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Einleitung 6

1. Einleitung

1.1. Klinische Problematik: osteoporotische Frakturen

Es existiert eine Vielzahl von Grinden, die den Einsatz eines Knochenfullmaterials
notig macht. Hierzu gehoren Trummer- und Defektfrakturen, aber auch Versteifungs-
eingriffe an der Wirbelsaule erfordern nicht selten den Einsatz eines Knochenfullma-
terials. Eine der haufigsten Ursachen fur derartige Eingriffe ist die Krankheit Osteo-
porose. Patienten, die an Osteoporose leiden, erfahren besonders haufig Frakturen.
Diese Frakturen werden meist durch inadaquate Traumata hervorgerufen, da der
osteoporotische Knochen eine geringere mechanische Festigkeit aufweist. Die Oste-
oporose wird derzeit von der WHO als eine der 10 wichtigsten und teuersten Volks-
krankheiten eingestuft. Ungefahr jede 2. Frau und jeder 5. Mann erleidet im Laufe
seines Lebens eine Osteoporose bedingte Fraktur [1]. Die Krankheit manifestiert sich
hauptsachlich bei Menschen in hoherem Lebensalter. Deshalb wird aufgrund der
prognostizierten demographischen Veranderungen die Relevanz osteoporotischer
Frakturen in Zukunft massiv zunehmen (s. Abb. 1). Der Knochenverlust selbst geht
meist ohne Symptome einher. Der Krankheitswert ergibt sich primar aus den Fraktu-
ren, die die Patienten wahrend des Krankheitsverlaufes erleiden. Diese stellen flr
den betroffenen Patienten insofern ein Schllusselereignis dar, als sie den Hauptfaktor
in der Einschrankung der Lebensqualitat bedeuten. Sie kdnnen zu einer erhohten In-
validitat fuhren. Im Falle einer Oberschenkelhalsfraktur ist die Mortalitat enorm erhoht
[2]. Die Osteoporose bedingten Frakturen stellen folglich gesundheitsokonomisch ei-
ne enorme Belastung dar [3]. Untersuchungen zeigen, dass zu den Folgen osteopo-
rotischer Frakturen neben einem erhohten Mortalitatsrisiko vor allem funktionale De-

fizite zahlen. Diese fiihren bei den Uberlebenden haufig zu gesteigerter Pflegebe-
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durftigkeit [4]. Insbesondere ein Blick auf den demographischen Wandel, der in
Deutschland stattfindet, macht deutlich, dass diese Pflegebedurftigkeit in Zukunft an-
steigen wird (s. Abb.1). Daher ist eines der gro3en Ziele der heutigen Osteoporose-
forschung, neben der Pravention der Erkrankung, die effektive Behandlungsmoglich-

keit osteoporotischer Frakturen zu verbessern.

Abb. 1.Demographischer Wandel in Deutschland [5]: Aufgrund der niedrigeren Geburtenrate und der

steigenden Lebenserwartung steigt der Anteil der Uber 65-jahrigen stetig an

1.1.1. Osteoporose und osteoporotische Frakturen

Osteoporose ist per definitionem eine ,systemische Erkrankung des Skelettsystems
mit Verringerung der Knochenmasse und Veranderung der Mikroarchitektur des

Knochengewebes sowie einer daraus folgenden Erh6hung der Knochenbrichigkeit
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und Zunahme des Frakturrisikos® [2]. Die Verluste der Knochendichte fuhren zu einer
drastischen Abnahme der Anzahl an Trabekeln in der Spongiosa, aber auch die Kor-
tikalis ist betroffen. Aus dieser zerstorten Mikrostruktur resultiert eine Erhdhung der
Bruchigkeit des Knochens [6]. Dies geht haufig mit einer degenerativen Verformung
des Knochens einher und fuhrt zu einem erhdhten Frakturrisiko [7]. Die am haufigs-
ten von Frakturen betroffenen Regionen sind Wirbelkdrper, Oberschenkelhals und
distaler Radius. Frauen erleiden dreimal haufiger als Manner eine Osteoporose-
bedingte Fraktur. In dem Malde, in welchem die Inzidenz von Osteoporose ansteigt,
steigt auch die Inzidenz von metaphysaren und vertebralen osteoporotischen Fraktu-

ren an [1].

1.1.2. Die osteosynthetische Versorgung der osteoporotischen Fraktur (Verbund-

osteosynthese)

Die Therapie der Wahl von osteoporotischen Frakturen stellt meist die chirurgische
Versorgung dar. Hierbei ergibt sich haufig das Problem, grolere Knochendefekte G-
berbricken zu mussen. Als operatives Vorgehen hat sich die Verbundosteosynthese
etabliert [8]. Hierbei wird ein Knochenflllstoff eingebracht, um den Verbund der Fixa-
tion zu stabilisieren. Neben der Stabilisierung wird der Knochenfullstoff auch zum
Aufflillen des Defekts bendtigt, um die Knochenheilung zu erleichtern. Insbesondere
im metaphysaren Knochen erweist sich die osteosynthetische Versorgung aufgrund
der erniedrigten Knochenbalkchendichte haufig als schwierig. So ist es oft nicht mog-
lich, einen suffizienten Schraubenhalt zu erreichen, was zu einem erhohten Implan-
tatversagen fuhrt [9;10]. Die Aufgabe des Knochenflllstoffes ist es in erster Linie, die
Primarstabilitat zu erhéhen. Die Frakturfragmente missen dazu anatomisch korrekt

reponiert werden. Diese Verbundosteosynthese soll die friihzeitige physiotherapeuti-



Einleitung 9

sche Belastung des entsprechenden Gelenks ermdglichen. Die aktuell einzige Sub-
stanz, die flachendeckend und regelhaft flr derartige Eingriffe eingesetzt wird, ist
PMMA. Neben seinen unbestreitbaren Vorteilen (beispielsweise eine extrem hohe
Stabilitat oder eine einfache Handhabung) hat PMMA den entscheidenden Nachteil,
dass die Substanz nicht biologisch abbaubar ist, so dass Reparaturvorgange daher

nicht mehr moglich sind.

1.1.3. Anforderungen an Knochenfullmaterialien

An Knochenfullmaterialien wird heute eine Vielzahl von Anforderungen gestellt.
Durch das Auffullen von Knochendefekten mit Biomaterialien soll eine hohe Primar-
stabilitat erreicht werden und die Kontinuitat des Knochens wieder hergestellt wer-
den. Durch diese Primarstabilitat soll der Knochen moglichst fruh wieder mechanisch
belastbar sein. Ein weiteres Ziel ist die Resorbierbarkeit, die fordert, dass das Kno-
chenfullmaterial abgebaut werden kann. Im Zuge dieser Biodegradation soll das
Knochenflllmaterial innerhalb eines definierten Zeitraumes durch adaquat gebildeten
korpereigenen Knochen ersetzt werden, welcher dem physiologischen Remodelling
unterliegt [11]. Hierbei miussen die Geschwindigkeit der Resorption des Knochen-
fullmateriales und die des korpereigenen Knochenaufbaus sich ungefahr entspre-
chen, da es sonst zur Bildung einer bindegewebigen Zwischenschicht zwischen
Implantat und Knochen kommt [11]. Das Knochenfullmaterial soll biokompatibel und
bioaktiv sein [12]. Es wird gefordert, dass es osteoinduktive, besser aber osteosti-
mulierende, mindestens aber osteokonduktive Eigenschaften aufweist [13]. Es darf
weder immunogen noch kanzerogen noch toxisch sein. Das Material muss sterilisier-
bar sein und eine einfache Handhabung bieten, so dass der intraoperative Einsatz

ermdglicht wird [14]. Die Festigkeit des Knochenfullmaterials und damit die Festigkeit
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der Fraktur sollte innerhalb weniger Minuten und bei Korpertemperatur gegeben sein,
um eine unnotige Verlangerung der Operationszeit zu verhindern [15]. Die Hitze, die
durch den Abbindevorgang entsteht (Polymerisationshitze), darf das angrenzende
Gewebe nicht schadigen. Idealerweise zeigt das Knochenflullmaterial auch in feuch-
ter Umgebung eine hohe Festigkeit und eine gute chemische Bindung zum umlie-
genden Gewebe [16]. Weiterhin soll das Biomaterial alle Voraussetzungen der Wirt-

schaftlichkeit besitzen, so dass es im klinischen Alltag Verwendung finden kann.

Aus biologischer Sicht stellt autologer Knochen ein ideales Transplantat dar, einen
Knochendefekt zu fullen, da er osteogene und osteokonduktive Eigenschaften be-
sitzt. AuRerdem weist er eine gewisse mechanische Stabilitat auf [17]. Der Einsatz
von autologem Knochen ist jedoch limitiert. Einerseits steht immer nur eine be-
grenzte Menge an Knochen zur Verfugung. Andererseits muss immer an einer weite-
ren Korperstelle, die als Spenderregion dient, ein zusatzlicher operativer Eingriff vor-
genommen werden. Hierbei kobnnen Komplikationen wie Dysasthesien, chronische
Schmerzen oder Wunddehiszenzen auftreten. Die Angaben zur Hebedefektmorbidi-

tat beispielsweise an der Fibula bewegen sich zwischen 17-38% [17].

Aufgrund dieser Nachteile wurde eine Vielzahl von synthetischen Knochenflllstoffen
und Knochenklebern entwickelt und optimiert. Diese sollen in ihren Eigenschaften
denen des autologen Knochens mdglichst nahe kommen [10;18;19]. Das Ziel ist es
hierbei, Defekte im metaphysaren Knochen zu fillen und so den Bedarf an Kno-
chentransplantaten zu reduzieren [10]. Im Nachfolgenden werden die gangigen Kno-

chenfullmaterialien und bioresorbierbaren Knochenklebstoffe kurz erlautert.
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1.1.4. Stand der Forschung: Knochenfullstoffe

Es gibt derzeit eine Vielzahl von Knochenfullstoffen. In diesem Zusammenhang muss
Polymethylmetacrylat (PMMA) erwahnt werden, wenngleich es sich eigentlich um ei-
nen Knochenzement handelt. PMMA wird seit geraumer Zeit vielfach in der Orthopa-
die und Unfallchirurgie eingesetzt. Es findet vor allem in der Endoprothetik zur Fixati-
on von Endoprothesen Anwendung. Es entsteht durch Polymerisation des monome-
ren Methacrylsauremethylesters [20]. Die Implantate sind direkt postoperativ belast-
bar, wodurch die Patienten frihzeitig mobilisiert werden kénnen. PMMA besitzt ex-
trem gute mechanische Eigenschaften wie beispielsweise eine hohe Festigkeit und
Steifigkeit und erhdht weiterhin die mechanische Stabilitat des Knochens [21]. Aller-
dings entwickelt PMMA eine hohe Polymerisationstemperatur. Diese thermische
Schadigung des Gewebes, das mit dem Knochenflllmaterial PMMA in Kontakt steht,
kann zu Nekrosen fuhren [12;22]. AulRerdem sind die Monomere des PMMAs toxisch
[23]. Bei der Polymerisation kommt es nie zur vollstandigen Umsetzung der Monome-
re. Der Restmonomergehalt von PMMA liegt bei etwa 2-6% [24], so dass diese auf
das umliegende Gewebe toxisch wirken kénnen. Somit kann PMMA nicht als bio-
kompatibel eingestuft werden. Des Weiteren wird PMMA nicht degradiert und besitzt
keine osteokonduktiven Eigenschaften [25]. Somit kommt dem PMMA bei der Defekt-
rekonstruktion eine reine Platzhalterfunktion zu [26]. Dadurch ist der Einsatz von
PMMA in Verbundosteosynthesen im Sinne eines Knochenflllmateriales auf Fraktu-
ren bei alten Menschen sowie Tumorpatienten beschrankt. Bewahrt hat sich PMMA
auch zur Schraubenaugmentation, bei welcher der Schraubenhalt durch Einspritzen
von PMMA Uber eine Hohlschraube verstarkt wird. Ein weiterer Einsatzbereich stellt
die Vertebro- bzw. Kyphoplastie dar, wobei auch hier die Indikation bei jungen Pati-

enten sehr zurlickhaltend gestellt wird.
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Calciumphosphatkeramiken

Eine weitere grof3e Gruppe der Knochenfullstoffe stellen die Calciumphosphatkera-
miken dar. Es gibt biologische und synthetische Calciumphosphatkeramiken. Bei-
spiele fur diese Keramiken sind synthetisches Hydroxylapatit (HA) und pB-
Tricalciumphosphat (B-TCP), welche klinisch sehr haufig zum Einsatz kommen [27].
Ein Vorteil der Calciumphosphatkeramiken besteht darin, dass es wahrend der Aus-
hartung zu keiner Hitzeentwicklung kommt. Somit wird die Gefahr von Nekrosen oder
Nervschadigungen herabgesetzt. HA (Cas(PO4);0OH) kann auf zwei unterschiedlichen
Wegen gewonnen werden. Einerseits kann es synthetisch hergestellt werden. Ande-
rerseits kann es z. B. aus boviner Spongiosa oder aus Korallen durch Pyrolyse mit
anschlielenden Sinterprozessen gewonnen werden [11]. Durch den Sintervorgang
wird die Porositat verringert, so dass zu einer Steigerung der Dichte und der Festig-
keit kommt [28]. Es ist in Blécken, Granulaten oder als Paste erhaltlich und kann als
dichtes oder pordses Material eingesetzt werden [29]. HA kann durch den umliegen-
den Knochen im Gegensatz zu PMMA durchbaut werden und weist osteokonduktive
Eigenschaften auf [30]. HA stellt einen natlrlichen Bestandteil des Knochengewebes
dar und ist biokompatibel [31]. Es ist weder antigen, noch toxisch oder kanzerogen
[31]. Die Oberflache wird von vitalem Knochen benetzt [32;33], so dass HA im Ge-
gensatz zu PMMA eine direkte Verbindung mit Knochen eingeht. Somit wird es gut in
den vitalen Knochen integriert [32]. Jedoch geht es keine chemischen Bindungen mit
dem Knochen ein [34]. Allerdings weist HA auch einige Nachteile auf. So ist implan-
tiertes HA nur schlecht resorbierbar; lediglich Partikel bis zu einer Grof3e von 50um
kénnen von Phagozyten aufgenommen werden. Vor allem zuvor gesintertes HA wird
schlecht degradiert [28]. So liegen oft nach Jahren noch Keramikpartikel innerhalb
des Knochens vor, die dessen Stabilitat negativ beeinflussen und chronische Ent-

zundungen hervorrufen kénnen [28]. AulRerdem sind aufgrund der hohen Sprddigkeit
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von HA Mikrofrakturen moglich. HA weist eine geringe Biege- und Torsionsbelastbar-

keit auf [34].

B-Tricalciumphosphat (B-TCP, CA3(POQs),) weist ahnliche biologische Eigenschaften
auf wie HA. Verschiedene experimentelle Studien konnten zeigen, dass Implantate
im osteoporotischen Knochen durch keramische Zemente stabilisiert wurden [35].
Primar stabile Knochendefekte konnen mit 3-TCP oder HA versorgt werden, jedoch
bedurfen instabile Knochendefekte einer osteosynthetischen Versorgung [11]. Es
wird zwar besser resorbiert als HA, jedoch erstreckt sich die Dauer Uber einen relativ
langen Zeitraum von sechs Monaten bis einigen Jahren [36]. AuRerdem wird ein
kompletter Abbau des Zementes durch die Abschirmung des neu gebildeten Kno-
chens meist nicht erreicht [25]. Es konnte nicht nachgewiesen werden, dass 3-TCP
kovalente Bindungen mit Knochengewebe eingehen wurde [34]. Ein weiterer Nachteil

von pB-TCP ist beispielsweise eine geringere Belastungsstabilitat.

Neue polymere Zemente

Schon seit vielen Jahren finden Polymere in der Medizin Anwendung. Beispielsweise
werden Poly-a-Hydroxy-Sauren als resorbierbare Nahte oder Schrauben eingesetzt.
Auch als Knochenflllstoffe sollten sie zum Einsatz kommen. Jedoch gestaltete sich
dies zunachst als unbefriedigend, denn sie wurden nicht gleichmalig resorbiert und
es kam zum Ausbrechen ganzer Stlicke aus den Transplantaten. Somit wurde das
Einwachsen des vitalen Knochens erschwert und etwaige gespeicherte Substanzen
konnten nicht gleichmallig freigesetzt werden [11]. AuRerdem kénnen Entziindungs-
reaktionen bis hin zu Fistelungen beobachtet werden [37]. Derzeit sind viele Polyme-
re in der Entwicklung. Beispiele hierfir sind Poly-Orthoester, Polyanhydride [37] oder

Polymere auf der Basis von Alkylenbismethacrylat [13]. Jedoch steht die erfolgreiche
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Entwicklung eines neuen polymeren Zementes, der den Anforderungen Biokompati-

bilitat, Osteokonduktivitat und Degradationstendenz entsprechen wirde, noch aus.

