. Es sind noch Verbesserungen in der Porosi-
tatsgestaltung von Knochenzementstrukturen sowie eine Erhdhung der ReiB-
festigkeit und damit der mechanischen Stabilitat der Kollagene zu diskutieren.

4. Zusatzlich sollte der Einsatz von die Osteoinduktivitdt modellierenden und ver-
starkenden Substanzen wie z.B. BMP’s, aber auch anderen Zytokinen und
Wachstumsfaktoren, in Erwagung gezogen werden. Hier besteht noch For-
schungsbedarf hinsichtlich der Dosis der einzusetzenden Wachstumsfaktoren.

Far die Zukunft wird ein biokompatibler Ersatz angestrebt, sodass die autogene Kno-
chenentnahme entfallt.

Deutlich wird, dass die Entwicklung neuer Biomaterialien nur dann erfolgreich sein
kann, wenn zellbiologische Interaktionen im Implantat wie unter natirlichen Bedingun-
gen ablaufen kénnen. Dazu mussen noch viele ungeklérte Entwicklungsschritte hinter-
fragt werden.

Beispielsweise bestehen bekannte biochemische Querverbindungen zwischen der
Embryogenese und der Wundheilung, die beim Tissue Engineering insgesamt Beach-
tung finden.

Es muss die Frage beantwortet werden, wie aus einem embryonal angelegten Gewebe
ein funktionelles Gewebe entstehen kann, wie also neben einer initiierten Gewebeproli-
feration eine Gewebereifung realisiert wird. Dazu wiederum sind einige falsche Vorstel-
lungen zu revidieren, dass beim Tissue Engineering und somit auch bei der Osteoge-
nese immer eine kontinuierliche Zellvermehrung erwiinscht und notwendig ist. Nur ein
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Gewebe mit downreguliertem Zellzyklus bildet gewebespezifische Eigenschaften und
Funktionen aus oder nimmt diese wahr. Neben einer Hochregulierung und Aufrechter-
haltung von Zell- und Gewebeproliferationen miissen auch eine Verminderung der Zell-
teilungsrate und danach die notwendige Ausreifung von Zellen und Geweben be-
herrscht werden. Es besteht damit das bisher noch weitgehend ungeléste Problem,
eine Steuerung der funktionellen Gewebeentwicklung zu realisieren. Ein weiterer noch
zu verbessernder Aspekt ist die Gestaltung der Zellanhaftung auf fremden Oberfla-
chen, die keine molekularen Ahnlichkeiten aufweisen.

Jedes zu zlchtende Gewebe braucht seinen speziellen Scaffold (vgl. auch Gutwald et
al. 1994, Schnurer et al. 2003, Nusslein-Volhard 2004, Knabe et al. 2004, Shinzato et
al. 2004).

Die eben genannten Beispiele sind nur eine Auswahl noch zu bewéltigender Probleme
bei der Optimierung und Weiterentwicklung der Knochenersatzmaterialien.

Realistisch betrachtet ist der heutige Wissensstand derart, dass Knochenersatzmateri-
alien kommerziell erhéltlich sind, die keine AbstoBungsreaktionen oder Entzindungen
verursachen. Mit diesen Materialien kann durchaus gearbeitet werden, da sie osteo-
konduktiv, osteoinduktiv oder osteogen, jedenfalls biokompatibel sind.

Alle Veroffentlichungen Uber vollstandig resorbierbare und gleichzeitig biomechanisch
ausreichend stabile Knochenersatzmaterialien sind durch klinische Studien mit ausrei-
chend groBen Patientenkollektiven erst noch abzusichern.

Die derzeitige Verwendung von Hydroxylapatit- oder Tricalciumphosphat- beschichte-
ten Titanprothesen kénnte dann z.B. durch einen neuen Entwicklungssprung abgelést
werden: der Ersatz kiinstlicher Bandscheiben, Knochen und Gelenke durch biologische
Implantate. Derzeit ist zumindest belegt, dass sich ausreichend zur Verfligung stehen-
de vom Knochenmark stammende mesenchymale Stammzellen durch osteoinduktive
Substanzen, insbesondere BMP’s und TGF beta-1, osteogen weiter- bzw. ausdifferen-
zieren (Marukawa et al. 2001, Troum et al. 2001, Nagao et al. 2002, Choi et al. 2002,
Wang Y. X. et al. 2003). Als méglicher Ort der Gewinnung solcher Stammzellen ist u.a.
auch humanes Nabelschnurblut in der Diskussion (Rosada et al. 2003).

Der Fokus der derzeitigen Forschung auf dem Gebiet der Knochenersatzmaterialien ist
auf Kompositmaterialien gerichtet, um die Vorteile der einzelnen Werkstoffe syner-
gistisch zu nutzen und bestehende Nachteile einzelner Materialkomponenten zu Uber-
winden (Ge et al. 2004).

So ist die Arbeitsgruppe um Wintermantel in Garching bei Minchen bemiht, Konstruk-
te aus Polymeren und Tricalciumphosphaten weiterzuentwickeln, um sowohl die De-
gradation und Resorption als auch die mechanische Stabilitdt des Implantates zu ge-
wahrleisten. Letztere ist derzeit noch nicht gesichert.

Auch die Arbeitsgruppe um Ignatius in Ulm beschaftigt sich mit Kompositen aus Kera-
miken und Polylactiden bzw. Glaskeramiken (Ignatius et al. 2002).

Perspektivisch kénnte durch eine Verstarkung der Osteoinduktivitéat eine vollstéandige
Degradation und Resorption von Kompositen gelingen, wenn gleichzeitig die biome-
chanisch stabilen CPZ- (oder auch TCP-) Scaffolds eine Bioaktivierung erfahren.
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Vor allem in den USA wird zudem am Einsatz von Steroidhormonen zur Beeinflussung
der Osteogenese geforscht (Butler et al. 2003).

Der derzeitige Entwicklungsstand z.B. bei der Autogenen (Osteo-) Chondrozyten-
Transplantation (AOCT) ist dagegen noch lange nicht zufriedenstellend. Zwischen Ma-
terialentnahme, Anzlchtung der Zellen, definitiver Implantation und Erreichen der end-
glltigen belastbaren Gewebequalitéat vergehen immer noch ca. zwei Jahre! Eine sofor-
tige oder zumindest frihzeitige postop. Belastbarkeit und Sportfahigkeit wird hierbei
noch nicht erreicht (Peterson et al. 2002).

Mdoglicherweise wird die Entwicklung aber auch so verlaufen, dass das Tissue Engi-
neering und als Teildisziplin davon die Fortentwicklung von Knochenersatzmaterialien
einen anderen Weg einschlagen, indem pluripotente Stammzellen in den Mittelpunkt
der Forschung rtcken.

Zusétzlich werden auch die Méglichkeiten der Gentechnologie an Bedeutung gewin-
nen. So wird versucht, im Rahmen einer Gentransfektion bzw. einer DNA-Vakzination
mit DNA beladene Nanokristalle aus Calciumphosphaten in Zellen einzuschleusen, wo
dann die mitgefihrte DNA mit ihrer genetischen Information zur Osteogenese expri-
miert wird (Kasahara et al. 2003, Epple 2004, Ross 2004).
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5 Zusammenfassung

In der hier vorliegenden Studie wurden drei verschiedene Modifikationen des Calcium-
Phosphat-Zementes BoneSource® sowie Vergleichssubstanzen hinsichtlich der Uber-
prufung ihrer Biodegradation und Biokompatibilitat untersucht und verglichen.

Die histomorphologische Auswertung und Beurteilung der verschiedenen Modifikatio-
nen des Calcium-Phosphat-Zementes BoneSource® beziiglich Biodegradation, Re-
sorption und Biokompatibilitdt sowie die Beurteilung einer eventuellen Osteoneogene-
se waren damit Gegenstand der vorliegenden Arbeit.

Der Calcium-Phosphat-Zement (CPZ) BoneSource® ohne Zusétze (Versuchsgruppe 1)
zeigte dabei eine Osteokonduktivitédt im Knochen sowie im Muskel- bzw. Weichgewebe
eine Biotoleranz. Eine Resorption oder Degradation war im Unterschied zu anderen
Studien nicht nachweisbar.

Der Calcium-Phosphat-Zement BoneSource® in einem Volumenmischungsverhéltnis
1:1 mit dem osteoinduktiven Knochenkollagen (KK) Colloss® (Versuchsgruppe 2) ver-
hielt sich in den Arealen mit BoneSource® Anteilen (CPZ) wie in Versuchsgruppe 1
osteokonduktiv und bioinert im Knochen und wurde im Muskel- und Weichgewebe bio-
toleriert. Die Areale mit Colloss® (KK) im Materialgemisch zeigen ein osteoinduktives
Potenzial und damit ein bioaktives Verhalten. Es ist hier eine Osteoneogenese zu ver-
zeichnen. Trabekel neuentstandenen Knochens waren dabei sowohl in den Knochen-
als auch in den Muskelpraparaten nachweisbar. Eine vollstandige knécherne Substitu-
tion der gesetzten Defekte war nicht zu verzeichnen.

Der Calcium-Phosphat-Zement BoneSource® mit 1:1-Volumenverhaltnismischung mit
Alpha-Tricalciumphosphat (BioBase®; Versuchsgruppe 3) filhrte im Vergleich zur Ver-
suchsgruppe 1 zu einer geringfligigen Verbesserung der osteokonduktiven Eigenschaf-
ten mit histologisch nachweisbarer geringflgiger oberflachlicher Degradation und par-
tieller lokaler Resorption. Im Vergleich zur Versuchsgruppe 2 waren diese Resorpti-
onserscheinungen jedoch deutlich weniger ausgepragt.