1.1.5. Stand der Forschung: Bioresorbierbare Knochenklebstoffe

Neben den Knochenflllstoffen sollten die Knochenklebstoffe genannt werden, da sie
ein ahnliches Indikationsspektrum wie die Knochenflllstoffe besitzen. In vergangener
Zeit wurde eine Vielzahl von bioresorbierbaren Knochenklebstoffen entwickelt. Das
Ziel ist es, kleine Fragmente, die insbesondere bei Trimmerfrakturen haufig vorlie-
gen, zu stabilisieren. Somit konnte der Einsatz von Platten und Schrauben vermie-
den werden und das Gewebe mdoglicherweise weniger traumatisiert werden. Nach-
folgende Tabelle (s. Tab. 1) zeigt eine Einteilung der Knochenklebstoffe in Stoffklas-

sen an.

Synthetische Knochenklebstoffe Epoxidharze
Polyurethane
Zyanoacrylate

PMMA

Biologische Knochenklebstoffe Fibrinklebstoffe
(Gelatine-Resorcin-Aldehyde™)

(Protein-Aldehyd-Systeme™)

Aktuelle und zuklnftige Entwicklung Klebstoffe auf Peptidbasis:
- Peptoplaste
- Marine Organismen: Muscheln

Klebstoffe auf Oligo- und Polylaktonbasis
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Alkylenbis(oligolaktoyl)methacrylate

Tab.1  Einteilung der Knochenklebesysteme in Stoffklassen

*diese Klebstoffe waren zunachst als potenzielle Knochenklebstoffe gedacht, wurden aber nie fur die

Knochenklebung getestet oder eingesetzt [38].

Viele Klebstoffe scheiterten jedoch an den Anforderungen, die an sie gestellt werden,
um den Weg in den klinischen Einsatz zu meistern. Vor allem die bedeutenden Ei-
genschaften wie Biokompatibilitat, Degradierbarkeit oder Verbundfestigkeit stellten
Probleme dar. Einen interessanten Ansatzpunkt verkdrpern die Klebstoffe mariner
Organismen. Diese Klebstoffe auf Proteinbasis harten auch in wassrigem Milieu und
bei unterschiedlichen Temperaturen aus. AuRerdem ist die Verbundfestigkeit zu ver-

schiedensten Materialien sehr hoch [39].

Zusammengefasst lasst sich feststellen, dass bei der klinischen Anwendung der
meisten bisher verfugbaren Knochenflllstoffe und Knochenkleber einige gravierende
Nachteile deutlich werden [29]. Einen bedeutenden Nachteil stellt die oben beschrie-
bene Polymerisationshitze dar, die viele Substanzen — insbesondere PMMA — entwi-
ckeln. Diese thermische Schadigung kann zu Nekrosen des umliegenden Gewebes
fihren. Schwierigkeiten ergeben sich des Ofteren auch durch die Anwendung in
feuchtem Milieu, welches durch Blut und Gewebeflussigkeit bedingt sein kann. Es
kann hierbei zu Stérungen der Adhasion der Knochenkleber oder der Festigkeit der
Knochenflllstoffe kommen. Zwar weisen die meisten heute kommerziell verfigbaren
Knochenzemente eine hohe Haltbarkeit auf. Allerdings fihrt eben diese hohe Halt-
barkeit zu einer schlechteren Degradationsfahigkeit, so dass die endogene Kno-
chenheilung verhindert wird. Nach wie vor kbnnen einige Biomaterialien allergen

oder toxisch wirken und lokale Gewebereaktionen sowie die Induktion von Fremd-
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korperreaktionen auslosen, was zu verzogerter Kallusbildung, Hautnekrosen oder
Fistelungen fuhren kann. Die genannten Faktoren konnen schlieB3lich zu einer se-

kundaren Lockerung und somit zum Implantatversagen fuhren [38].

Nach wie vor ist es nicht gelungen, eine ideale Substanz zu entwickeln, die den ho-
hen Anforderungen gerecht wird, die man an ein solches Knochenfullmaterial stellen
muss. Insbesondere im Bereich der Biokompatibilitat und raschen Degradation ste-

hen die entscheidenden Entwicklungen noch aus.

1.1.6. Entwicklung eines bioresorbierbaren Knochenfullmaterials

Am Friedrich-Baur-Forschungsinstitut fur Biomaterialien der Universitat Bayreuth
wurde entsprechend den klinischen Anforderungen eine neue Knochenfullmasse
entwickelt, die Hydroxylapatit (HA) als Grundsubstanz verwendet. Dieses ist biokom-
patibel und biodegradierbar [25;40;41], nicht toxisch und weist eine geringe Antige-
nitat auf [40]. HA wird als osteokonduktiv eingestuft [30,40] und haufig in Verbindung
mit einer internen Fixation eingesetzt [30]. AuRerdem besteht Knochen selbst zu ca.
50% HA [30], so dass HA die Knochenanlagerung induziert [33]. Liegt HA als gesin-
tertes Material vor, wird es jedoch relativ schlecht resorbiert [27]. Die Besonderheit
des neu entwickelten Materials liegt darin, dass es einerseits aus einem biokompati-
blen Material besteht, und andererseits kovalent an das umgebene Gewebe bindet.
Hierzu wurden zwei Typen von Hydroxylapatitpartikeln verwendet, wobei HA zum ei-
nen mit deacetyliertem Chitosan und zum anderen mit oxidierter Starke beschichtet
wurde. Chitosan, ein Mucopolysaccharid, ist biodegradierbar, nicht-toxisch, antibak-
teriell [40;42;43] und besitzt hamostatische Eigenschaften [40;44]. Ferner beschleu-

nigt es die Wundheilung, wirkt entzindungshemmend [44] und ist biokompatibel
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[40;42]. Chitosan weist eine geringe Antigenitat auf [42], jedoch fordert es die Zellad-
hasion und besitzt osteokonduktive Eigenschaften [42]. Starke ist ebenfalls biokom-
patibel und nicht toxisch [44]. Des Weiteren verbessert es die Knochenadaptation,
fordert die Zelladhasion [44] und ist biodegradierbar [45]. Chitosan stellt die ami-
nogruppenhaltige Komponente (R-NH;) dar, wohingegen durch Oxidation der Starke
die aldehydruppenhaltige Komponente (R-CH=0) gewonnen wird. Nach Zugabe von
Wasser erfolgt hierbei innerhalb von Sekunden eine kovalente Bindung zwischen

den Partikeln unter Bildung sog. Schiff scher Basen (Iminreaktion; s. Abb. 2).

Schiff'sche Base

Abb. 2. Bildung einer Schiff'schen Base [46]

Gleichzeitig kbnnen Molekule der oxidierten Starke eine kovalente Bindung zu Ami-
nogruppen eingehen, die von dem umgebenden Knochengewebe zur Verfligung ge-

stellt werden (s. Abb. 3), was eine erhdhte Primarstabilitat bedingt.
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-4

Abb. 3. Klebeprinzip: 1) Knochen; 2) starkebeschichtetes HA; 3) chitosanbeschichtetes HA;

Aldehydgruppe, Aminogruppe. Molekiile der oxidierten Starke kénnen kovalente Bindungen zu

Aminogruppen des Knochens eingehen

Ein Vorteil des neu entwickelten Fillstoffes gegenuber den bislang vorhandenen
Knochenersatzmaterialien ist, dass die Partikel untereinander und mit dem umlie-
genden Knochengewebe auch in feuchtem Milieu Bindungen eingehen kdnnen.
Wichtig ist ferner, dass das ausgehartete Knochenflllmaterial in feuchtem Milieu
physikalisch bestandig bleibt. Auflerdem entsteht wahrend der Aushartungsphase
keine Polymerisationshitze. Das Knochenflllmaterial ist ebenso wie seine Einzelbe-
standteile biokompatibel und erflllt damit eine der wesentlichen Anforderungen, die
man an eine Knochenfillsubstanz stellen muss. Weiterhin kann die Viskositat leicht
durch Anderung des Verhaltnisses Wasser:Pulver variiert werden und so den Be-
durfnissen des Chirurgen angepasst werden. Ferner ist das Knochenflllmaterial we-
der toxisch noch allergen und die Komponente Chitosan weist antibakterielle und
hamostatische Eigenschaften auf. Liegt HA in Pulverform vor, so ist es schneller re-

sorbierbar als gesintertes HA.
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1.1.7. Untersuchung des Knochenfullmaterials in vitro

Im Rahmen von Vorversuchen wurde die Toxizitat des Knochenfullmaterials in vitro
untersucht [47]. Hierbei wurde das Knochenfullmaterial mit Mausfibroblasten
(MC3T3) besiedelt. Die MC3T3 wurden in direkten Kontakt zu dem neuen Knochen-
fullmaterial gebracht und unter standardisierten Bedingungen kultiviert. Nach 1, 3
und 6 Tagen wurde jeweils eine Probe mit einer Vitalfarbung markiert. Es zeigte sich,
dass die Zellen auf der Oberflache des Knochenfullmaterials vital waren, sich aus-
breiteten und vermehrten. Dies deutet auf eine gute Interaktion zwischen den Zellen
und der Oberflache des Knochenfullmateriales hin. Das Knochenfullmaterial wurde

als biokompatibel eingestuft.

1.2. Aufgabenstellung

Untersuchung des Knochenfullmaterials in vivo

Um einen Einsatz beim Menschen zu ermoglichen, ist es ist notwendig, die Biokom-
patibilitat eines neuen Knochenfullmaterials zunachst im Rahmen von praklinischen
Studien in vivo zu untersuchen. Fur die Materialtestung stehen sowohl Kleintier- als
auch Groftiermodelle zur Verfigung. Beide Modelle sind ausreichend beschrieben
und etabliert. Jedes Modell, das seine spezifischen Vorteile und Nachteile besitzt, ist
fur unterschiedliche wissenschaftliche Fragestellungen geeignet. Da unsere Studie
darauf abzielte, Informationen Uber die grundlegenden Eigenschaften des Knochen-
fullmaterials zu erlangen, entschieden wir uns aus ethischen Grinden fur ein Klein-
tiermodell. Fur die Testung des Knochenfullmaterials wurde ein neuartiges Mausmo-

dell entworfen, das ein heterotopes, subkutanes Tiermodell mit einem orthotopen,
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intraossaren Defektmodell kombiniert (Ubersicht s. Abb. 7). In dem orthotopen Modell
sollte unter anderem die Biodegradation quantitativ erfasst werden, da frihere Stu-
dien zeigten, dass Hydroxylapatit-basierte Materialien eine geringe Biodegradation
aufweisen. Weiterhin sollte hier die Knochenneubildung untersucht werden. Es wur-
de ein Defekt in die distale Femurmetaphyse gesetzt und das Knochenfullmaterial
eingebracht. Das heterotope Modell wurde gewahlt, um die Biokompatibilitat qualita-
tiv zu erfassen, indem die zellulare Reaktion um das Knochenfullmaterial herum un-
tersucht werden sollte. Dies geschah in einem subkutanen Mausmodell, in welchem
das Knochenfullmaterial paravertebral implantiert wurde. In beiden Modellen wurde
Polyethylen als Kontrollkorper implantiert. Es wurden athyme Mause als Versuchstie-
re verwendet. Mittels histologischer Methoden sollten Gewebereaktion, Degradation
und Knochenheilung nach Implantation der Knochenfullsubstanz uberpruft und dar-

aus Ruckschlusse auf die Vertraglichkeit beim Menschen gezogen werden.

Gegenstand der vorliegenden Arbeit ist der Nachweis der Gewebevertraglichkeit ei-
nes neuartigen resorbierbaren Knochenfullmaterials zur Unterfitterung von me-
taphysaren Frakturen im osteoporotischen Knochen sowie zur Stabilisierung von
Wirbelkorperfrakturen im Rahmen von Vertebroplastie und Kyphoplastie. Hierbei soll
die Biokompatibilitat im Kleintiermodell untersucht werden, um einen langfristigen
Einsatz beim Menschen zu ermdéglichen. Es sollen Gewebereaktion, Degradation
und Knochenheilung nach Implantation der Knochenfullsubstanz tberpruft werden.
Im Rahmen dieser Studie soll ein neuartiges Kleintiermodell etabliert werden, das es

ermdglicht, eben diese Eigenschaften zu untersuchen.
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2. Material und Methoden

Der experimentelle Teil der Arbeit wurde in den Raumen der experimentellen Chirur-
gie und regenerativen Medizin (ExperiMed) an der Chirurgischen Klinik und Poliklinik
- Innenstadt, Klinikum der Universitat Minchen durchgefuhrt. Die Entwicklung des
Knochenfullmaterials erfolgte in Zusammenarbeit mit dem Friedrich-Baur-Institut der
Universitat Bayreuth. Die Operation und Unterbringung der Tiere erfolgte in der Zent-
ralen Versuchstierhaltung der LMU Munchen. Die histologische Aufarbeitung der
Praparate erfolgte in den Laboren der Anatomischen Anstalt - Lehrstuhl Anatomie I,

LMU Minchen.

2.1. Knochenfullmaterial

Als Zielvorgabe sollte ein gewebevertragliches, resorbierbares Knochenfullmaterial
zur Unterfutterung metaphysarer Frakturen im osteoporotischen Knochen entstehen.

Als Basis diente Hydroxylapatit (HA) in Pulverform, welches in Analogie zu einem zu-
vor entwickelten Knochenklebstoff [47] derart beschichtet wurde, dass das Pulver
unter Bildung einer Schiff'schen Base unter Zugabe von Wasser kovalent vernetzt
wird. Die Beschichtung besteht zu gleichen Teilen einerseits aus der aminogruppen-
haltigen Komponente Chitosan und andererseits aus der aldehydgruppenhaltigen
Komponente Starke. Bei Kontakt der Kleberkomponenten in wassriger Losung erfolgt
innerhalb von Sekunden eine kovalente Bindung unter Bildung Schiff'scher Basen (s.
Abb. 2). Die Beschichtung von Hydroxylapatitmolekilen mit dem Gewebekleber be-
dingt die zahe Haftung der Molekule des Knochenfullmaterials untereinander.

Gleichzeitig kdbnnen Aminogruppen des umliegenden Gewebes in die Reaktion ein-
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gebunden werden, wodurch das Material vor Ort fest abbindet. Als Kontrolle fur die
Implantation wurde das weitgehend inerte Material Polyethylen eingesetzt. Dieses
ruft bekanntermalen keinerlei Reaktion hervor. Wir verwendeten Polyethylen, da es
sich um einen Kunststoff von hoher chemischer und physikalischer Bestandigkeit

handelt, welcher gleichzeitig eine gute Biovertraglichkeit aufweist.

2.1.1. Herstellungsprozess

Der genaue Herstellungsprozess sowie die in vitro-Testung des Materials wurden
ausfuhrlich in der Publikation Hoffmann et al. [47] beschrieben. Zusammengefasst
lasst sich dieser wie folgt beschreiben. Es wurden Hydroxylapatit (HA, Merck), Chito-
san (Sigma Aldrich; niedrig molekular, Molekulargewicht: 50.000-190.000; Grad der
Deacetylierung: 75-85%) und |0sliche Starke (Merck) verwendet. Chitosan wurde
deacetyliert und Starke oxidiert. Beide Stoffe wurden fur 72 Stunden einer Dialyse
unterzogen und anschlieRend gefriergetrocknet. In Folge dessen wurde des Hydro-
xylapatit mit 3-Aminopropyltriethoxysilan (2 Vol%) in Ethanol/Wasser vermischt, so
dass auf der Oberflache Aminogruppen kovalent gebunden wurden. Nach zwei Rei-
nigungsschritten wurde dieses veranderte HA mit oxidierter Starke (5ml, Losung 3%)
und deacetyliertem Chitosan (5ml, Losung 3%) funktionalisiert. Insgesamt wurde die-
ses Vorgehen 18x wiederholt, wobei deacetyliertes Chitosan die aulRerste Schicht
bildete. Die Halfte des Pulvers wurde wiederum mit einer abschlieRenden Schicht
von oxidierter Starke funktionalisiert, so dass zwei verschiedene Gemische entstan-
den, welche separat getrocknet wurden. Anschlielend wurde das Pulver in einem
Verhaltnis von 1:1 gemischt, das heil3t es lagen 50% deacetyliertes Chitosan und
50% oxidierte Starke als funktionelle Gruppen vor. Fir die Versuche wurde 1g Pulver

mit 1,7ml Aqua ad. Inj. angemischt.
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Fir die Kontrollgruppen wurden aus einem standardisierten Polyethylenblock (3mm
Dicke) Zylinder (3mmx3mm fur die subkutane Implantation und 3mmx0,9mm fur die

intraossare Implantation) ausgestanzt und bei 121°C fur 20 min autoklaviert.

2.2. In vivo Testung

2.2.1. Versuchstiere

Das Versuchsvorhaben wurde gemal’ § 8 TSchG der Regierung von Oberbayern zur
Genehmigung vorgelegt und bewilligt (amtliches Aktenkennzeichen 01-06). Alle Ein-
griffe an Tieren wurden unter strikter Berucksichtigung der geltenden Rechtsbestim-
mungen (TSchG i. d. F. vom 18. Mai 2006) durchgefuhrt. Alle Versuchstiere wurden
speziell fur Versuchszwecke gezuchtet und von einer zugelassenen Firma (Janvier,
LeGenest St Isle, Frankreich) bezogen. Als Versuchstiere gingen insgesamt 72 weib-
liche athyme HsdWin:NMRI Auszucht-Mause in einem Alter von 10 Wochen (Le-

bendgewicht ca. 30 g) in den Versuch ein.