Bei der Versuchsgruppe 4 wurde als Kontrollgruppe das derzeit meistverwendete
nichtresorbierbare polymere Implantatmaterial Polymethylmethacrylat (PMMA; Pala-
cos®) mitgefiihrt. In beiden Einsatzgebieten (Knochen und Muskel) waren die Implanta-
te eingescheidet und wurden demzufolge biotoleriert. Bei den Knochenpraparaten liegt
ein bioinertes Verhalten des Lagergewebes gegentber PMMA vor.

Bei der Versuchsgruppe 5 wurde als 2. Kontrollgruppe ein Leerdefekt prapariert, der
mit Gelatine geflllt wurde, welches bei bekannter Resorptionsfahigkeit innerhalb weni-
ger Wochen postoperativ einen vollstdndigen Ersatz durch kérpereigenen Knochen in
den Knochenpréparaten bzw. einen Ersatz durch Narbengewebe in den Muskelprapa-
raten aufwies.

Bei der Versuchsgruppe 6 (Kontrollgruppe) wurde eine nichtoperierte Kohorte Ver-
suchstiere mitgefihrt, um alters- und/oder diatbedingte Veranderungen abschéatzen
bzw. beurteilen zu kénnen. Es fanden sich bei den Versuchstieren am Ende des Ver-
suchszeitraumes lediglich physiologische altersbedingte Veranderungen.
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Zusammenfassung

Die groBen inneren Organe der Versuchstiere wurden histologisch untersucht, um e-
ventuelle systemische Auswirkungen der o.g. Modifikationen des Calcium-Phosphat-
Zementes BoneSource® beurteilen zu kénnen. Dabei konnten keine pathologischen
Veranderungen gefunden werden. Es liegen somit keine systemischen Auswirkungen
der Implantatmaterialien vor.

Im Laufe der Versuchszeit traten vereinzelt Tumore auf, die jedoch nicht den Implan-
tatmaterialien geschuldet sind und einer spontanen Tumorgenese zugeordnet werden
konnten. Spontane Todesfalle sind unabhangig von den Implantatmaterialien aufgetre-
ten.

Gemessen an der Zielsetzung sind die gefundenen Ergebnisse dieser Studie statis-
tisch auswertbar, objektivierbar und fir die Weiterentwicklung von Knochenersatzmate-
rialien relevant.

Insbesondere wird auf die in dieser Studie nicht erfolgte Degradation von CPZ und Alpha-
TCP und das osteoinduktive Potenzial des untersuchten Kollagens verwiesen.
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6 Glossar

allogen: von anderem Individuum der gleichen Spezies stammendes Gewebe; gene-
tisch differente Individuen, die jedoch derselben Spezies angehdren

alloplastisch: einem anderen Aufbau zugrundeliegend

autogen: vom selben, eigenen Organismus stammendes Material, z.B. vom Becken-
kamm entnommener Knochen zur Augmentation beim Sinuslift; synonym: autolog;
Transplantation von kérpereigenem Material des Patienten

Biodegradation: Zersetzung eines Implantates bzw. eines Materials ohne zellulare
Aktivitat. Nach Kronenthal 1975 findet dieser Abbau in vier Phasen statt: 1. Wasser-
aufnahme (Hydratation); 2. Festigkeitsverlust durch Veranderungen in chemischen
Bindungen; 3. Formverlust durch Anderungen in der Implantatstruktur ; 4. Masseverlust
(Phagozytose durch resorbierende Zellen).

Im angelséchsischen Raum wird auch der zellulare Abbau als Biodegradation bezeich-
net, der im deutschen Sprachraum oftmals unter ,Bioresorpton® gefiihrt wird.

biodegradierbar: vom lebenden Organismus (teilweise) abbaubar bzw. zersetzbar;
idealerweise gesteuert nach erfolgter Funktion (Beispiel: Knochenersatzmaterial mit
osteoinduktiven Eigenschaften, z.B. das hochgereinigte Knochenkollagen Colloss®).

bioinert: ein eingebrachter Werkstoff ruft keine Kérperreaktion hervor; das Implantat
erfahrt keine mechanische Anbindung an das umgebende Gewebe

biokompatibel: alle Materialien, die nach ihrer Implantation im Organismus keine Ab-
wehr- oder AbstoBungsreaktion auslésen; gewebevertraglich;

Biokompatibilitat: ,Die Klassifikation von geeigneten Werkstoffen fir den biomedizini-
schen Einsatz erfolgt nach den Materialeigenschaften bzw. das Verhalten von Werk-
stoffen im Organismus. AuBerdem sollte dabei auch das Verhalten eines Implantates
abhéangig von funktionellen Bewegungen mitbeurteilt werden. Es werden zumeist drei
Eigenschaftsfelder unterschieden: Mechanische, chemische und biologische Kompati-
bilitat. Alle drei gemeinsam machen die Biokompatibilitat aus.

Mechanische Kompatibilitat: Beispiele fir Anforderungen sind der feste Sitz einer
Endoprothese, der feste Sitz eines Zahnimplantates, die ausreichende Harte eines
Zahnersatzes oder die Druckfestigkeit einer GefaBprothese bei ausreichender Elastizi-
tat. Beispiele fur Probleme sind die Lockerung einer Endoprothese, der Bruch einer
Osteosyntheseschraube oder das Versagen eines GefaBverschlusses.

Chemische Kompatibilitat: Beispiele flr Anforderungen sind die Degradationsge-
schwindigkeit eines resorbierbaren Implantats (z.B. Knochenersatzmaterialien), die
Abwesenheit toxischer Abbauprodukte und eine gute lokale Gewebevertraglichkeit
(z.B. Beschichtung von Endoprothesen). Beispiele fir Probleme sind die Freisetzung
toxischer Komponenten aus PMMA-Knochenzement wéahrend der Aushértung, eine
mangelnde Resorption von Implantaten (z.B. Keramiken im Knochenersatzmaterial-
gemisch) oder eine lokale Gewebeschadigung durch saure Abbauprodukte (pH-Wert!),
z.B. von Polyestern (Osteolyse).
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Biologische Kompatibilitat: Beispiele fir Anforderungen sind das Ausbleiben einer
Immunreaktion und glnstige lokale Bedingungen flr anhaftende Zellen (z.B. Oberfla-
chenrauigkeit, freigesetzte lonen). Beispiele fur Probleme sind eine Immunreaktion
(lokal oder systemisch) durch kérperfremde Proteine, die Verkalkung kinstlicher Herz-
klappen oder Abwehr- bzw. Entziindungsreaktionen auf Abriebpartikel aus En-
doprothesen (z.B. Polyethylen aus einer kiinstlichen Gelenkpfanne).

Die drei Anforderungsprofile lassen sich nicht streng voneinander trennen. So kann
beispielsweise die Freisetzung einer chemischen Komponente aus einem Implantat zu
einer biologischen Abwehrreaktion fihren, die ihrerseits den mechanischen Halt des
Implantates im Gewebe herabsetzt (z.B. Lockerung einer Hiftprothese).

Je nach biologischer Vertraglichkeit kann die Klassifizierung von Biomaterialien in bi-
oinert, biotolerant / biokompatibel oder bioaktiv (degradierbar) erfolgen.

Kriterium ist dabei die zunehmende biologische Aktivitat. Beispielsweise ist reines Ti-
tan auf Grund seiner benachbarten Lage neben Kohlenstoff und Sauerstoff im Perio-
densystem der Elemente und der damit verbundenen Stoffeigenschaften sehr gut bio-
logisch vertraglich, die mechanische Anbindung an das umgebende Gewebe (z.B.
Knochen oder Weichgewebe) bleibt jedoch aus. Durch Aufrauen der Oberflache wird
jedoch eine VergréBerung der Oberflache und eine mechanische Verankerung még-
lich. Durch zusétzliche Beschichtung mit biologisch aktiveren bzw. knochenmineraldhn-
licheren Substanzen wie z.B. Calciumphosphat wird eine chemische Anhaftung mdg-
lich, die wiederum eine feste Verbindung zum umgebenden Knochen herstellt. Eine
weitere Steigerung der biologischen Aktivitat lasst sich durch die Anbindung von Bio-
molekllen an die Titanoberflache erreichen.” (Epple 2003 a)

Beispiele flir bioinerte Materialien bzw. bioinertes Verhalten:

1. BoneSource® - Implantat im Knochen (geringe Osteointegration, keine Degradation);
2. eine Titanschraube im Frakturgebiet.

Beispiele fur biotolerante Materialien bzw. biotoleriertes Verhalten:

1. BoneSource®- Implantat im Muskel (Ausbildung einer fibrésen Einscheidung); 2.
tricalciumphosphatbeschichtetes Titan im Weichgewebe.

Beispiele fir bioaktive / degradierbare Materialien bzw. bioaktives Verhalten:
1.Colloss® - Implantat in Knochen oder Weichgewebe (Degradation und Resorption mit
Osteoinduktion und Remodellation); 2. Gelatineimplantat im Knochen oder Weichge-

webe; 3. biologisch funktionalisiertes Titan.