FUr die Haltung der Mause wurden Standardkafige aus Makrolon, Typ 1500 (Tec-
niplast, Italien) verwendet. Die Besatzdichte je Kafig betrug funf Tiere. Die gesamte
Haltung erfolgte in sogenannten Typ-Ill Longkafigen in klimatisierten Raumen (20-
25°C Raumtemperatur, relative Luftfeuchtigkeit 60-70%, Hell-Dunkel-Rhythmus von
zwolf Stunden mit Dammerungsphase). Futter (Alleinfuttermittel Haltung von sniff,
Deutschland) und Wasser wurden ad libitum angeboten. Als Einstreu wurden in der

Zentralen Versuchstierhaltung (ZVH) LIGNOCEL Naturfaser-Compounds (Firma J.
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Rettenmaier & Sohne, Rosenberg) verwendet. Vor Besatz der Kafige wurden diese,
ebenso wie Einstreu, Futter und Wasser autoklaviert. Alle Raume waren speziell fur
die Tierhaltung (gem. § 11 Abs. 1 Nr. 1 TSchG) zugelassen und die artgerechte Pfle-
ge wurde von ausgebildetem Tierpflegepersonal gewahrleistet. Eine Umsetzung der
Tiere erfolgte im Wochenrhythmus. Alle Tiere wurden durch die versuchsdurchfuh-
renden Personen regelmalig kontrolliert. Fur die Nutzung der gesamten Anlage gal-
ten generell eine personenlimitierte Zutrittskontrolle und hohe Hygienestandards.
Somit war das Anlegen spezieller Schutzkleidung bei Betreten der Haltungs- und O-
perationsraume vorgeschrieben. Zur Uberpriifung des Hygienestatus wurden im Be-
trieb vierteljahrlich Sentineltiere mikrobiologisch untersucht, um sicherzustellen, dass
die Tiere nicht an Erkrankungen leiden, die die Versuchsergebnisse beeinflussen
konnten. Die Tiere durchliefen eine Akklimatisationszeit von zwei Wochen vor Beginn

der Versuche.

2.2.2. Narkose und Vorbereitung

Far die Narkose kam eine Kombination aus Fentanyl (0,005mg/kg KGW), Midazolam
(2mg/kg KGW) und Medetomidin (0,15mg/kg KGW) zum Einsatz. Die Kombination

wurde unverdunnt in einer Mischspritze intramuskular appliziert (s. Tab. 2).

Zur Antagonisierung der MMF-Kombinationsnarkose wurde eine Mischung aus Nalo-
xon (0,12mg/kg KGW), Flumazenil (0,2mg/kg KGW) und Atipamezol (0,75mg/kg

KGW) verwendet; die Applikation erfolgte ebenfalls intramuskular (s. Tab. 2).
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Wirkstoff Konzentration
Narkose

Medetomidin 0,15 mg/kg

Midazolam 2 mg/kg

Fentanyl 0,005 mg/kg
Antagonisierung

Atipamezol 0,75 mg/kg

Flumazenil 0,2 mg/kg

Naloxon 0,12 mg/kg

Tab.2  Eingesetzte Narkose und Antagonisierung

Bei allen Versuchsreihen erhielten die Tiere bis unmittelbar vor dem Eingriff freien
Zugang zu Futter und Wasser. Um die Stressbelastung so gering als moglich zu
halten, erfolgte das praanasthetische Handling ruhig und beschrankte sich auf eine
adspektorische Untersuchung zur Feststellung der Narkosetauglichkeit sowie die
Gewichtsbestimmung. Die Zuteilung zu den unterschiedlichen Versuchsgruppen er-
folgte gemal} eines vorab festgelegten Randomisierungsschemas. Nach intramus-
kularer Applikation des Narkosegemisches wurden die Tiere bis zum Wirkungseintritt
in leere Kafige gesetzt. Die Vorbereitung fur die Operation fand nach Verlust der
Stellreflexe statt. Durch sofortiges Aufbringen von Augensalbe (Bepanthen®, Roche,
Deutschland) konnte eine Schadigung der Cornea durch Austrocknung verhindert
werden. Der zu operierenden Bereich wurde geschoren, gereinigt und mit Hautdes-
infektionsmitteln vorbereitet (Octenisept, Kodan, Schilke & Mayr, Deutschland). Die
Lagerung zur Operation erfolgte nach Abschluss der Vorbereitung in Bauchlage

(heterotope Implantation) bzw. in Ruckenlage (orthotope Implantation) auf dem Ope-
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rationstisch auf einer elektrischen beheizbaren Unterlage. Eine Sauerstoffmaske mit
einer Durchflussrate von 2,0 I/min gewahrleistete wahrend der Narkose eine ausrei-
chende Sauerstoffversorgung der Tiere. Das gesamte Operationsfeld wurde steril

abgedeckt.

2.2.3. Gruppeneinteilung

Es erfolgte die Etablierung eines geeigneten Tiermodells fur die intravitale Testung
des zuvor entworfenen und getesteten Knochenfullmaterials. Dieses entworfene Mo-
dell besteht aus zwei unterschiedlichen Implantationen. Einerseits wurde das Kno-
chenfullmaterial subkutan implantiert (heterotope Implantation), andererseits wurde
es intraossar injiziert (orthotope Implantation). Fur das heterotope Tiermodell wurden
insgesamt 24 Tiere wie zuvor beschrieben anasthesiert (s. Tab. 3). Pro Tier wurden
paravertebral vier subkutane Taschen prapariert. Bei 12 Tieren wurden jeweils vier
luftgetrocknete Zylinder des Knochenfullmateriales eingebracht. Analog wurden wie-
derum bei 12 Tieren jeweils 4 sterile Polyethylenzylinder (3x3mm) implantiert. Nach
einer, drei und neun Wochen wurden schliel3lich jeweils 8 Tiere euthanasiert. Fur die
intraossare Implantation wurden insgesamt 48 Tiere anasthesiert (s. Tab. 4). Als
Implantationsort wurde die distale Metaphyse gewanhlt, wobei ein Defekt von 0,9mm
Durchmesser geschaffen wurde. Bei 24 Tieren wurde in beiden Femora das frisch
angemischte Knochenfullmaterial eingebracht. Bei 24 weiteren Tieren wurde analog
Polyethylen implantiert. Hier wurden wiederum nach einer, drei und neun Wochen

jeweils 16 Tiere euthanasiert.
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Explantation (Wochen post

Anzahl der Tiere fur die

Anzahl der Tiere fur die

operationem) Implantation des Kno-|Implantation des Poly-
chenfullmaterials ethylens

1 4 4

3 4 4

9 4 4

Tab. 3  Heterotopes Tiermodell: die Implantation des Knochenflillmaterials erfolgte subkutan

Explantation (Wochen post

Anzahl der Tiere fur die

Anzahl der Tiere fur die

operationem) Implantation des Kno-|Implantation des Poly-
chenfullmaterials ethylens

1 8 8

3 8 8

9 8 8

Tab.4  Orthotopes Tiermodell: die Implantation des Knochenfillmaterials erfolgte intraossar

2.2.4. Operationen

FUr das heterotope Tiermodell wurde das Knochenfullmaterial zunachst angemischt
und in Form von 3x3mm messenden Zylindern luftgetrocknet. Zur Implantation wurde
die Haut Gber der Wirbelsaule mit zwei ca. 8mm langen Inzisionen kranial und kaudal
eroffnet. Nach vorsichtiger Praparation zur Bildung von je zwei subkutanen Taschen
wurde die Substanz insgesamt 4x paravertebral links und rechts eingebracht. Die

Kontrollgruppen wurden in gleicher Weise mit einem Kontrollimplantat (Polyethylen-



Material und Methoden 28

zylinder, 3x3mm) versorgt. Die Hautnaht erfolgte mit einem nicht-resorbierbarem

Material (5-0 Prolene) in Einzelknopfnahttechnik.

Bei der intraossaren Implantation erfolgte der Hautschnitt am lateralen distalen O-
berschenkel in Langsrichtung, beginnend auf Hohe des oberen Patellapoles, 8mm
nach kranial ziehend (s. Abb. 4A). In gleicher Lange wurden die oberflachliche Fas-
zie und das interfasziale Fettgewebe durchtrennt, stumpf geldst und gespreizt. An-
schlieBend wurde die Fascia lata am kranialen Rand des M. biceps femoris durch-
trennt und der Schnitt bogenformig seitlich des lateralen Rollkamms bis zur Tubero-
sitas tibiae durch die Fascia genus verlangert. Nun wurden die Fascia genus und der
M. vastus lateralis mobilisiert und gespreizt. Der Femurschaft wurde in einem Areal
von 2x2mm frei prapariert. Anschlie3end wurde mit einem Bohrer der Starke 0,9mm
ein bikortikaler zylindrischer Defekt in rechtem Winkel zur Femurachse in die distale
Femurmetaphyse gesetzt (s. Abb. 4B). Das Knochenfullmaterial wurde frisch ange-
mischt und in einem noch weichen Zustand Uber eine Kanule in den Defekt einge-
bracht (s. Abb. 4C). Die Kontrollgruppen wurden in gleicher Weise mit einem festen
Korper aus Polyethylen (0,9x3mm) versorgt. An die Platzierung des Implantats
schloss sich die schichtweise Adaptation der Wundrander in Einzelknopfnaht mit re-
sorbierbarem Nahtmaterial (5-0 Vicryl) an. Die Hautnaht erfolgte mit nichtresorbierba-
rem Material (5-0 Prolene), ebenfalls in Einzelknopfnaht (s. Abb. 4D). Eine postope-
rative Bewegungseinschrankung der Tiere war nicht zu beobachten. Die Tiere wur-
den im Verlauf der ersten postoperativen Woche taglich klinisch untersucht, danach

erfolgte eine Visite zweimal wochentlich.

Postoperativ wurden alle Tiere regelmafig tierarztlich untersucht, um deren Wohlbe-

finden zu kontrollieren. Um eine ausreichende Analgesie zu gewahrleisten, erhielten
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die Tiere das nichtsteroidale Antiphlogistikum Rimadyl® (Carprofen, 50 mg/kg KGW)
s. c.. Die erste Applikation erfolgte bereits praoperativ, da dieses Medikament einen
Wirkungseintritt von ca. 1-2 Stunden hat. Fur die nachfolgenden drei Tage wurde die
Applikation taglich wiederholt. Nach einer, drei und neun Wochen wurden die Mause
mittels Kohlenstoffdioxid-Begasung euthanasiert. Hierauf folgte die makroskopische
Untersuchung der Implantationsstellen sowie in der Folge die Explantation der Test-

korper mit umgebenden Gewebe.
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Abb. 4: Operatives Vorgehen bei der intraossaren Implantation (orthotopes Mausmodell):

A) Zugang zum distalen Femur, beginnend auf Hohe des oberen Patellapoles, 8 mm nach kranial zie-
hend; B) der bikortikale, zylindrische Defekt in der Femurmetaphyse von 0,9mm wurde mittels eines
Bohrers geschaffen; C) Einbringen des noch weichen, frisch angemischten Knochenfiilimateriales G-
ber eine Kanlle; D) der abschlieRende Verschluss der Haut erfolgte mit 5-0 nicht resorbierbarem

Nahtmaterial (Prolene) in Einzelknopftechnik

2.2.5. Polychrome Fluoreszenzmarkierung

Die polychrome Fluoreszenzmarkierung dient zur Identifikation sowie zur sequen-
ziellen Analyse der An- und Umbauprozesse am Knochen. Fluorochrome sind Che-
latbildner, welche mit Calcium Komplexe bilden und innerhalb von 24 bis 48 Stunden
in wachsendes Knochengewebe eingelagert werden. Auf diese Art konnen die Loka-
lisation sowie der Zeitpunkt der Knochenneubildung genau bestimmt werden. In der
vorliegenden Studie wurden die fluoreszierenden Marker im orthotopen Tiermodell in
einem Zeitraum von zwolf bis 22 Tagen (3-Wochen-Gruppe) bzw. vier bis neun Wo-
chen (9-Wochen-Gruppe) post operationem subkutan verabreicht (s. Tab. 5 und Tab.
6). Es wurden die Marker Calcein, Alizarincomplexone und Rolitetrazyklin verwendet.
Zu diesem Zweck wurden die Farbstoffe in den angegebenen Dosierungen (s. Tab. 5
und Tab.6) in einem Volumen von 0,5 ml je Tier in Injektionswasser gelost und der
pH- Wert durch Titration mit Natronlauge auf 7,2 eingestellt. Vor der Injektion wurde
die Farbstofflosung steril filtriert. Die Auswertung wurde mit Hilfe eines Fluoreszenz-

mikroskops (Axioskop 2, Carl Zeiss, Berlin) durchgefihrt.
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Applikation
Dosierung
Farbstoff (Tage post operati-
(s. c. mg/kg KGW)
onem)
Calcein 12 15
Alizarincomplexone 20 30
Rolitetrazyklin 22 25

Tab.5  3-Wochen-Gruppe: Farbstoffe der polychromen Fluoreszenzmarkierung mit Angabe des
Injektionszeitpunktes nach der Operation sowie der Dosierung
Applikation
Dosierung
Farbstoff (Wochen post ope-
(s. c. mg/kg KGW)
rationem)
Calcein 4 15
Alizarincomplexone 6 30
Rolitetrazyklin 9 25

Tab. 6

9-Wochen-Gruppe: Farbstoffe der polychromen Fluoreszenzmarkierung mit Angabe des

Injektionszeitpunktes nach der Operation sowie der Dosierung

2.3. Histologische Aufarbeitung

2.3.1. Histologische Aufarbeitung der subkutanen Proben

Die subkutanen Proben wurden fur die Histologie gemal etablierten, standardisierten

Protokollen in Paraffin eingebettet (Protokoll 1, s. Anhang). Dies ermdglicht unter Zu-

hilfenahme geeigneter Farbetechniken (s. 2.3.1.3.) eine realistische Beurteilung der
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Zellmorphologie, vor allem der Ubergangszonen zwischen Implantat und kérpereige-

nem Gewebe.

2.3.1.1. Fixierung und Einbettung

Die explantierten subkutanen Proben wurden fur die histologische Aufarbeitung zu-
nachst in 4%igem Formalin fixiert. Anschliefiend wurden die Proben fur 2 Stunden
flieRend gewassert und in einer aufsteigenden Alkoholreihe dehydriert (Protokoll 1, s.
Anhang). Dann wurden die Proben 4 Stunden in Paraffin, einem Gemisch aus Alka-

nen, durchtrankt und schlie3lich in Paraffin definitiv eingebettet.

2.3.1.2. Schneidetechnik

Es wurden mit einem Mikrotom (Mikrotom Supercut 2050, Reichert-Jung) 8um dinne
Schnitte angefertigt. Diese Schnitte wurden auf Objekttrager der Marke Superfrost
Plus (Menzel) aufgeklebt und auf einer Heizplatte bei 40°C getrocknet. Bis zur Far-
bung wurden die Objekttrager in einem Warmeschrank (Jouan, Frankreich) bei 37°C

aufbewahrt.

2.3.1.3. Histologische Farbemethoden

Zur lichtmikroskopischen Untersuchung erfolgte die Farbung der 8um dinnen
Schnitte mit der Hamatoxilin-Eosinfarbung fur Paraffinschnitte (Protokoll 2, s. An-

hang). Es wurden hierbei die Farbungen Mayer’s Hamalaun und Eosin 0,1% ver-
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wendet. Die Schnitte wurden zuvor bei 60°C auf der Warmebank eingebrannt. Das

Eindeckeln erfolgte schliellich mit DPX (Fluka).

2.3.2. Histologische Aufarbeitung der intraossaren Proben

Die intraossaren Proben wurden fur die Histologie in Methylmetacrylat (MMA) einge-
bettet (Protokoll 3, s. Anhang). Dies ermdglicht unter Zuhilfenahme geeigneter Far-
betechniken (s. 2.3.2.3.) eine realistische Beurteilung der Zellmorphologie, vor allem
der Ubergangszonen zwischen Implantat und korpereigenem Gewebe.
Schrumpfungs- und ZerreiRungsartefakte, die als Folge einer Entkalkung der explan-

tierten Knochen und Implantate auftreten konnen, wurden so vermieden.

2.3.2.1. Fixierung und Einbettung

Die explantierten Femora wurden fur die histologische Aufarbeitung in Methylmetac-
rylat (MMA) eingebettet. Im Vorfeld der Einbettung wurden die Proben fur 24 Stun-
den in Formalin (4% Formaldehyd) fixiert. Nach der Fixierung wurden die Proben in
einer aufsteigenden Alkoholreihe dehydriert (Protokoll 3, s. Anhang). Die Aufbewah-
rung der Proben erfolgte wahrend dieser Zeit bei Raumtemperatur. An die Entwasse-
rung der Proben schloss sich eine Prainfiltration bei 4°C in MMA und die Infiltration
der Proben in einem MMA-Einbettgemisch (100mlI MMA, 25ml Plastoid N (Monphe-
nyl-Polyethyl-Glycol-Acetat) und 3,5g Benzoylperoxid) an. Um eine bessere Infiltrati-
on der Proben zu gewahrleisten, wurde jeweils nach dem Wechsel von MMA und
MMA-Einbettgemisch im Exsikkator fur 20 min ein Vakuum erzeugt. Im Anschluss

wurden alle Proben im Wasserbad bei 22°C polymerisiert. Die Aufbewahrung der
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Proben bis zu dem Zeitpunkt des Schneidens erfolgte in einem Warmeschrank bei

22°C (Jouan, Frankreich).