Fir den Begriff ,Biokompatibilitat* gibt es auBerdem eine Definition der European So-
ciety for Biomaterials (1986):

»1he ability of a material to perform with an appropriate host response in a specific ap-
plication.” (Die Fahigkeit eines implantierten Materials, mit einem Wirt (Organismus)
eine ,Kooperation“ einzugehen bzw. die Eignung eines Materials fir eine bestimmte
Anwendung, kurz: Gewebevertraglichkeit.)
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Eine weitere Definition von ,Biokompatibilitat“ wurde von Wintermantel und Ha entwi-
ckelt (Wintermantel 2002 a):

,2Unter Biokompatibilitdt wird die Vertraglichkeit zwischen einem technischen und ei-
nem biologischen System verstanden. Sie gliedert sich in die Strukturkompatibilitat und
die Oberflachenkompatibilitat. Diese Semantik folgt zum einen dem Wort Biokompatibi-
litdt, zum anderen entspricht sie der klinischen Erfahrung, an der sich jede neue Tech-
nologie zur Schaffung biokompatibler Werkstoffe und Bauteile messen lassen muss.

Strukturkompatibilitat: Anpassung der Implantatstruktur an das mechanische Verhal-
ten des Empfangergewebes. Damit ist sowohl die Formgebung (Design), als auch die
innere Struktur (z.B. die Ausrichtung von Fasern in einigen Werkstoffen) gemeint. Man
strebt Struktur-Mimikry an.

Oberflachenkompatibilitat: Anpassung der chemischen, physikalischen, biologischen
und morphologischen Oberflacheneigenschaften des Implantates an das Empféanger-
gewebe mit dem Ziel einer klinisch erwiinschten Wechselwirkung.

Im optimalen Fall sollen die physikalischen und chemischen Eigenschaften der Implan-
tatwerkstoffe mit denjenigen des zu ersetzenden Gewebes weitgehend Ubereinstim-
men. Eine wesentliche Einschrankung bildet die Tatsache, dass es sich bei den natilr-
lichen Geweben um lebende Systeme handelt, welche die Féhigkeit besitzen, sich
selbst zu regenerieren. Implantate werden dann bendétigt, wenn der natirliche Regene-
rationsprozess aufgrund von Krankheit oder Alter ungentigend ist. Eine eigene Rege-
nerationsfahigkeit besitzen Implantate jedoch nicht.”

Im Jahre 1986 wurde von der Europaischen Gesellschaft fir Biomaterialien eine Kon-
ferenz zum Thema ,Definitions in Biomaterials“ organisiert, die zum Ziel hatte, die
Terminologie zu vereinheitlichen. Nachfolgend sind die dort festgelegten Definitionen
der wichtigsten Begriffe aufgeflhrt:

Biomaterial A non-viable material, used in a medical device, intended to interact
with biological systems

Implant Any medical device made from one or more materials that is inten-
tionally placed within the body, eighter totally or partially buried be-
neath an epithelial surface

Prosthesis A device that replaces a limb, organ or tissue of the body

Artificial organ A medical device that replaces, in part or in whole, the function of
one of the organs of the body

Biocompatibility The ability of a material to perform with an appropriate host re-
sponse in a specific application

Bei Knochenimplantaten unterscheidet Schenk (Schenk R. K. 1986) folgende Grade
der Kompatibilitat:

Inkompatibel Freisetzung von Substanzen in toxischen Konzentrationen oder An-
tigenen, die Immunreaktionen hervorrufen und zu Allergien, Fremd-
kérperreaktionen, Entziindungsreaktionen, Nekrosen oder mdogli-
chen AbstoBungsreaktionen fihren kénnen.
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Biokompatibel Freisetzung von Substanzen in nicht-toxischen Konzentrationen, die
zu Einkapselung in Bindegewebe oder schwachen Fremdkoérperre-
aktionen fihren kdnnen.

Bioinert Keine Freisetzung toxischer Substanzen.

Bioaktiv Positive Interaktion mit Gewebedifferenzierung und als Folge davon
Bindung oder Adhé&sion von Knochen entlang der Grenzflache zwi-
schen Implantat und Empféangergewebe.

Induktiv Induktion von heterotoper Knochenbildung.

Konduktiv Werkstoff dient als Gertst fiir Knochenablagerung, aber nur in oste-
ogener Umgebung.

Biomechanik: Lehre von den statischen und stabilitatsrelevanten Aspekten im Bereich
der Gewebezilichtung und der Biologie insgesamt

biostabil: ein Stoff oder Implantat widersteht den chemischen Einwirkungen in einem
Gewebe; die Funktion des Implantates bleibt gleich, es soll so lange als irgend mdglich
verbleiben (Beispiel: Hiftendoprothese)

BMP’s: bone morphogenetic proteins; eine Gruppe von flr die Knochenentstehung
nattrlicherweise im Organismus vorhandene und zustédndige Enzyme bzw. Botenstof-
fe; kénnen mittlerweile synstetisch hergestellt und angereichert werden; Verwendung
zur Initiilerung bzw. Verstarkung einer Knochenneubildung; kostenintensiv.

critical size defect: bei Mensch und Schwein ca. 5 cm 3 umfassender oder ca. 1 cm
durchmessender Gewebedefekt im Knochen, bei dessen GréBenlberschreitung eine
spontane restitutio ad integrum nicht mehr ermdglicht werden kann und der deshalb
mit einem Knochenersatzmaterial aufgefillt wird

Degradation: Abbau, Zerbrdselung; Auflésung einer kompakten Implantatstruktur;

Ein Biomaterial (oder auch andere Materialien) degradiert durch den Einfluss von au-
Beren Faktoren, z.B. Feuchtigkeit, Blut oder Kérperflissigkeiten. Man spricht von
hydrolytischer Degradation.

Distanzosteogenese: zwischen dem Lagergewebe und dem Implantat mit der initiier-
ten Knochenneubildung besteht eine bindegewebige Kapsel, verursacht durch mecha-
nische Bewegungen oder die Materialeigenschaften

Duktilitat: Fahigkeit eines Materials, sich plastisch zu verformen, ohne zu brechen

ektop: auBerhalb der urspringlichen Lage; hier: Knochenbildung auBerhalb von Kno-
chen, z.B. im Bereich von Narben

Ermidung: Verlust der mechanischen Integritdt eines Materials durch fortgesetzte
mechanische Belastung

Fibroblasten: Bindegewebe und interzellulare Matrix bildende Zellen; Vorlauferzellen
der Fibrozyten
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Fibrozyten: Bindegewebszellen

Granulat: Ein Werkstoff, aufgebaut aus zusammengepressten pulverférmigen Aus-
gangsmaterialien; ein Granulat beschreibt die Form eines Materials; liegt ein Material
granular vor, so besteht es aus einem Haufwerk von kleinen Stlicken und/oder Kugeln
(bis ca. 5 mm)

Granulationsgewebe: Stufe der Wundheilung; gekennzeichnet durch zahlreiche
Fibroblasten- und GefaBproliferate; die Fibroblasten produzieren eine Matrix flr spate-
re Narbenbildung bei einem Gewebedefekt, die GeféBe dienen der Heranflihrung von
Abwehrzellen und Botenstoffen sowie dem Abtransport verbrauchten Materials

Harte: Fahigkeit eines Materials, duBeren mechanischen Einflissen ohne Verformung
zu widerstehen

Histiozyten: eine Entziindungszellart, tritt im Rahmen der Wundheilung und bei Ge-
webeumbauvorgéangen auf

Interface: Grenzflache, hier die Grenzflache zwischen Implantat und Gewebe gemeint;
die Natur der Grenzflache ist entscheidend fir die Gewebevertraglichkeit eines Implan-
tates

Keramik: nichtmetallischer anorganischer Werkstoff, z.B. Hydroxylapatite, Tricalci-
umphosphate, bioaktive Glaser, Glaskeramiken, Aluminiumoxid und Zirkoniumdioxid;

Herstellung aus hochreinen, pressféahigen Massen, dabei mitunter Vorverdichtung, Sin-
terung und ggf. Nachverdichtung; es entsteht ein Material mit hoher Dichte bei feinkor-
nigem Geflige; Qualitatskontrolle im Proof-Test Ublich

Kollagen: fibrilldres Strukturprotein im Bindegewebe, wichtig fur Zell- und Gewebesta-
bilitat

Kollagenasen: Enzyme, die Kollagene spalten

Komposite: Stoffgemische, hier im Sinne von Knochenersatzmaterialien aus mindes-
tens zwei Komponenten (Werkstoffklassen)

Kontaktosteogenese: direkter Kontakt Knochen vom Lagergewebe/Implantat; neuer
Knochen wachst dabei in Richtung Implantatoberflache aus dem umgebenden Lager-
gewebe

Korrosion: Oxidierung einer Oberflache; hier nutzbar gemacht bei Metalloberflachen
zur Verbesserung der Biokompatibilitat, z.B. bei Titanimplantaten

Kristall und kristallin: hochgeordnete (Fern-)Anordnung der Einzelbausteine eines
Stoffes, meist in einer dichten Packung mit wenig Totvolumen; Bausteine ziehen sich
auf Grund von Bindungen an, dadurch kommt der Kristall zustande; Kristallstruktur
verantwortlich flr viele Stoffeigenschaften, z.B. elektrische und thermische Leitfahig-
keit, Harte, L&slichkeit, chemische Reaktivitat

Kristallisation: Bildung eines kristallinen Festkérpers aus einer Lésung;
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Lamellenknochen: Endform von Knochen bei der Knochenneuentstehung; sehr belas-
tungsstabil, da standig entsprechend den ausgesetzten Belastungen umgebaut; ent-
steht direkt aus Knorpelvorstufen bei der enchondralen und Uber Zwischenstufe von
weniger stabilem Knochen (Geflecht- oder Faserknochen) bei der desmalen Ossifikati-
on

Loslichkeit: Stoffkonstante, abhéangig von Temperatur und Druck; beschreibt den
Grad der Auflésung von Bindungen in einem Stoff oder Material