2.3.2.2. Schneidetechnik

Nach der vollstandigen Aushartung des Kunststoffgemisches wurden die polymeri-
sierten Kunststoffblocke auf die Dimensionen der eingebetteten Proben mit einer
Bandsage zugetrimmt. Die Blocke wurden mittels eines Sekundenklebers (Cyanolit
Kleber 201 von Burklin) auf einen Messinghalter aufgeklebt. Mit einer Innenlochsage
(Leitz, Wetzlar) wurden die Praparate auf die gewunschte Schnittebene zugeschnit-
ten und 100 ym dunne Schnitte hergestellt. Diese Schnitte wurden anschlieRend fur
15 Tage gepresst. AulRerdem wurden 4pm dunne Schnitte mit einem Polycut-
Schneidegerat (Polycut-E, Reichert-dung) angefertigt. Der Probenblock wurde hierzu
in die Vorrichtung gesetzt und gleichmaRig festgezogen. AnschlieRend wurde die
Schnittdicke auf 4uym und der Ruckhub auf 60um eingestellt. Nach Einstellen der
Schnittgeschwindigkeit erfolgte das Schneiden gesteuert durch Betatigen des Ful3-
pedals. Der Block wurde regelmafig mit 30% Ethanol bestrichen. Schliel3lich wurden
die fertigen Schnitte mit einer Dumont Spitzzangpinzette entnommen, auf einen Ob-
jekttrager Superfrost Plus (Menzel-Glaser) gelegt und mit 96% Ethanol glatt gestri-
chen. Die Objekttrager wurden in einem Metallstander gestapelt und Gber Nacht in

einem Warmeschrank (Jouan, Frankreich) bei 60°C getrocknet.
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2.3.2.3. Histologische Farbemethoden

Zur lichtmikroskopischen Untersuchung der 100pm und 4um dinnen Schnitte wur-
den zwei verschiedene Farbungen verwendet. Eine Farbung stellte eine Trichromfar-
bung nach Masson-Goldner fur MMA Schnitte dar (Protokoll 4, s. Anhang). Die
Kernfarbung erfolgte mit Weigert's Eisenhamatoxilin. AnschlieBend wurden die
Schnitte mit Saurefuchsin-Ponceau gefarbt und mit Phosphorwolframsaure-Orange
G differenziert. Die letzte Farbung erfolgte mit 1% Lichtgrin. Aullerdem wurde eine
Hamalaun-Erythrosin-Farbung fur MMA-Schnitte verwendet (Protokoll 5, s. Anhang).
Die 4uym dunnen Schnitte waren zuvor Uber 24 Stunden mit Methoxyethylacetat
(Merck) entacryliert worden. Im Anschluss an die Farbungen wurden die 4um diannen
Schnitte mit DPX (Fluka) mit Deckglasern (Menzel) eingedeckelt. Die 100um didnnen
Schliffe wurden flur sieben Tage gepresst und anschlielend mit Eukitt (O. Kindler
GmbH & Co KG, Freiburg) auf Objekttragern Superfrost Plus (Menzel) mit Deckgla-

sern eingedeckelt.

2.3.3. Qualitative Auswertung

Die lichtmikroskopische Betrachtung und Auswertung erfolgte mittels eines Axi-
oskops ( Axioskop 2, Zeiss), die Erstellung von Fotos erfolgte mittels der Kamera A-

xiocam Jcc3 (Zeiss).

2.3.4. Quantitative Auswertung

Der intraossare Abbau des Knochenflllmateriales und des Kontrollkdrpers Polyethy-

len nach jeweils einer, drei und neun Wochen wurden mit dem Programm Osteo-
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measure Histomorphometrie System (Osteometrics, Atlanta, GA, USA) gemessen.
Um eine quantitative Auswertung der Entzindungszellen zu erhalten, wurden von je-
dem subkutanen Praparat (VergrolRerung 20x) jeweils funf zufallige Bildausschnitte
(500x500um) verwendet. Diese Abschnitte wurden durch ein Gitter der Grolde
10x10pum in Kastchen untergliedert. Zwei unabhangige Personen zahlten in flnf
Kastchen pro Bildausschnitt die mononuklearen Zellen, wobei jedes Kastchen direkt
an das Implantat angrenzen musste. Alle statistischen Auswertungen erfolgten durch

das Programm Sigmaplot 8.0 fur Windows.
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3. Ergebnisse

3.1. Etablierung eines Mausmodells

Im Zuge dieser experimentellen Arbeit wurde ein Mausmodell etabliert, welches es

erlaubte, den Abbau und die Biokompatibilitat eines neuen Knochenflllstoffes zu

untersuchen (s. Abb. 5).

Diaphyse

Abb. 5. Darstellung des in vivo Mausmodells, das fir diese Studie konzipiert wurde: in A) ist die or-

thotope intraossare Implantation der Priifkdrper in einen Bohrdefekt von 0,9mm Durchmesser in der

Metaphyse

Epiphyse
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distalen Metaphyse eines Mausfemurs dargestellt (* bezeichnet die Kondyle des Femurs). B) zeigt die
subkutane Implantation von 4 Priifkérpern, welche nach 2 Hautschnitten und darauf folgender Prapa-
ration paravertebral implantiert wurden. In C) ist ein exemplarischer histologischer Schnitt zu sehen,

welcher die Metaphyse des distalen Femurs darstellt, wobei ein 0,9x3mm groRRer Zylinder Polyethylen
implantiert worden war (Paragon-Farbung). D) zeigt einen histologischen Schnitt der subkutanen Pro-

ben, wobei ein 3x3mm groRer Polyethylenzylinder eingebracht worden war.

Wahrend die subkutane paravertebrale Implantation im Mausmodell gut beschrieben
ist [48], ist die Beschreibung der orthotopen intraossaren Implantation in der Literatur
seltener zu finden. In der vorliegenden Studie wurde flr die orthotope Implantation
die distale Metaphyse des Mausfemurs gewahlit. Dieses Modell wurde in Anlehnung
an Uusitalo et al. entwickelt [49], der mittels eines scharfen Kirschner-Drahtes ein
Loch bohrte, welches er dann mit einem stumpfen Bohrer auf eine GroRe von 0,9mm
erweiterte. Wir setzten einen bikortikalen Bohrlochdefekt von 0,9mm, jeweils in den
rechten und linken Femur, und brachten das noch zahflissige Knochenflllmaterial
ein (s. Abb. 4). Fur die subkutane Implantation wurde das luftgehartete Knochenfull-

material paravertebral kranial und kaudal jeweils rechts und links eingebracht.

Die Ergebnisse hinsichtlich der Durchfuhrbarkeit und der Erfolgsrate werden im Fol-
genden beschrieben. Bei der Praparation musste insbesondere wahrend der intraos-
saren Implantation sehr vorsichtig vorgegangen werden, um bei der Darstellung des
distalen Femurs nicht wichtige Nachbarstrukturen wie das Lig. collaterale fibulare o-
der das Lig. patellae zu verletzen. Gleichzeitig wurde streng darauf geachtet, das
Kniegelenk nicht zu eréffnen. Zur Erzeugung standardisierter Defekte wurde eine
vorgefertigte Bohrschablone eingesetzt. Diese erleichterte es uns, den Defekt so zu
setzen, dass der Abstand zur ventralen und dorsalen kortikalen Begrenzung immer

konstant war. Des Weiteren wurde ein zahnarztlicher Bohrer eingesetzt, wodurch
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praziser als mit dem K-Draht gebohrt werden konnte. Dieses weiterentwickelte intra-
ossare Mausmodell wurde nun mit einem subkutanen paravertebralen Modell kombi-
niert. Hierbei wurden Uber zwei mediane Schnitte je subkutane Taschen gebildet und
das luftgetrocknete Knochenfullmaterial paravertebral kranial und kaudal jeweils links
und rechts eingebracht. Somit wurden bei jedem Versuchstier subkutan vier Implan-
tate eingebracht. Dieses Vorgehen ermdglichte eine Reduktion der Gesamttierzahl

(s. Abb. 5B und D).

Bei einer Maus (1,04 % aller operierten Femora) kam es wahrend der Operation zu
einer Fraktur des distalen Femurs (s. Tab. 7). Diese Maus wurde sofort eingeschla-
fert. Bei zwei Tieren (2,08 % aller operierten Femora) wurden wahrend der histologi-
schen Aufarbeitung Frakturen festgestellt, welche klinisch nicht diagnostiziert worden
waren, obwohl die Tiere regelmallig von einem Veterindrmediziner untersucht wor-
den waren (s. Tab 7). Eine Maus (1,39% aller operierten Tiere) der 3-Wochen-
Gruppe erlitt eine systemische Infektion und starb (s. Tab. 7). Bis auf diese wenigen
Ausnahmen wurden die chirurgischen Eingriffe gut toleriert. Bei zwei Femora (4,16%
aller implantierten Polyethylenzylinder) war es nicht moglich, die Polyethylenzylinder
korrekt zu platzieren, so dass diese Praparate nicht fur die histologische Auswertung
herangezogen werden konnten (s. Tab. 7). Die Mause bewegten sich schon am Tag

der Operation bei unauffalligem Gangbild und Belastung wie nicht operierte Tiere.

Totalverluste 2von 72 (2,78%)

Davon todliche postoperative Infektionen |1 von 72 (1,39%)

Davon Femurfrakturen wahrend des chi- |1 von 96 (1,04%)
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rurgischen Eingriffes

Femurfrakturen, die wahrend der histolo-|2 von 96 (2,08%)

gischen Aufarbeitung festgestellt wurden

Inkorrekte Platzierung des Implantates|2 von 48 (4,16%)

(Polyethylen-Gruppe)

Tab.7 Evaluation des neu etablierten Mausmodelles mit einem Defekt in der Metaphyse
des Femurs. Die Zahlen in Klammern reprasentieren den prozentualen Anteil von
insgesamt 72 operierten Mausen (Zeile 1 und 2) oder von insgesamt 96 operierten
Femora (Zeile 3 und 4) oder von insgesamt 48 implantierten Polyethylenzylindern
(Zeile 5).

3.2. Zellulare Reaktion auf das Knochenflillmaterial im orthotopen

Mausmodell
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Abb. 6. Qualitative Auswertung der 1-Wochen-Gruppe bei intraossarer Implantation der Knochenfill-
substanz: es wurden 4 um dicke Schnitte auf die zellulare Reaktion hin untersucht (Farbung: Trichrom

nach Masson-Goldner, VergroRerung 20-fach). Kortikaler Knochen stellt sich als leuchtend griin dar

(+ ), die Knochenflllsubstanz als hellgriin (* ), teilweise von rétlichen Knochenmarkszellen

durchsetzt; um das Knochenfullmaterial hat sich eine granulierende Entziindung gebildet ( |:>

Die Betrachtung der 1-Wochen-Gruppe unter dem Lichtmikroskop zeigte, dass sich
um das Knochenflllmaterial eine granulierende Entziindung gebildet hatte, die relativ
zellreich war (s. Abb. 6). Es waren Granulozyten, Histiozyten, Makrophagen und
Fibroblasten zu erkennen. Des Weiteren zeigten sich hyperamische kleine Blutgefa-
Re. Das Knochenflllmaterial, das injiziert worden war, hatte sich mit Zellen des Kno-

chenmarks vermischt und erschien hierdurch teilweise rétlich (s. Abb. 6).
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Abb. 7. Qualitative Auswertung der 3-Wochen-Gruppe bei intraossarer Implantation der Knochenfill-
substanz: es wurden 4 um dicke Schnitte auf die zellulare Reaktion hin untersucht (Farbung: Trichrom
nach Masson-Goldner, VergroRerung 20-fach). Kortikaler Knochen stellt sich als leuchtend griin dar
(+), die Knochenflllsubstanz als hellgriin (*). Die braunlichen Ablagerungen in den Makrophagen

stellen Reste der Knochenflllsubstanz dar ( ‘ ). AuBerdem ist neu gebildeter Knochen zu sehen

o).

Die Betrachtung der 3-Wochen-Gruppe unter dem Lichtmikroskop zeigte, dass die
Entzindung weiterhin bestand, jedoch im Vergleich zur 1-Wochen-Gruppe zellarmer
und faserreicher war (s. Abb. 7). Sie war zellular relativ stark abgegrenzt. Reste des
Knochenfullmaterials waren als braunliche Ablagerungen innerhalb von Makropha-
gen zu sehen. Das Knochenflullmaterial war deutlich abgebaut. AuRerdem konnte

neu gebildeter trabekularer Knochen identifiziert werden (s. Abb. 7).

+
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Abb. 8. Qualitative Auswertung der 9-Wochen-Gruppe bei intraossarer Implantation der Knochenfill-
substanz: es wurden 4 um dicke Schnitte auf die zellulare Reaktion hin untersucht; (Farbung: Trich-

rom nach Masson-Goldner, VergroRerung 20-fach). Kortikaler Knochen stellt sich als dunkelgrin dar

(+), die Knochenflllsubstanz als hellgriin (*). Reste der Knochenflllsubstanz stellen sich als

braunliche Ablagerungen in Makrophagen dar ( ‘).

Die Betrachtung der 9-Wochen-Gruppe unter dem Lichtmikroskop zeigte ferner, dass
die Entzindung deutlich abgeklungen war (s. Abb. 8). Abgeplattete Makrophagen
waren als dunkelrosa Zellen um die Knochenflllmasse zu erkennen. Makrophagen,
die das Knochenfullmaterial abbauten, waren als braunliche Schaumzellen ersichtlich
und markierten eine resorptive Reaktion. Das Knochenflllmaterial war zu einem sehr

grol3en Teil abgebaut (s. Abb. 8).

In keinem der Praparate konnten mehrkernige Riesenzellen erkannt werden.
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+

Abb. 9. Qualitative Auswertung der A) 1-Wochen-Gruppe, B) 3-Wochen-Gruppe und C) 9-Wochen-
Gruppe bei intraossarer Implantation des Polyethylens: es wurden 4 um dicke Schnitte auf die zellula-
re Reaktion hin untersucht; (Farbung: Trichrom nach Masson-Goldner, Vergré3erung 20-fach). Die
Polyethylenzylinder sind wahrend des Schneidevorganges verloren gegangen und stellen sich nun als

leere Flache dar ( * ). Nach einer Woche besteht ein schmaler Entziindungssaum um das Implantat

(I::>). Um die Polyethylenzylinder hat eine Knochenneubildung stattgefunden ( +).

Die Polyethylenzylinder, die als Kontrollkérper implantiert worden waren, sind wah-
rend des Schneidevorganges verloren gegangen. Das Polyethylen war auch nach
neun Wochen nicht abgebaut. Die Betrachtung der Kontrollgruppen unter dem
Lichtmikroskop ergab, dass sich zunachst ein schmaler Entziindungssaum gebildet
hatte (s. Abb. 9). Diese Entztiindung war jedoch nach neun Wochen abgeklungen (s.

Abb. 9C). Weiterhin hatte eine Knochenneubildung stattgefunden. Diese wurde zu-
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nachst durch einen schmalen fibrosen Randsaum von dem Polyethylen getrennt (s.
Abb. 9B). Im Praparat der 9-Wochen-Gruppe war jedoch eine direkte Knochenanla-

gerung an den Polyethylenzylinder zu erkennen (s. Abb. 9C).

3.3. Abbau der Knochenfillsubstanz im orthotopen Mausmodell

Ein Anliegen der Studie war es, zu untersuchen, ob und wie schnell das Knochen-
fullmaterial nach intraossarer Applikation resorbiert wird. Hierzu wurde eine histo-

morphometrische Analyse durchgefuhrt (s. Abb. 10).
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Abb. 10. Quantifizierung des Abbaus des Knochenfillmaterials. Es wurden histologische Schnitte von
4um Dicke nach A) einer Woche, B) drei Wochen und C) neun Wochen nach intraossarer Implantation
der Knochenfullsubstanz untersucht (Farbung: H&E). Im Vergleich hierzu wurden 50um dicke Schnitte
des Kontrollkérpers Polyethylen ausgewertet (Farbung: Trichrom nach Masson-Goldner). E) zeigt die
histomorphometrische Analyse, in welcher die relative Flache der verbliebenen Knochenfiillsubstanz
nach einer Woche, drei Wochen und neun Wochen sowie die Flache des Kontrollkdrpers Polyethylen
miteinander verglichen werden. Die Ergebnisse sind statistisch signifikant (p<0,05): die 1-Wochen-
Gruppe im Vergleich zur 3 Wochen-Gruppe ergibt ein p= 0,021 (*), die 3-Wochen-Gruppe im Vergleich
zur 9-Wochen-Gruppe ergibt ein p= 0,030 (**), die 3-Wochen-Gruppe im Vergleich zur Kontrollgruppe
ergibt ein p=0,0068 (***) und die 9-Wochen-Gruppe im Vergleich zur Kontrollgruppe ergibt ein

p=0,0024 (****).

Pro Zeitpunkt wurden jeweils funf Tiere, welchen die Knochenflllsubstanz appliziert
worden war, sowie funf Tiere der Kontrollgruppen untersucht. Die Degradierung des
entsprechenden Materials wurde quantitativ erfasst, indem die Flache des Materials
im Verhaltnis zu der Gesamtflache des Bildausschnitts der Probe ausgemessen wur-
de (Y-Achse). Die Bildausschnitte wurden bei jeder Probe gleich grol3 gewahlt. Wir
konnten zeigen, dass die Knochenfullsubstanz innerhalb von neun Wochen kontinu-
ierlich abgebaut wurde (s. Abb. 10E). Im Gegensatz hierzu wurde das Polyethylen
nicht degradiert. Nach neun Wochen war das Knochenfullmaterial zu ca. 75% abge-
baut (s. Abb. 10E), was als gute Voraussetzung fur das Remodeling des Knochens
anzusehen ist. Die braunliche Substanz, welche in den Schnitten der 9-Wochen-

Gruppe (s. Abb. 10C) ersichtlich war, deutete auf eben diese Biodegradation hin.
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3.4. Knochenanlagerung an die Knochenfillsubstanz

Bei der lichtmikroskopischen Untersuchung der Praparate, bei welchen das Kno-
chenflullmaterial intraossar implantiert worden war, konnte eine direkte Anlagerung
des Knochens an das Knochenfullmaterial beobachtet werden. Die Knochenneubil-
dung war als leuchtend grin zu erkennen (s. Abb. 13). Das Knochenfullmaterial, das
bereits zu einem grof3en Teil degradiert worden war, war als hellgrin zu erkennen (s.

Abb. 13).

+

Abb. 11. Qualitative Auswertung der 3-Wochen-Gruppe bei intraossarer Implantation: (Farbung: Trich-
rom nach Goldner, VergroRerung 10-fach). Die Knochenanlagerung am Rand des Knochenflllmateri-

als ist als dunkelgriin (+) im Vergleich zu dem als hellgriin imponierenden Knochenfiillmaterial

(*) zu erkennen.

Zur weiteren Untersuchung der Knochenanlagerung wurden ungefarbte Schnitte der
Dicke 100um mittels eines Fluoreszenzmikroskopes untersucht. Den Mausen der 3-
und 9-Wochen-Gruppe waren, wie in 2.2.5. beschrieben, die verschiedenen Fluores-
zenzfarbstoffe injiziert worden. Diese Fluoreszenzfarbstoffe, welche mit Kalzium
Komplexe bilden, werden in wachsendes Knochengewebe eingelagert. In Abbildung

12 sind Fluoreszenzbilder der 1-Wochen-Gruppe (hier wurden keine Fluoreszenz-
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farbstoffe injiziert), der 3-Wochen-Gruppe und der 9-Wochen-Gruppe zu sehen (s.

Abb. 12).

1 Woche

3 Wochen

9 Wochen

Abb. 12. Die in vivo Fluorochrom-Farbung zeigt, dass um das Knochenflllmaterial (BFM) herum eine
Knochenneubildung stattgefunden hat: den Mausen der 3- und 9-Wochen-Gruppen waren rote und
grine Fluoreszenzfarbstoffe injiziert worden, welche Kalzium binden. Die eingelagerten Fluoreszenz-
farbstoffe konnten mit Hilfe eines Fluoreszenzmikroskopes sichtbar gemacht werden. Bei der 1-
Wochen-Gruppe, bei welcher keine Fluoreszenzfarbstoffe injiziert worden waren, 1asst sich eine starke
Autofluoreszenz des Knochenflllmaterials erkennen. Das linke obere Bild zeigt einen verkleinerten
Ausschnitt der entsprechenden Region der Kontrollgruppe, wobei keine Fluoreszenz um das Poly-

ethylen (PE) nach einer Woche zu erkennen ist; der Stern markiert das Polyethylen. Die 3- und 9-
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Wochen-Gruppen zeigen Anreicherungen der Fluoreszenzfarbstoffe; diese sind um das Knochenfull-

material deutlicher zu erkennen als um die Polyethylenkontrollen.

Eine Woche nach der Implantation zeigte das Knochenflllmaterial eine starke Auto-
fluoreszenz (s. Abb. 12). Nach drei und neun Wochen konnten sowohl um die Poly-
ethylenimplantate als auch um das Knochenflllmaterial rote und griine Fluoreszenz-
banden erkannt werden (s. Abb. 12). Diese zeigen eine Knochenneubildung an, die
in direktem Kontakt zu den Implantaten stattgefunden hatte. In der 9-Wochen-
Gruppe des Knochenfullmaterials konnten aul3ergewdhnlich stark leuchtende Ban-
den erkannt werden, welche fur einen aktiven Prozess des Remodelings des Kno-

chens sprechen.

3.5. Zellulare Reaktion auf die Knochenfiillsubstanz im heteroto-

pen Mausmodell

Wir implantierten Zylinder des Knochenflllmaterials in paravertebrale dorsale Ta-
schen, um Kenntnisse Uber die Reaktion des Weichgewebes auf das Knochenfull-
material zu erlangen. Ein exemplarischer Schnitt der Polyethylen-Kontrollgruppe ist

in einer Ubersicht in Abb. 5 gezeigt (s. Abb. 5D).

Wahrend der Explantation konnte makroskopisch eine diskrete Vaskularisation fest-
gestellt werden, welche bei der 9-Wochen-Gruppe am starksten ausgepragt war.
Makroskopisch konnte weiterhin festgestellt werden, dass das Knochenflllmaterial
im Gegensatz zu den intraossaren Implantationen nicht abgebaut wurde. Die Poly-
ethylenzylinder gingen wahrend des Schneidevorganges verloren, wahrend das

Knochenfullmaterial teilweise erhalten blieb.
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Zunachst zeigte sich um das Knochenfullmaterial bei der 1-Wochen-Gruppe eine
ausgepragte abgegrenzte zellulare Reaktion (s. Abb. 13A). Diese Reaktion nahm je-
doch nach drei Wochen und weiter nach neun Wochen stark ab (s. Abb. 13C und E),
wobei nach neun Wochen eine deutliche Vaskularisierung durch zahlreiche Gefal3-
neubildungen gezeigt werden konnte (s. Abb. 16). Bei einer starkeren VergroRerung
wurde deutlich, dass es sich um ein granulozytares Infiltrat um das Knochenfullmate-
rial herum handelte (s. Abb. 14). In den Praparaten der Kontrollgruppe war ein faser-
reicher, schmaler Saum von Granulozyten erkennbar (s. Abb. 17). In keinem der

Praparate konnten Fremdkdrperriesenzellen beobachtet werden.
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Abb. 13. Ubersichtsaufnahmen aller Gruppen bei subkutaner Implantation. Zu sehen sind 8 um dicke
Schnitte des subkutanen Gewebes (|::> ), welche die betreffende Region der Implantation enthalten.
In der linken Spalte sind Proben mit Knochenfiullmaterial (*) nach einer (A), drei (C) und neun (E)

Wochen dargestellt, in der rechten Spalte Proben mit den Kontrollen Polyethylen (+) nach einer (B),
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drei (D) und neun (F) Wochen. Die Polyethylenzylinder sind wahrend des Schneidevorganges verlo-
ren gegangen. Das Knochenfillmaterial und das Polyethylen werden nicht abgebaut. (HE-Farbung,

VergréRerung 5-fach).

Abb. 14.Qualitative Auswertung der 1-Wochen-Gruppe bei subkutaner Implantation der Knochenfill-
substanz: es wurden 8 um dicke Schnitte auf die zellulare Reaktion hin untersucht (HE-Farbung, Ver-

gréRerung 20-fach). Es sind Kapillaren ( E:>), Fibroblasten ( ‘) und Granulozyten (A) zu sehen.

Das Knochenfilimaterial (*) wird nicht abgebaut.

Im Folgenden werden die einzelnen Gruppen naher beschrieben.

Die Betrachtung der 1-Wochen-Gruppe unter dem Lichtmikroskop ergab, dass sich
eine deutliche zellulare Entzindungsreaktion um das Knochenfullmaterial gebildet

hatte (s. Abb. 14). Diese Entzundung stellte sich als granulierende Entzindung mit
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Kapillaren, Fibroblasten und Granulozyten dar. Granulozyten, die zugrunde gehen,
waren als lilafarbener Saum zu erkennen (s. Abb. 14). Das Knochenflllmaterial wur-

de nicht degradiert.

Abb. 15. Qualitative Auswertung der 3-Wochen-Gruppe bei subkutaner Implantation der Knochenfll-
substanz (*): es wurden 8 um dicke Schnitte auf die zellulare Reaktion hin untersucht (HE-Farbung,
VergroRerung 20-fach). Es ist weiterhin eine inflammatorische Reaktion (I::>) zu sehen. Diese stellt

sich als faserreich und zellarmer dar.

Die Betrachtung der 3-Wochen-Gruppe unter dem Lichtmikroskop ergab ferner, dass
die Entzindung etwas abgeklungen, jedoch immer noch deutlich ausgepragt war (s.
Abb. 15). Hierbei war ein faserreiches Granulationsgewebe mit Kapillaren zu erken-

nen. Das Entzindungsgewebe war im Vergleich zu der 1-Wochen-Gruppe faserrei-
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cher und zellarmer, was auf eine beginnende Narbenbildung hindeutete. Es waren
weniger Granulozyten und mehr Histiozyten zu sehen. Das Knochenfullmaterial wur-

de nicht degradiert (s. Abb. 15).

Abb. 16. Qualitative Auswertung der 9-Wochen-Gruppe bei subkutaner Implantation der Knochenfll-
substanz (*): es wurden 8 um dicke Schnitte auf die zellulare Reaktion hin untersucht (HE-Farbung,
VergroRerung 20-fach). Die Entziindungsreaktion (I::>) ist deutlich abgeklungen und viel zellarmer

und es lassen sich GefalRneubildungen (‘) erkennen.

Die Betrachtung der 9-Wochen-Gruppe unter dem Lichtmikroskop ergab weiter, dass
die Entzindung nun deutlich abgeklungen war (s. Abb. 16). Sie stellte sich als viel
zellarmer als nach einer Woche oder nach drei Wochen dar. Das Knochenfullmaterial

wurde fibros umkapselt, jedoch wurde es nicht degradiert (s. Abb. 16). Weiterhin wa-
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ren Gefallneubildungen erkennbar.

Abb. 17. Qualitative Auswertung der A) 1-Wochen-, B) 3-Wochen- und C) 9-Wochen-Gruppe bei sub-
kutaner Implantation des Polyethylens (*): es wurden 8 um dicke Schnitte auf die zelluldre Reaktion
hin untersucht (HE-Farbung, VergroRerung 20-fach). Die Entziindungsreaktion ist sehr gering; es ist

ein schmaler Saum von Granulozyten (<:|) erkennbar, der sehr faserreich ist.

Im Gegensatz zu der Untersuchung des Knochenflllmateriales war bei Betrachtung
der Kontrollgruppen unter dem Lichtmikroskop ersichtlich, dass hier die Entzln-
dungsreaktion weitaus geringer ausfiel (s. Abb. 17). Es war ein schmaler Saum von
Granulozyten erkennbar, welcher sehr faserreich war. Des Weiteren waren lymphoi-
de Zellen, Plasmazellen und Histiozyten zu erkennen. Das Polyethylen wurde nicht

degradiert (s. Abb. 17).
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3.6. Quantifizierung der Entzindungsreaktion im heterotopen

Mausmodell

Bei der qualitativen Auswertung der subkutanen Proben zeigte sich, dass die Ent-
zundungsreaktion um das Knochenfullmaterial nach neun Wochen offensichtlich
deutlich abgeklungen war. Zur Bestatigung dieser Tatsache quantifizierten wir die

Zellen in direkter Nachbarschaft zu den Implantaten (s. Abb. 18).
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Abb. 18. Quantifizierung der Entziindungsreaktion um das subkutan implantierte Knochenflllmaterial:
die Y-Achse zeigt die absolute Zellzahl, die X-Achse zeigt die Zeit nach der Implantation. Die Zahlung
der mononukledren Zellen in der Nachbarschaft der Implantate zeigt eine signifikante Abnahme der

Anzahl der Zellen, wenn die 1-Wochen-Gruppe mit der 3-Wochen-Gruppe verglichen wird (p=0,0089),

ebenso wenn die 3-Wochen-Gruppe mit der 9-Wochen-Gruppe verglichen wird (p=0,0025).
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Es wurde hierfur jeweils eine subkutane Gewebeprobe eines jeden Tieres quantifi-
ziert (n=4). Es wurden 5 zufallige Bildausschnitte gewahlt und 5 Kastchen einheitli-
cher Grol3e, die direkt an das Implantat angrenzen, ausgezahlt. Diese Zellzahlungen
ergaben eine signifikant hohere Zellzahl um das Knochenfullmaterial nach einer und
nach drei Wochen im Gegensatz zu der Zellzahl nach neun Wochen (s. Abb. 18). Die
Entzundungsreaktion war nach 9 Wochen deutlich abgeklungen und naherte sich der
Zellzahl der Kontrollgruppe an. Die Ergebnisse sind statistisch signifikant (s. Abb.

18).

10

Wochen nach Implantation

Abb. 19 Quantifizierung der Entziindungsreaktion um die subkutan implantierten Kontrollen Polyethy-
len. Die Y-Achse zeigt die absolute Zellzahl, die X-Achse die Zeit nach der Implantation. Die Zahlung

der mononuklearen Zellen um die Implantate herum zeigt keine signifikante Abnahme der Anzahl der
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Zellen, wenn die 1-Wochen-Gruppe mit der 3-Wochen-Gruppe verglichen wird, ebenso wenn die 3-

Wochen-Gruppe mit der 9-Wochen-Gruppe verglichen wird.

Bei der Untersuchung der Kontrollgruppen konnte hingegen kein statistisch signifi-
kanter Rickgang der Entzindung festgestellt werden. Vielmehr stieg die Zahl der
Zellen zwischen der 1-Wochen- und 3-Wochen-Gruppe an und nahm dann bis nach

9 Wochen nach der Implantation des Polyethylens wieder ab (s. Abb. 19).
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4. Diskussion

Knochenfullstoffe sind seit geraumer Zeit Gegenstand der Forschung in der Unfall-
chirurgie und Orthopadie [25;50;51]. Viele intraartikulare Trummerfrakturen stellen
die Operateure haufig vor die Entscheidung, autologe oder allogene Knochentrans-
plantationen vorzunehmen oder nicht [10;17]. Der Einsatz von Knochenfullmateria-
lien konnte die Transplantationshaufigkeit und die damit verbundenen Risiken redu-
zieren und gleichzeitig zu einer erhohten Stabilitat der Verbundosteosynthese fuhren.
Eine wesentliche Ursache jener Frakturen, die den Einsatz eines Knochenfullstoffes
fordern, stellt die Krankheit Osteoporose dar. Ein Blick auf den demographischen
Wandel Deutschlands verdeutlicht, dass der Altersdurchschnitt der deutschen Bevol-
kerung immer weiter ansteigen wird. Somit wird sich auch die Inzidenz der Patienten,
die an Osteoporose erkranken, erhohen, was wiederum steigende Zahlen von osteo-
porotischen Frakturen bedingt. Aufgrund der guten klinischen Resultate gilt die
Transplantation von autogenem Knochen nach wie vor als Goldstandard, um ausge-
dehnte knocherne Defekte zu decken. Jedoch birgt diese Methode einige Nachteile.
Vor allem der zweite operative Eingriff und die begrenzte Verfugbarkeit limitieren
haufig den Einsatz. Das Ziel bei der Entwicklung neuer Knochenfullstoffe ist es, ein
Material mit ahnlichen Eigenschaften denen des autogenen Knochens hervorzubrin-
gen, um eine gleichwertige Behandlungsmoglichkeit zu garantieren [10;52]. Jedoch
ist bis heute kein Knochenfullstoff auf dem Markt, der sich klinisch etabliert hat und
allen Anforderungen gerecht wirde, die an einen solchen gestellt werden missen

[25;30;50;51;53].
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4.1. In vitro Testung als Vorlauferstudie

In einer Vorlauferstudie haben wir ein neuartiges Knochenfullmaterial auf der Basis
von Hydroxylapatit, Starke und Chitosan entwickelt und in vitro auf Toxizitat getestet
[47]. Dieses neuartige zahflissige Knochenfullmaterial basiert auf Hydroxylapatitpar-
tikeln, die zum einen mit deacetyliertem Chitosan und zum anderen mit oxidierter
Starke beschichtet wurden. Nach Zugabe von Wasser erfolgt hierbei innerhalb von
Sekunden eine kovalente Bindung unter Bildung Schiff'scher Basen (Iminreaktion).
Da diese Reaktion grundsatzlich reversibel ist, erhofften wir uns eine verbesserte
Biodegradation des Materials in Verbindung mit einer guten Biokompatibilitat. Ziel
dieser Studie war es, die Biokompatibilitat und das Degradationsverhalten eines
neuartigen Knochenfullmaterials in vivo zu untersuchen. Zu diesem Zweck haben wir
ein kombiniertes orthotopes und heterotopes Mausmodell entwickelt. In unserem
Modell wurden zum einen die Gewebereaktionen auf das Implantat nach einer, drei
und neun Wochen qualitativ beurteilt, und zum anderen die Degradierbarkeit des
Materials im Knochen erfasst. Im Folgenden sollen der Einsatz des neuartigen Tier-
modells fur Untersuchungen von Knochenflllstoffen sowie die Biokompatibilitat und
das Degradationsverhalten des neu entwickelten Knochenfullstoffes kritisch diskutiert

werden.