Mineralisation: hier: Einlagerung von Kalksalzen in kollagene Fasern

Monomer: Strukturbaustein eines Kunststoffes mit bestimmter chemischer Formel;
durch deren Zusammenlagerung (Polymerisation) entstehen Polymere

Oberflachenkompatibilitat: Ein Implantat ist auf Grund seiner Wechselwirkungen mit
der Umgebung fir eine bestimmte Anwendung geeignet

Osteoblasten: bewegliche osteoid- (kollagen-) bzw. knochenbildende Zellen
osteogen: knochenbildend

Osteoid: knocheneigenes Kollagen bzw. nichtmineralisierte neue Knochensubstanz,
von Osteoblasten sezerniert;

Osteoinduktion: Beschleunigung bzw. Initialisierung einer Knochenneubildung, z.T.
Uber das natlrliche MaB hinaus; oftmals angestrebte Eigenschaft von Knochenersatz-
materialien;

Osteoinduktivitat ist die Eigenschaft bestimmter Zytokine, Stammzellen zu Oste-
oblasten (Knochen aufbauende Zellen) differenzieren zu lassen; solche Cytokine (z.B.
Bone Morphogenetic Proteines, BMP’s) induzieren die Knochenbildung von sich aus;
problematisch kann dabei eine ungewollte ektope Knochenbildung an Orten sein, wo
kein Knochen wachsen soll (chronische Entziindung oder Trauma im Weichgewebe
mit ektoper Knochenbildung)

Osteointegration: Einfligung bzw. Einheilung eines Implantates in Knochen

Osteoklasten: knochenauflésende bewegliche mehrkernige Riesenzellen; kdnnen
saures Milieu initileren und dann mineralisierten Knochen auflésen

Osteokonduktion: Leitschieneneffekt bestimmter Materialien fir Knochenentstehung;
beispielsweise durch Porositat oder chemische Zusammensetzung gegeben; an oste-
okonduktiven Materialien wachst der Knochen entlang wie Efeu an einer Wand, des-
halb ,Leitschieneneffekt* genannt; Knochenersatz- oder -aufbaumaterialien sollten die-
se Eigenschaft besitzen, damit ein Defekt Uberbriickt werden kann; osteokonduktive
Materialien werden nur in der Umgebung von bestehendem Knochen resorbiert; sie
kdénnen als Tragersubstanzen fur osteoinduktive Faktoren verwendet werden

Osteoprogenitorzellen: Vorstufen der Osteoblasten, der knochenbildenden Zellen

Osteosynthese: Knochenvereinigung im Rahmen einer Frakturversorgung, z.B. Nage-
lung und / oder Schienung einer Radiusfraktur
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Osteozyten: im Knochen befindliche unbewegliche Zellen

Pathologische Mineralisation: Mineralisation am falschen Ort; verursacht offenbar
durch ein Versagen physiologischer Kontrollmechanismen mit krankhaft erhéhten Cal-
cium-lonen-Konzentrationen und Uberschreiten des Léslichkeitsproduktes, z.B. bei den
Krankheitsbildern Arteriosklerose, Gallensteinleiden, Nierensteinleiden

Periost: KnochenauBenhaut, tragt zur Versorgung des Knochens bei; enthalt Zellen
mit Regenerationspotential

PMMA: Polymethylmethacrylat, ein Polymer und als ,Knochenzement* bekannt

Polylactide: Polymerisationsprodukte der Milchsdure, angewendet z.B. als resorbier-
bare Schrauben bei der Osteosynthese

Polymer: ein Polymer ist ein Kunststoff; durch Vernetzung kleinerer Molekile (Mono-
mere) entstandenes ,Riesen“-Molekll, insbesondere in der Kunststoffherstellung, z.B.
Polyethylen, Polylactide, Polyglycolide, Polystyrol, Polysiloxane (Silikon), aber auch
Polymethylmethacrylat (ein ,Knochenzement")

Polymerisation: Herstellungsverfahren von Polymeren; Vernetzung von Molekullen zu
einem ,Riesen“- Molekul

Porositat: Gehalt eines Materials an Hohlrdumen; miteinander in Verbindung stehende
(interkonnektierende) Hohlrdume oder Spalten in einem Gewebe, hier insbesondere in
Knochenspongiosa oder in Knochenersatzmaterialien, in die idealerweise Zellen ein-
wandern kénnen durch die auf Grund unterschiedlich groBer Poren gegebene Zugéang-
lichkeit; wichtig flr Stoffaustausch, aber auch fir Material- und Gewichtsersparnis

Prazipitation: Bildung eines nichtkristallinen Festkdrpers aus einer Lésung

Remodellation: Umbau; hier Umstrukturierung von Knochenbélkchen in einem Kno-
chen je nach Belastungslinien (Trajektorien) ahnlich den Stltzen in einem Kran oder
Gerust

Resorption: Auflésung; resorbiert wird ein Biomaterial durch zellulare Vorgange; ein-
zig Osteoklasten kénnen Knochen resorbieren.

Restitutio ad integrum: Wundheilung bzw. Ausheilung vollstdndig, ohne Narbe; Wie-
derherstellung der morphologischen Strukturen wie vor einem Schadensereignis

Sarkom: maligne Neubildung mesenchymaler Zellen, beispielsweise von Muskulatur,
Binde- oder Fettgewebe; deren unreife Vorlauferzellen Myoblasten, Fibroblasten und
Lipoblasten stammen aus dem mittleren Keimblatt (Mesoderm)

Sintern: ein Prozess aus der keramischen Terminologie; bedeutet nichts anderes als
.Backen” oder ,Erhitzen“ in einem Ofen; dabei werden kleine Kérnchen (Granula), wel-
che vorher zusammengebracht wurden (z.B. verpresst oder durch Wasser angeteigt),
an ihrer Oberflache aufgeschmolzen und dadurch miteinander verbunden; diese
Schmelzzonen werden Sinterhalse genannt; durch Sinterungsvorgange wird die me-
chanische Stabilitat erhéht und die Formgebung eines Materialpulvers realisiert, wei-
terhin ist damit jedoch eine Schrumpfung des Materials und eine Verminderung der
Porositat und damit der Léslichkeit / Degradierbarkeit / Resorbierbarkeit verbunden;
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vor allem bei den Hydroxylapatiten konnte gezeigt werden, dass die nattrlich vorkom-
menden Niedertemperaturformen besser resorbieren als die gesinterten Hochtempera-
turformen

Sol-Gel-Verfahren: Neue Herstellungsvariante von keramischen Werkstoffen, z.B.
Hydroxylapatiten oder Tricalciumphosphaten. Dabei lassen sich durch die Niedrigtem-
peratursynthese andere Phasen mit anderem Degradations- und Resorptionsverhalten
herstellen als bei den bisherigen Methoden, bei denen viel hbhere Temperaturen not-
wendig waren (Gerber et al. 2000).

Nach Herstellerangaben wird das Ausgangsmaterial in ein Siliziumdioxid-Sol auf der
Basis von Alkoxiden gegeben und homogen verteilt. Das SiO, bildet bei Uberfiihrung
des Gemisches vom Sol- zum Geliibergang ein nanopordses Gerlst und verbindet die
dazwischenliegenden locker verteilten Hydroxylapatitkristalle. Durch die Wahl der Pul-
verkdrnung, die Verdunstung des Lésungsmittels und das Verhéltnis zwischen Granu-
lat, L6sungsmittel und Gelprakursor lassen sich die PorengréBen und damit wiederum
die Degradation und Resorption beeinflussen. Das SiO, hélt dabei die neuentstande-
nen HA-Partikel zusammen. Diese sind auf Grund ihrer kleinen GréBe und einer hohen
Porositat (ca. 70 % Volumenverhaltnis der Poren) gut abbaubar. Osteoklasten kénnen
bei dieser PartikelgréBe phagozytieren.

Als Nachteil ist die fehlende mechanische Stabilitdt zu nennen, die durch den Einsatz
von Metallplatten und Schrauben gewahrleistet werden muss.

Strukturkompatibilitat: das Implantat ist beziglich seiner mechanischen Eigenschaf-
ten bzw. seiner inneren Zusammensetzung fir ein bestimmtes Gewebe bzw. fir eine
bestimmte Anwendung geeignet

Trenn-Diinnschliff-Technik nach Donath, Hamburg, zur Herstellung histologischer
Praparate unter Einschluss von Hartsubstanzen® : vgl. 2.4.

Tumor: Im wértlichen Sinne nur Gewebeschwellung oder Gewebsplus; umgangs-
sprachlich verwendet fur Krebserkrankung; hier in der Arbeit allgemein verwendet als
zunachst wertungsfreie Bezeichnung als eine Gewebeneubildung

Verbundosteogenese: direkter Kontakt Knochen/Implantat; Knochenbildung beginnt
im Unterschied zur Kontaktosteogenese an Implantatoberflache und wéchst in Rich-
tung Implantatlager

xenogen: von nicht-humanem Spendermaterial, also von Tieren stammend; z.B. Herz-
klappen (vom Schwein) oder Knochenersatzmaterialien (vom Rind)

Zemente: bei Abbindevorgédngen auskristallisierte Materialien, kénnen resorbierbar
oder nicht resorbierbar sein; Materialien mit einer zumeist kristallinen Struktur
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7 Literatur

Die nachfolgende umfangreiche Literaturlibersicht ergibt sich aus den langjahrigen
BemUhungen zahlreicher Arbeitsgruppen zur Entwicklung eines idealen Knochener-
satzmaterials. Es wurde versucht, wesentliche Meilensteine auf dem Weg dahin zu
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