4.2. Praklinische Tiermodelle

Bevor ein Knochenfullmaterial klinisch am Menschen eingesetzt werden darf, muss
es in praklinischen in vivo Tiermodellen ausreichend charakterisiert und untersucht
werden. Diese Tiermodelle stellen einen unverzichtbaren Schritt dar, da nur hier die

Gesamtreaktion des Organismus suffizient beurteilt werden kann. Da eine grol3e e-
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thische Verantwortung auf der Durchfuhrung solcher Tierversuche lastet, ist es wich-

tig, sie zunachst ausfuhrlich auszuwahlen und zu planen [54].

4.2.1. Wahl der geeigneten Tierart

Vor der Durchfuhrung solcher Tierversuche muss fur jede einzelne Fragestellung zu
Beginn abgewogen werden, welche Tierart und welches Modell am brauchbarsten
erscheinen [85]. Grundsatzlich stehen Grol3- und Kleintiermodelle zur Verfugung.
Groltiermodelle bieten insofern Vorteile, als sie hinsichtlich des Gewichts, der GroRRe
und den biomechanischen Eigenschaften den Eigenschaften des Menschen naher
kommen als Kleintiermodelle. Jedoch ist es sehr aufwandig, eine solch grol} ange-
legte Studie zu konzipieren, da die Unterbringung der Tiere viel Platz beansprucht.
Des Weiteren ergibt sich haufig auch eine wirtschaftliche Einschrankung, da die
Kosten fur Grofdtiermodelle naturlicherweise hoher sind als fur Kleintiermodelle. Ins-
besondere wenn man bedenkt, welche Anzahl von Tieren in eine solche Studie ein-
bezogen werden muss, um statistisch signifikante Werte zu erhalten, und um das zu
untersuchende Biomaterial ausreichend zu untersuchen, verdeutlicht die hohen
Kosten. Im Gegensatz hierzu ergeben die Studien, bei welchen die ,typischen® La-
bortiere verwendet werden, weniger Probleme bezuglich der Kosten und der Unter-
bringung. Dies erleichtert es, Studien zu entwerfen, die eine hohe Anzahl von natzli-
chen und statistisch signifikanten Ergebnissen erbringen. Wir entschieden uns, die
Untersuchungen an HsdWin:NMRI Auszucht-Mausen vorzunehmen. Der mikroskopi-
sche Aufbau des Knochens von Menschen und Nagetieren ist nicht vollkommen i-
dentisch. Trotzdem werden Mausmodelle sehr haufig verwendet, um ein reprodu-
zierbares Tiermodell zu entwerfen, denn die biologische Reaktion des Knochens der

Maus ist bedingt auf die Situation des Menschen Ubertragbar. Mausmodelle sind au-
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Rerdem beliebt, da es mdglich ist, verschiedenartige Knock-out-Mause zu verwen-
den. Hierbei konnen gezielt Deletionen von Knochen spezifischen Genen vorge-
nommen werden, so dass eine noch detailliertere Analyse des Knochenmetabolis-
mus moglich ist [49]. Mause werden im Allgemeinen auch aufgrund ihrer hohen Re-
produktionsrate fur Tierversuche verwendet, da sie alle zehn Wochen eine neue Ge-
neration hervorbringen. AuRerdem sind Mause aufgrund der Ubereinstimmung mit
dem Menschen in vielen grundlegenden Prozessen ideal fur die vorgenommenen
Untersuchungen zur Beurteilbarkeit der Gewebereaktion auf verschiedene Materia-
lien geeignet. Auszucht-Mause im speziellen sind aufgrund ihres Heterozygotiegra-
des grundsatzlich fur Substanztestungen gut geeignet. Weiterhin ist der Platzbedarf
von Mausen gering. Das Anliegen dieser Studie war es, die grundlegenden biologi-
schen Eigenschaften des Biomaterials und die Reaktion eines Organismus auf die-
ses zu ergrunden, wobei das Knochenfullmaterial im Vorfeld in vitro untersucht wor-
den war. Fur diesen Zweck erbringt ein gut durchdachtes Mausmodell, das eine sub-
kutane und eine intraossare Implantation miteinander kombinierte, zusammen mit
der Applikation von Fluoreszenzfarbstoffen eine betrachtliche Anzahl nutzlicher Da-
ten. Diese Daten ermoglichen eine weiterfuhrende Analyse. Weiterhin berlcksichtigt
dieser Denkansatz auch ethische Uberlegungen, da die Maus in der Evolution nicht
so weit fortgeschritten ist, wie beispielsweise das Schaf, trotzdem aber brauchbare
Ergebnisse liefert. Deshalb haben wir diesem Tiermodell den Vorzug vor Groltier-

versuchen gegeben.

4.2.2. Konzeption des Kleintiermodelles

In vorliegender Studie wurden eine heterotope, subkutane Implantation und eine or-

thotope, intraossare Implanation miteinander kombiniert.
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Als Tiermodell fur die heterotope Implantation verwendeten wir ein modifiziertes
Mausmodell, wobei die Implantationen des Testmaterials in das subkutane Gewebe
rechts und links paravertebral jeweils kranial und kaudal vorgenommen wurden (s.
2.2.4.) [48]. Dieses Modell bietet insofern Vorteile, als sowohl die Implantation als
auch die Explantation von bis zu vier Testkorpern einfach durchzufuhren sind. Des
Weiteren kann die Gewebereaktion uneingeschrankt direkt im Vergleich der rechten

und linken Implantationen beurteilt werden.

Die Hauptanliegen der Studie bestanden darin, einerseits die Reaktion des Kno-
chengewebes auf den Knochenfullstoff zu untersuchen, andererseits sollte die De-
gradation des Knochenfullmaterials quantitativ erfasst werden. Als Tiermodell fur die-
se orthotopen Implantationen verwendeten wir ein modifiziertes Mausmodell. Hierbei
wurde das Knochenfullmaterial in den distalen Mausfemur implantiert. Dieses Modell
ist urspranglich als Knochenheilungsmodell beschrieben [49], bei dem 0,9 mm grol3e
zylinderformige Hohlrdume in die Femurmetaphyse der Maus gebohrt wurden. An-
schlielRend wurde die Knochenheilung beobachtet. In unserer Modifikation wurde
nach der Bohrung das Knochenfullmaterial Uber eine Kanule in den zylinderformigen
Defekt eingebracht (s. 2.2.4.). Wahrend dieses Vorganges befand sich das Kno-
chenfullmaterial noch in einem weichen Zustand. Uns erschien diese Methode als
sinnvoll, da die chirurgische Intervention sehr gering gehalten werden konnte. Durch
die Manipulation wurde die Biomechanik der betroffenen Gliedmale nicht beein-
trachtigt und somit die histologische Aufarbeitung mdglich, ohne in der Zwischenzeit
die Mobilitat der Mause einzuschranken. Die GroRe der Femurkondyle der Maus er-
schien uns als ausreichend. AuRerdem ist diese Region gut zu erreichen und es

steht gentgend Weichgewebe zur Verfigung, um einen suffizienten Wundverschluss
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zu garantieren. Aus ethischen Grinden implantierten wir den Knochenfullstoff bei je-
der der Mause sowohl in den rechten als auch in den linken Femur. Die beidseitige
Operation bedeutete im Gegensatz zur unilateralen Manipulation mit Sicherheit eine
hohere Belastung fur das einzelne Tier. Um allerdings mit einer einseitigen Operation
gleichermalen statistisch signifikante Ergebnisse gewahrleisten zu konnen, hatte die
doppelte Anzahl an Tieren operiert werden mussen. Basierend auf den Ergebnissen
der Forschungsgruppe, die vergleichbare Experimente durchgefuhrt hatte, gingen wir
davon aus, dass der beidseitige Eingriff von den Tieren gut toleriert werden wirde
[49]. Wog man nun die durch eine bilaterale Manipulation entstehenden zusatzlichen
Schmerzen und Schaden gegen die dadurch halbierte Gesamttierzahl ab, hielten wir
es fur sinnvoller, bilateral zu operieren und auf eine gute postoperative Schmerzthe-
rapie besonderen Wert zu legen. Da nicht davon auszugehen war, dass die Mause
durch die Implantationen eingeschrankt sein wurden, nahmen wir an, dass sich hier-
aus kein Nachteil ergeben wurde, was sich postoperativ auch bestatigte. Ein Nachteil
des hier vorgestellten Mausmodelles besteht sicher darin, dass der Mausfemur sehr
klein ist. Somit musste die Bohrung exakt vorgenommen und auch das Knochenfull-
material genau platziert werden. Die Grof3e des Femurs stellte wahrscheinlich einen
Grund dafur dar, dass es trotz sehr vorsichtigen chirurgischen Vorgehens zu insge-
samt drei Frakturen kam (s. 3.1.). AuRerdem war die korrekte Platzierung des Bio-
materials Polyethylen als Kontrollkérper in zwei Fallen nicht mdglich (s. 3.1.). Trotz
der aufgefuhrten Nachteile erscheint dieses neuartige intraossare Mausmodell als
geeignet, da es darum ging, die grundlegenden biologischen Eigenschaften des
Knochenflullmaterials und die Reaktion eines Organismus auf dieses zu ergrinden.
In Kombination mit der subkutanen Implantation und der Applikation von Fluores-
zenzmarkern konnten Schnitte produziert werden, mit Hilfe derer die gewlnschten

Ergebnisse erlangt werden konnten.
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Um statistisch signifikante Ergebnisse zu erlangen ist es notig, eine bestimmte An-
zahl von Tieren in die Versuchsreihen mit einzubeziehen. Eine Studie wird umso
aussagekraftiger, je mehr Tiere in diese Studie aufgenommen werden. Auf der ande-
ren Seite wird naturlich gefordert, ethische Gesichtspunkte zu beachten. AuRerdem
muss auch der Wirtschaftlichkeit Rechnung getragen werden. Von dieser Sichtweise
aus betrachtet wird gefordert, moglichst wenige Tiere einzuplanen. Larsen [52] ver-
wendete 10-13 Versuchstiere pro Gruppe. Uusitalo [49], an dessen Knochenhei-
lungsmodell sich unser orthotopes Tiermodell anlehnte, nahm 8 Versuchstiere pro
Gruppe in seine Studie auf. Nach einer statistischen Beratung zur gewahlten Grup-
pengrofde durch Herrn Prof. Mansmann vom Institut fir Medizinische Informationsbe-
ratung, Biometrie und Epidemiologie der LMU Munchen, entschieden wir uns dafur,
jeweils 8 Versuchstiere pro Gruppe in das orthotope Tiermodell aufzunehmen. Fur
die subkutane Implantation erschienen uns 4 Versuchstiere pro Gruppe als ausrei-
chend, da bei jedem Tier 4 Implantationen vorgenommen werden konnten. Sowohl
fur die intraossare als auch fur die subkutane Implantation wurden drei Versuchs-
gruppen zu bilden. Diese Anzahl reichte aus, signifikante und aussagekraftige Er-
gebnisse hinsichtlich der Quantifizierung des Abbaus der Knochenfullsubstanz zu er-
zielen (s. 3.3.). Weiter gelang es uns, die Gewebereaktion auf das Knochenfiullmate-

rial zu den unterschiedlichen Zeitpunkten zu erfassen (s. 3.2.).

Das Ziel der Studie war es, die Gewebereaktion in vivo zu beurteilen, wobei beson-
ders der Tatsache Rechnung getragen werden sollte, dass komplexe Stoffwechsel-
vorgange im Gesamtorganismus Einfluss auf die Gewebereaktion haben. Um beur-
teilen zu kdnnen, inwieweit der Knochenflllstoff eine Reaktion des Gesamtorganis-

mus hervorruft, war es nétig, diesen mit einem Kontrollkérper zu vergleichen. In die
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Versuchstiere der Kontrollgruppen sollte ein weitestgehend inertes Material einge-
bracht werden, welches bekanntermalien keinerlei Reaktion hervorruft und chemisch
und physikalisch bestandig ist. Auf diese Weise sollte es ermdglicht werden, zu be-
urteilen, in welchem Ausmal} eine Gewebereaktion auf den implantierten Werkstoff
zuruckzufuhren ist, beziehungsweise welcher Anteil der Gewebereaktion durch die
Operation selbst induziert wird. Als Testmaterial fur die Kontrollgruppen entschieden
wir uns fur Polyethylen. Dieser Kunststoff besitzt eine hohe chemische und physikali-
sche Bestandigkeit. Gleichzeitig weist er eine gute Biovertraglichkeit auf. Polyethylen
kommt bereits seit vielen Jahren in der Medizin zum Einsatz. Beispiele hierfur sind
die Implantation als kunstlicher Ersatz fur Knorpel bei der Behandlung von Ohrknor-
peldefekten oder im Bereich der Prothesen-Chirurgie in Form von Prothesen-Inlays.
Dieser haufige Einsatz des Kunststoffes ist unter anderem auf die gute Biokompatibi-

litat und die geringe Antigenitat zurickzufuhren.

4.3. Biokompatibilitat des Knochenfullmaterials

4.3.1. Degradationscharakteristik

Die chemische Struktur von synthetischem Hydroxylapatit (HA) ist der chemischen
Struktur des Knochens sehr ahnlich. Es ist bekannt, dass HA normalerweise lang-
sam resorbiert wird. Dies fuhrt zu der Annahme, dass der Prozess des Remodelings
nach der Implantation von HA moglicherweise gehemmt wird [56;57]. Die meisten
Knochenersatzmaterialien, die auf HA basieren, unterliegen zudem vor der Implanta-

tion Sinterungsprozessen, was deren Resorptionseigenschaften verschlechtert. Es
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hat sich gezeigt, dass die Resorptionseigenschaften verbessert werden kénnen,
wenn HA-Partikel miteinander vernetzt werden [41]. In unserer Studie konnten wir
zeigen, dass das neue Knochenfullmaterial nach intraossarer Implantation in einen
Mausfemur schnell resorbiert wird (s. 3.3.). Bei Betrachtung der Kontrollgruppen, de-
nen Polyethylen implantiert worden war, konnte keinerlei Degradationstendenz fest-
gestellt werden (s. 3.3.). Die implantierten Polyethylenzylinder hatten vielmehr nach
neun Wochen dieselbe GroRe wie zum Zeitpunkt der Implantation. Die Tatsache,
dass das Knochenfullmaterial resorbiert worden war, lasst sich vermutlich auf die
vorherrschende chemische Bindung zuruckfuhren. Diese chemische Bindung, die
unter Bildung einer Schiff'schen Base zustande kommt, ist reversibel. Eben diese I-
minreaktion ermdglicht es wahrscheinlich, dass das Knochenfullmaterial hydrolysiert
werden kann. Eine weitere Hypothese, die das Degradationsverhalten des unter-
suchten Knochenfullstoffes erklaren kann, ist, dass die organischen Substanzen, mit
denen HA beschichtet wurde, die Biodegradation beschleunigen konnten. Murugan
beflrwortet diese Uberlegung in seiner Studie [40]. Er beschichtete HA mit Chitosan
und untersuchte dieses Composite anschlie3end in vitro. Es wurden hierbei die frei-
gesetzten Calciumionen in den PBS-Losungen gemessen. Murugan stellte die
Hypothese auf, dass die Bioresorption mit der Zahl an Calciumionen korreliere. Die
Menge der Calciumionen, die von den Compositen freigesetzt wurde, wurde mit den
Calciumionen, die von reinem HA freigesetzt wurden, verglichen. Die Menge der
Calciumionen, die durch Composite freigesetzt wurde, war héher. Hieraus wurde
gefolgert, dass die Bioresorption von HA durch den Zusatz von Chitosan gesteigert
werden konne [40]. Eine weitere interessante Studie fuhrte Schneiders durch [58]. Er
beschichtete HA-Partikel mit Chondroitinsulfat und konnte zeigen, dass dies zu einer
signifikant hdheren Anzahl von Osteoklasten und mononuklearen Zellen um das

Implantat herum fuhrte. Weiterhin konnte er zeigen, dass der direkte Knochenkontakt
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und der prozentuale Anteil an neu gebildetem Knochen um die Implantate, die mit
Chondroitinsulfat beschichtet worden waren, signifikant hoher waren, als um die
Kontrollgruppen [58]. Schneider kam zu dem Schluss, dass Chondroitinsulfat als Zu-
satz das Remodeling des Knochens und die Knochenneubildung um Implantate auf
der Basis von Hydroxylapatit in den frihen Phasen der Knochenheilung beschleuni-
ge [58]. In der Tat identifizierten wir mononukleare Zellen um die Implantate herum.
Weiterhin konnten wir Reste des resorbierten Knochenfullstoffes in Schaumzellen er-
kennen. Jedoch war es uns nicht moglich, Osteoklasten in direkter Nahe des Kno-
chenflllstoffes zu klassifizieren. Chitosan ist biodegradierbar und besitzt eine
hydrophile Oberflache, die die Adhasion von Zellen fordert [42]. Aufgrund dieser Ei-
genschaften und aufgrund der oben beschriebenen Studien gehen wir davon aus,
dass die Beschichtung von HA mit Chitosan die Resorptionsrate des Knochenfull-
materials deutlich beschleunigt. Andererseits spielt sicher auch die Fahigkeit des

Knochenfullmaterials, hydrolysierbar zu sein, eine Rolle.

Interessanterweise ergab sich bei der Untersuchung der subkutanen Proben hin-
sichtlich der Resorptionsrate ein anderes Ergebnis. Das Knochenfullmaterial, das
subkutan implantiert worden war, wurde in keiner erkennbaren Weise degradiert (s.
3.5.). Hierfir gibt es mehrere mdgliche Erklarungsansatze. Zum einen kdnnte es
daran liegen, dass im Weichgewebe keine Osteoklasten vorhanden sind. Diese
Osteoklasten bewerkstelligen mdglicherweise den Abbau von kalzifiziertem Material.
Jedoch wurden auch um das intraossar implantierte Knochenflllmaterial keine Oste-
oklasten identifiziert (s. 3.2.), sondern hauptsachlich mononukleare Zellen. Deshalb
gehen wir davon aus, dass ein anderer Grund daflr verantwortlich sein muss, dass
das subkutan applizierte Biomaterial nicht degradiert wurde. Das Knochenfullmateri-

al, das subkutan implantiert worden war, war in seinem Umfang gréfRer (3x3mm, s.
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2.2.4)) als jenes, das intraossar implantiert worden war. Dennoch hatte das subkutan
implantierte Knochenflullmaterial zumindest zu einem gewissen Prozentsatz degra-
diert werden mussen. Eine Resorption war jedoch nicht im Ansatz zu erkennen. Ein
weiterer Unterschied zu dem intraossaren Mausmodell war jener, dass das Kno-
chenfullmaterial nicht in zahflissigem Zustand injiziert worden war. Vielmehr wurde
das Biomaterial vor der Applikation an der Luft ausgehartet (s. 2.2.4.). Dies geschah,
um das operative Vorgehen zu erleichtern, da sich das Knochenfullmaterial ansons-
ten im Weichgewebe aller Voraussicht nach unkontrolliert verteilt hatte. In 3.2. wurde
gezeigt, dass nach intraossarer Implantation innerhalb des Knochenflllmateriales
Knochenmarkzellen zu sehen sind. Da das Knochenfullmaterial hier nicht in ausge-
hartetem Zustand, sondern vielmehr in zahflissiger Konsistenz in den Knochende-
fekt injiziert worden war, konnte sich das Knochenfullmaterial mit den Knochen-
markszellen vermischen. Somit stand den Zellen mehr Oberflache fur die Resorption
zur Verfugung. Dies wurde auf der anderen Seite jedoch auch bedeuten, dass das
Knochenfullmaterial durch diese Beimengung der Knochenmarkzellen moglicherwei-
se nicht vollstandig ausharten konnte. Dies wurde einerseits das raschere Degrada-
tionsverhalten erklaren. Andererseits ist es dann allerdings auch moglich, dass die
Bildung der Schiff'schen Basen nicht erfolgt. Somit waren aber auch die Ergebnisse,
die wir hinsichtlich der mechanischen Eigenschaften des Biomaterials erlangten,
nicht auf die Situation in vivo Ubertragbar. Gerade die Eigenschaft Stabilitat, die fur
den klinischen Einsatz wichtig ist, kdnnte somit nicht sicher bestimmt werden. Wahr-
scheinlich aber sind die Knochenmarkzellen, die sich um die intraossar applizierten
Implantate anlagern kénnen, im Gegensatz zu den Zellen, die um die subkutanen
Implantate vorherrschen, einfach in der Lage, das Knochenfullmaterial zu resorbie-

ren. Dies wird lhnen weiterhin wohl dadurch erleichtert, dass sie mit dem zahflissi-
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gen Biomaterial vermischt wurden, und ihnen so mehr Angriffsoberflache zur Verfu-

gung steht.

Die Tatsache, dass die subkutanen Implantate groRer waren und eine andere Vor-
behandlung erfahren hatten, indem sie zunachst an der Luft ausharteten, ist sicher-
lich ein Schwachpunkt der vorliegenden Studie. In folgenden Studien zu diesem
Knochenflllmaterial mussen identische Versuchsbedingungen gefordert werden, um
die Vergleichbarkeit zu verbessern. Dennoch lasst sich aufgrund dieser Versuchsbe-
dingungen einerseits erklaren, weshalb das subkutan applizierte Knochenfullmaterial
nicht degradiert wird. Andererseits fuhrt die Tatsache, dass die Implantate luft-
getrocknet waren wahrscheinlich dazu, dass um die subkutanen Proben ein entzind-

liches Infiltrat vorgefunden wurde, das ausgepragter war.

4.3.2. Zellulare Reaktion

4.3.2.1. Zellulare Reaktion bei intraossarer Implantation

Wenn ein neues Knochenfullmaterial entwickelt wird, sind Biokompatibilitat und Bio-
degradation wichtige Schlisselpunkte. Weiterhin ist es jedoch auch wichtig, diese
Eigenschaften mit guten mechanischen Eigenschaften zu vereinen. Die Entwicklung
dieses Knochenfullmaterials zielte deshalb ebenfalls darauf ab, die Stabilitdt des
Implantates zu erhéhen. Wir hofften dies aufgrund der Tatsache zu erreichen, dass
MolekUlle der oxidierten Starke eine kovalente Bindung zu Aminogruppen eingehen
kénnen, die von dem umgebenden Knochengewebe zur Verfligung gestellt werden

(s. 1.1.6.). Somit gingen wir davon aus, dass der umliegende Knochen das Implantat
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stabilisieren wirde. Jedoch muss auch die Forderung an ein Knochenfullmaterial be-
rucksichtigt werden, dass es Uber einen Zeitraum hinweg degradiert werden kann,
was wir, wie oben beschrieben, zeigen konnten (s. 3.3.). Eine unabdingbare Voraus-
setzung hierfur ist es, dass zunachst eine entzindliche zellulare Reaktion in Gang
gesetzt wird. Tatsachlich induzieren alle Biomaterialien in irgendeiner Art und Weise
eine immunologische Antwort. Diese entzundliche Reaktion konnten wir Uber den
Zeitraum von neun Wochen bei der Betrachtung des intraossar injizierten Knochen-
fullstoffes erkennen (s. 3.2.). Die Entzindung stellte sich bei der 1-Wochen-Gruppe
als granulierende Entzindung dar, die relativ zellreich war. Nach neun Wochen war
die Reaktion deutlich abgeklungen. Diese immunologische Reaktion fuhrt dann
schlieBlich dazu, dass das Implantat vom Korper abgebaut werden kann. Wahrend
dieser zellularen Reaktion wird die Stabilitat jedoch in negativer Weise beeinflusst
[29]. Trotzdem ist fur die Biodegradation von Implantaten eine immunologische Re-
aktion unverzichtbar. Dies verdeutlicht, dass immer ein Gleichgewicht zwischen der
Stabilitat und der Forderung nach Bioresorption vorherrscht. Folglich ist es das Ziel
der Forschung, Biomaterialien zu entwickeln, die die Fraktur initial fir einen be-
stimmten Zeitabschnitt stabilisieren. In Folge dessen mussen die Biomaterialien aber
resorbiert werden, so dass es dem Korper erlaubt wird, diesen Defekt auf endoge-
nem Wege zu reparieren. Dieser Vorgang wird als Remodeling bezeichnet. Das hier
untersuchte Knochenflllmaterial war nach neun Wochen fast vollstandig degradiert
(s. 3.3.). Dieser zeitliche Rahmen kann als eher kurz angesehen werden. Die zellula-
re Reaktion, die um die intraossar implantierten Implantate zu sehen war, fand wah-
rend des Zeitraumes dieser Biodegradation statt. Wir zogen hieraus den Schluss,
dass diese Entziindung als Teil der Resorption des Knochenfullmaterials stattfand.
Es wird deshalb nicht davon ausgegangen, dass das Knochenflllmaterial in irgend-

einer Weise nicht biokompatibel sein konnte und deshalb inflammatorische Reaktio-
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nen begrunden konnte. Eine weitere wichtige Frage ist, wie lange ein Knochenfull-
material nach Implantation stabil bleiben soll, bevor es resorbiert wird. Hiertber lie-
gen allerdings bis zum heutigen Zeitpunkt keine wissenschaftlichen Belege vor. Ei-
nen Hinweis darauf liefert die Frakturheilung, die normalerweise stattfindet. Hierbei
bendtigt eine Fraktur ungefahr sechs Wochen, bis die knocherne Integritat wieder
hergestellt ist. Wir konnten zeigen, dass nach drei Wochen und mehr noch nach
neun Wochen in direktem Kontakt zu dem Knochenfullmaterial eine Knochenneubil-
dung stattgefunden hatte. Diesen Beweis lieferte die in vivo Fluoreszenz-Farbung (s.
3.4.). Die verschiedenen Fluoreszenzfarbstoffe, welche mit Kalzium Komplexe bil-
den, werden in wachsendes Knochengewebe eingelagert [59;60]. Pautke setzte in
seiner Studie bei Rattenfemora Defekte nicht-kritischer Grofe [59]. Er wies nach,
dass sich nach 28 Tagen sieben verschiedene Fluoreszenzbanden gebildet hatten.
Diese Banden zeigten die Knochenneubildung und das Remodeling um die Defekte
herum. In unserer Studie konnten wir zeigen, dass sich eine rote und eine grune Flu-
oreszenzbande direkt an das Knochenfullmaterial angelagert hatten (s. 3.4.). Um die
Kontrollen Polyethylen konnten ebenfalls fluoreszierende Banden nachgewiesen
werden. Diese waren jedoch schwacher zu erkennen. Diese Banden machen den
neu gebildeten Knochen sichtbar und so liegt es also nahe, dass aktive Prozesse
des Remodelings um das neue Knochenflllmaterial herum stattfanden. Auch um die
Polyethylenzylinder fanden anscheinend aktive Prozesse statt, jedoch in einem we-
niger ausgepragten Malde. Dies suggeriert, dass die Knochenneubildung simultan mit
der Degradation des Biomateriales einherging. Wenn neue Knochenfullmaterialien
entwickelt werden, gilt es, die wichtigen Eigenschaften Osteokonduktivitat, Osteoin-
duktivitat und Osteostimulation ndher zu charakterisieren. HA kann durch den umlie-
genden Knochen durchbaut werden und wird als osteokonduktiv beschrieben [30].

Unser Knochenflullmaterial besteht aus HA, das mit Chitosan einerseits und Starke
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andererseits beschichtet wurde. Die Fluoreszenzfarbung machte die Knochenneubil-
dung, die sich um das Implantat gebildet hatte, sichtbar. Dies lasst den Schluss zu,

dass auch unser Knochenfullmaterial osteokonduktive Eigenschaften besitzt.

4.3.2.2. Zellulare Reaktion bei subkutaner Implantation

Einen weiteren wichtigen Punkt stellte die Auswertung der zellularen Reaktion um
den subkutan implantierten Knochenfullstoff dar. Li stellte Leitschienen aus Chitosan
und Alginat her [42]. Er untersuchte unter anderem die Biokompatibilitat dieser Leit-
schienen, indem diese in Rattenmuskulatur implantiert wurden. Er charakterisierte
seine Leitschienen als biokompatibel. Auch Wang [34] untersuchte Chitosan, indem
er Calciumphosphatzemente mit phosphoryliertem Chitosan beschichtete. Anschlie-
Rend wurde die Biokompatibilitat in einem Hasenmodell untersucht. In seinen Ergeb-
nissen wird der mit Chitosan beschichtete Zement als biokompatibel eingestuft [34].
Chitosan gilt allgemein als biokompatibel, nicht antigen und nicht toxisch [42]. Auch
im Rahmen der in vitro Charakterisierung unseres Knochenfullmaterials konnte durch
Life-dead-Assays die Biokompatibilitat bestatigt werden (s. 1.1.7.). Auch Hydroxyla-
patit wird als biokompatibel angesehen (s.1.1.4.). Deshalb erhofften wir uns, dass
auch die subkutanen Proben ahnliche Ergebnisse wie die intraossaren Proben zei-
gen wurden. Bei der Betrachtung der subkutanen Implantate konnten keine mehrker-
nigen Riesenzellen um die Implantate herum gefunden werden. Dennoch war deut-
lich, dass sich ein unspezifisches zellulares Infiltrat um das subkutan implantierte
Knochenflllmaterial gebildet hatte (s. 3.5.). Durch quantitative Auswertungen konn-
ten wir jedoch zeigen, dass diese Entzindungsreaktion nach drei Wochen und weiter
nach neun Wochen abgeklungen war (s. 3.6.). Das Knochenflllmaterial wurde im

subkutanen Mausmodell jedoch nicht degradiert. Deshalb kann diese Entzindungs-
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reaktion nicht als notwendige immunologische Reaktion gedeutet werden, die dazu
dient, das Knochenfullmaterial abzubauen. Im Gegensatz hierzu konnte bei der Un-
tersuchung der Kontrollgruppen, denen Polyethylen implantiert worden war, kein sta-
tistisch signifikanter Ruckgang der Entzindungsreaktion beobachtet werden (s. 3.6.).
Vielmehr war die absolute Anzahl der Entzindungszellen um die Knochenflllsub-
stanz nach neun Wochen in etwa so hoch, wie die absolute Anzahl der Entzun-
dungszellen um das Polyethylen nach drei Wochen. Polyethylen weist bekannterma-
Ren eine gute Biovertraglichkeit und geringe Antigenitat auf. Deshalb kommt es be-
reits seit vielen Jahren in der Medizin zum Einsatz (s. 4.2.). Da keine mehrkernigen
Riesenzellen um die Implantate herum beobachtet werden konnten (s. 3.5.), ist nicht
davon auszugehen, dass es sich um eine Fremdkorperreaktion auf das Knochen-
fullmaterial handelt. Vergleicht man weiter die Entzindungsreaktion um das Kno-
chenflllmaterial mit der um den Kontrollkorper Polyethylen und berlcksichtigt, dass
Polyethylen seit vielen Jahren im klinischen Alltag eingesetzt wird, Iasst sich diese
Entzindungsreaktion als akzeptabel und tolerierbar deuten. Diese Annahme wird
weiterhin dadurch verstarkt, dass die Entzindungsreaktion Uber die Zeit deutlich ab-
klingt. Wenn das Knochenfullmaterial in Zukunft weiter in GrofR3tiermodellen unter-
sucht werden sollte, sollte dennoch mit Blick auf die Biokompatibilitat versucht wer-
den, das Biomaterial dahingehend zu verandern, diese initiale Entziindungsreaktion

etwas zu vermindern.

4.3.3. Weiterfuhrende histologische Auswertungsmethoden

Einen weiteren interessanten Ansatzpunkt fur die qualitative histologische Auswer-
tung stellen immunhistochemische Farbungen dar. Hierbei kdnnen bestimmte Zellen,

die spezifische Antigene auf ihrer Oberflache tragen, mit Hilfe von Antikdrpern sicht-
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bar gemacht werden. Von besonderem Interesse fur unsere Studie ware die Anfar-
bung von Osteoklasten gewesen. Diese kdnnen beispielsweise mit Hilfe einer TRAP-
Farbung (tartrate-resistant acid phosphatase) identifiziert werden, wie es auch
Schneider durchgefuhrt hat [58]. Hierfur sind jedoch spezifische Vorgehensweisen
wahrend des Einbettvorganges notig. Um die Antigene zur Darstellung bestimmter
Gewebestrukturen zuganglich zu machen, muss der Knochen entkalkt werden [58].
Anschlie3end erfolgt eine Einbettung in Paraffin [58]. Da in unserer Studie der Kno-
chen nicht entkalkt worden war und in herkdmmlicher Weise in PMMA eingebettet
wurde (s. 2.3.1.1.), war eine solche immunhistochemische Farbung nicht maoglich.

Bei folgenden Studien sollte dieser Versuchsansatz jedoch berucksichtigt werden.

4.4. Schlussfolgerung und Ausblick

Gegenstand der vorliegenden Arbeit war die Untersuchung der Biokompatibilitat ei-
nes neuen Knochenfullmaterials im Kleintiermodell, um einen langfristigen Einsatz
beim Menschen zu ermdglichen. Es wurden Gewebereaktion, Degradation und Kno-
chenheilung nach Implantation der Knochenfullsubstanz analysiert. Hierfur wurde ein

neuartiges Kleintiermodell entworfen.

Zusammengefasst lasst sich sagen, dass das neue Knochenfullmaterial im intraossa-
ren Tiermodell gute Eigenschaften hinsichtlich der Resorption zeigte. Es war nach
neun Wochen zu einem hohen Prozentsatz resorbiert. Bei Betrachtung der subkuta-
nen Proben stellten wir fest, dass eine Entzundungsreaktion um das Knochenfull-
material vorherrschte. Diese immunologische Reaktion betrachten wir — verglichen

mit der Entzindungsreaktion um die Kontrollkdrper Polyethylen - als akzeptabel.
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Quantitative Auswertungen erbrachten weiterhin, dass die Entzindungsreaktion nach
neun Wochen deutlich abgeklungen war. Nun mussen abschlieRende biomechani-
sche Untersuchungen folgen, um die diesbezuglichen Eigenschaften des Knochen-
fullmaterials zu klassifizieren.

Das Mausmodell zur Testung von neuen Biomaterialien, das fur diese Untersuchun-
gen entwickelt wurde, bewahrte sich in vorliegender Studie. Es gab Aufschluss uber
die grundlegenden Eigenschaften des untersuchten Materials und brachte quantitati-
ve Resultate hervor. Besonders die Kombination mit der polychromen Fluoreszenz-
markierung kann wichtige Ergebnisse hinsichtlich der Knochenneubildung demonst-
rieren. Das Mausmodell bietet eine ideale Kombination von intraossarer und subku-
taner Implantation. Es stellt somit ein exzellentes, reproduzierbares Hilfsmittel dar,
um die Eigenschaften von neuen Biomaterialien zu untersuchen. Aul3erdem bewe-
gen sich die aufzuwendenden Kosten in einem akzeptablen Rahmen. Um neuen
Materialien den Weg in die klinische Anwendung zu ebnen, mussen weitere Versu-
che folgen. Neben den erwahnten biomechanischen Untersuchungen stehen
schliel3lich GroRtierversuche an, um dem Biomaterial den Weg in die klinische Praxis

zu ermoglichen.
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5. Zusammenfassung

Zielsetzung und Fragestellung

Bei der Behandlung osteoporotischer Frakturen werden die behandelnden Chirurgen
haufig vor das Problem gestellt, dass Knochendefekte vorliegen und kein suffizienter
Schraubenhalt erreicht werden kann. Deshalb hat sich als operatives Vorgehen die
Verbundosteosynthese etabliert. Hierbei wird ein Knochenflllstoff eingebracht, um
den Verbund der Fixation zu stabilisieren. Fur diese Behandlung steht eine Vielzahl
von Knochenfullstoffen zur Verfugung, wobei es nach wie vor noch nicht gelungen
ist, eine ideale Substanz zu entwickeln, die den hohen Anforderungen gerecht wird,

die man an ein solches Knochenflllmaterial stellen muss.

Ziel der vorliegenden Studie war es, eine biokompatible Knochenfullsubstanz mit
guter Degradierbarkeit zu entwickeln, die fur oben beschriebene Frakturversorgun-
gen eingesetzt werden kann. Die Knochenfullmasse war am Friedrich-Baur-
Forschungsinstitut fur Biomaterialien der Universitat Bayreuth entsprechend den kili-
nischen Anforderungen entwickelt worden. Durch Beschichtung von Hydroxylapatit
mit einem neuen biologischen Zweikomponentenkleber konnte eine zahe, in wassri-
gem Milieu stabile Knochenfullmasse hergestellt werden. Der Zweikomponentenkle-
ber besteht aus einer aminogruppenhaltigen Komponente (Chitosan) und einer alde-
hydgruppenhaltigen Komponente (Starke). Unter Zugabe von Wasser erfolgt inner-
halb weniger Sekunden eine kovalente Bindung zwischen den Partikeln unter Bil-
dung Schiff’'scher Basen (Iminreaktion). Gleichzeitig konnen Molekule der oxidierten
Starke eine kovalente Bindung zu Aminogruppen eingehen, die von dem umgeben-

den Knochengewebe zur Verfugung gestellt werden.
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Um einen Einsatz beim Menschen zu ermoglichen, sollte zunachst die Biokompatibi-
litat in einem geeigneten Tiermodell Uberprift werden. Es wurden Gewebereaktion,
Degradation und Knochenheilung nach Implantation der Knochenfullsubstanz uber-
pruft. HierfUr wurde ein neuartiges Mausmodell konzipiert, das die orthotope Implan-
tation mit der heterotopen Implantation kombiniert. Dieses Tiermodell stellt einen
weiteren Schritt auf dem Weg zur klinischen Etablierung eines Knochenfullstoffes zur

Behandlung Osteoporose bedingter Frakturen dar.

Material und Methoden

Die Arbeiten zur Herstellung des Knochenfullmaterials wurden am Friedrich-Baur-
Forschungsinstitut in Bayreuth durchgefuhrt. Die biologische Testung in der Zellkultur
erfolgte in der Experimentellen Chirurgie und Regenerativen Medizin (ExperiMed) an
der Chirurgischen Klinik und Poliklinik - Innenstadt, Klinikum der Universitat Mun-
chen. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden die notigen in vivo Untersuchun-
gen durchgefuhrt. Als Versuchstiere gingen insgesamt 72 weibliche athyme
HsdWin:NMRI Auszucht-Mause mit einem Alter von 10 Wochen (Lebendgewicht ca.
30 g) in den Versuch ein. Es wurde eine intraossare Implantation mit einer subkuta-
nen Implantation kombiniert. Bei der subkutanen Implantation wurden pro Tier jeweils
vier Implantate eingebracht, und zwar paravertebral kranial und kaudal jeweils rechts
und links eines. In dem intraossaren Modell wurde ein zylindrischer Defekt von
0,9mm in die Femurmetaphyse gesetzt und anschlieRend das zahflissige Knochen-
fullmaterial injiziert. Weiterhin wurden im Rahmen der polychromen Fluoreszenzmar-
kierung fluoreszierende Marker in einem Zeitraum von zwodlf Tagen bis neun Wochen
post operationem subkutan verabreicht. Wir bildeten drei Versuchsgruppen, wobei
die Tiere nach einer, drei und neun Wochen euthanasiert wurden. In dem heteroto-

pen Modell bildeten vier Tiere eine Gruppe, in dem orthotopen Modell hingegen acht
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Tiere. Als Kontrolle wurde Polyethylen analog dem Knochenfiullmaterial implantiert.
Anschlie3end folgte die histologische Aufarbeitung. Die subkutanen Proben wurden
in Paraffin eingebettet, woraufhin 8um dicke Schnitte mit einem Mikrotom (Mikrotom
Supercut 2050, Reichert-Jung) angefertigt wurden. Die Farbung erfolgte mit Hamato-
xilin-Eosin. Die intraossaren Proben wurden in MMA eingebettet. Hier wurden einer-
seits mit einer Innenlochsage (Leitz, Wetzlar) 100um dicke Schnitte angefertigt. An-
dererseits wurden 4pm dicke Schnitte mit einem Polycut-Schneidegerat (Polycut-E,
Reichert-Jung) hergestellt. Als Farbung verwendeten wir eine Trichromfarbung nach
Masson-Goldner sowie eine Hamalaun-Erythrosin-Farbung. Die lichtmikroskopische
Betrachtung und Auswertung erfolgte mittels eines Axioskops ( Axioskop 2, Zeiss),
die Erstellung von Fotos erfolgte mittels der Kamera Axiocam Jcc3 (Zeiss). Der intra-
ossare Abbau des Knochenfullstoffes wurde mit dem Programm Osteomeasure
Histomorphometrie System (Osteometrics, Atlanta, GA, USA) gemessen. Die Quan-
tifizierung der Entzundungszellen wurde mit Hilfe des Programms Power Point vor-
genommen. Alle statistischen Auswertungen erfolgten durch das Programm Sig-

maplot 8.0 fur Windows.

Ergebnisse

Ein Anliegen der Studie war es, ein neuartiges Mausmodell zu etablieren, welches es
erlauben sollte, den Abbau und die Biokompatibilitat eines neuen Knochenfillstoffes
zu untersuchen. Hierflr entwarfen wir ein neues Modell fir die orthotope intraossare
Implantation, wobei in der distalen Metaphyse ein Defekt fur die Injektion des Kno-
chenflllmaterials gesetzt wurde. Dies wurde mit einem subkutanen Modell kombi-
niert, das bereits beschrieben war. Die Operationen lielken sich reproduzierbar
durchfuhren, wobei aufgrund der limitierten Grélde mit aul3erster Vorsicht vorgegan-

gen werden musste. Letztendlich kam es bei 1,04 % aller operierten Femora intrao-
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perativ zu einer Fraktur des distalen Femurs. Bei 2,08 % aller operierten Femora
wurden wahrend der histologischen Aufarbeitung Frakturen festgestellt. SchlieRlich
erlitt eine Maus (1,39% aller operierten Tiere) der 3-Wochen-Gruppe eine systemi-

sche Infektion und starb.

Es konnten statistisch signifikante Ergebnisse hinsichtlich der Degradation der Kno-
chenfullsubstanz nach intraossarer Implantation gewonnen werden. Die Knochenfull-
substanz wurde innerhalb der neun Wochen kontinuierlich abgebaut, wohingegen
das Polyethylen nicht degradiert wurde. Die Entzindung, die sich bei Betrachtung
der intraossaren Praparate zeigte, nahm Uber neun Wochen hinweg ab, und wird als

notwendige Voraussetzung fur den Abbau der Knochenflllsubstanz gedeutet.

Es konnte eine direkte Knochenanlagerung an das Knochenfullmaterial beobachtet
werden. Dies war bei Betrachtung der mit einer Trichromfarbung gefarbten Praparate

zu sehen, und wurde durch die polychrome Fluoreszenzmarkierung bestatigt.

Bei Betrachtung der subkutanen Praparate war eine entzundliche Reaktion zu er-
kennen. Es zeigte sich, dass diese Reaktion statistisch signifikant Uber neun Wochen
hinweg abnahm. Aullerdem stellte sich heraus, dass das Knochenflllmaterial bei

subkutaner Implantation nicht degradiert wurde.

Schlussfolgerungen

Zusammengefasst zeigte das neue Knochenflllmaterial im intraossaren Tiermodell
gute Eigenschaften hinsichtlich einer raschen Resorption. Die entziindliche Reaktion,
die bei Auswertung der subkutanen Proben zu erkennen war, betrachten wir - vergli-

chen mit der Entziindungsreaktion um die Kontrollkérper Polyethylen - als akzepta-



Zusammenfassung 81

bel. Quantitative Auswertungen erbrachten weiterhin, dass diese Entzundungsreakti-

on nach neun Wochen deutlich abgeklungen ist.

Das Mausmodell, das zur Testung des neuen Biomateriales entwickelt worden war,
bewahrte sich in dieser Studie. Wir konnten den Abbau des Knochenfullmaterials
quantifizieren und die zellularen Reaktionen ausreichend beurteilen. Dieses Modell
bietet eine ideale Kombination von intraossarer und subkutaner Implantation und er-
moglicht es so, mit einer relativ geringen Anzahl von Tieren nutzliche Ergebnisse zu
erlangen. Es stellt aber nur einen Schritt bei der Untersuchung von Biomaterialien
dar, so dass Groftierversuche folgen mussen, um Biomaterialien den Weg in die kli-

nische Anwendung zu ebnen.
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Anhang

Protokoll 1

Anfertigung der Paraffineinbettung fur die Histologie:

Manipulation Temperatur Dauer
Wasserung 21°C 2h
Tranken in 50% Ethanol 21°C 2h
Tranken in 70% Ethanol 21°C 2h
Tranken in 70% Ethanol 21°C 2h
Tranken in 80% Ethanol 21°C 2h
Tranken in 90% Ethanol 21°C 2h
Tranken in 100% Ethanol |21°C 2h
Tranken in 100% Ethanol |21°C 2h
Tranken in Xylol 21°C 2h
Tranken in Xylol 21°C 2h
Tranken in Xylol 21°C 2h
Tranken in Paraffin 60°C 2h
Tranken in Paraffin 60°C 2h
Einbetten in Paraffin 60°C

Protokoll 2

Farbung mit HE fur Paraffinschnitte:




Anhang

Spulung in Aqua dest.

Farbung in Mayer’s Hamalaun far 10 min

FlieRende Wasserung fur 10 min

Farbung in Eosin 0,1 % fur 10 min

Spulung in Aqua dest.

Spulung in 80%, 90%, 100% Ethanol fur 1, 2, und 5 min

Spulung mit Xylol fur 2x2 min

Protokoll 3

Anfertigung der MMA-Einbettung fur die Histologie

Manipulation Lagerung Dauer
50% Ethanol 1 Tag
80% Ethanol 1 Tag
90% Ethanol 1 Tag
100% Ethanol Raumtemperatur 2 Tage
100% Ethanol 2 Tage
Aceton 2 Tage
Aceton 2 Tage
Prainfiltration 1 Tag
Infiltration | Exsikkator, 1 Tag
Raumtemperatur

Infiltraton I 1 Tag
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Polymerisation Kudhlschrank 1 Tag
Polymerisation Warmeschrank, 22°C 14 Tage
Protokoll 4

Trichrom-farbung nach Masson-Goldner fir MMA-Schnitte:

Die Schnitte/Objekttrager wurden kurz zur Entfettung in Aceton100%-Ethanol100%

Gemisch (1:1) eintgetaucht.

Spulung in Aqua dest

Kernfarbung in Weigert’s Eisenhamatoxilin fur 21 min
Spulung in Aqua dest.

FlieRende Wasserung in Leitungswasser fur 15 min
Spulung in Aqua dest.

Farbung in Saurefuchsin-Poncau fir 20 min

Spulung in 1 % Essgsaure

Differenzierung in Phosphorwolframsaure-Orange G fur 8 min
Farbung in 1% Lichtgrin fir 20 min

Spulung in 1% Essigsaure fur 4 min

Spulung in Aqua dest.

Spulung in Ethanol 100% fur 4 min
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Protokoll 5

Hamalaun - Erythrosin - Farbung fur MMA — Schnitte:

Die Schnitte/Objekttrager wurden kurz zur Entfettung in Aceton100%-Ethanol100%

Gemisch (1:1) eintgetaucht.

Kernfarbung in Mayer s Hamalaun far 10 min
FlieRende Wasserung in Leitungswasser fur 10 min
Farbung in Erythrosin (0,1 %ig) fur 7 min

Spulung in Aqua dest.

Spulung in Ethanol 96 % fur 1 min

Ubersicht (iber die verwendeten Materialien:

Analysenwaage Kern 770-12 Kern, Balingen
Autoklav Varioklav 300 H+P Labortechnik, Ober-
schleillheim
Axiocam Jcc3 Carl Zeiss, Berlin
Axiocam MR Carl Zeiss, Berlin
Duran Glasware (Flaschen, Becherglaser,...) Schott, Mainz
Exsikkator Schott, Mainz
Flussigkeitsabsaugssystem Roth, Karlsruhe
Innenlochsage Leitz, Wetzlar
Mikroskop, Typ Axiovert S100 Carl Zeiss, Berlin
Mikroskop Axiophot Carl Zeiss, Berlin
Mikroskop, Axioskop 2 Carl Zeiss, Berlin
Mikrotom 2050 Reichert-Jung
Pipette, Typ Pipetman 2, 10, 20, 200, 1000 pl Gilson, Middleton, USA
Pipettierhilfe Pipettus akku Hirschmann, Eberstadt
pH-Meter, Typ pH 525 WTW, Weilheim
Polycut-E Reichert-Jung
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Tiefkuhlschrank (- 80 °C), Typ 6485
Trockenschrank

Vakuum- Konzentrator, Typ RC 10-10 mit Vakuum-

Pumpe, Typ AEPF63BL-4-SO
Wasserbad Typ 1012

Warmeplatte 37 °C

Warmeschrank 37°C

Zentrifuge Typ Univ. 16R, Rotor 1624

Tab.8  Verwendete Laborgerate

Alufolie, Typ Universal 30

Deckglaser 24x50 mm

Einmal- Handschuhe Typ sempercare edition
Einmal-Pipetten (2 ml, 5 ml, 10 ml, 25 ml)
Einmal-Skalpelle

Einmal-Spritzen (1ml, 2 ml, 5 ml, 10 ml, 20 ml)
Eppendorf-Reaktionsgefale (1,5 ml)
Faltenfilter

Glasobjekttrager, Superfrost Plus

Kanulen, BD Microlane 3

Pasteur-Pipetten (230 mm)

Pipettenspitzen (10 _I, 100 _I, 200 _I, 1.000 _1)
Plastikspritzen, 2, 5, 10, 20 ml

Safe-seal Reagiergefale

Sterilfilter

Skalpelle, Fig. 15

Wageschalchen

Tab.9 Verwendete Verbrauchsmaterialien

Aceton

Aqua ad iniectabilia
Benzoylperoxid
Chitosan

DPX

Essigsaure, Eisessig
Ethanol absolut (EtOH)
Ethanol 70 % in Aqua dest.
Eukitt

Eosin 0,1 %
Fluoresceindiacetat
Formaldehyd (37%)
Hamalaun (Mayer’s)
Hydroxylapatit
Isopropanol

Lichtgrin

GFL, Burgwedel

Jouan, Frankreich

ATMA, Schwarzenbach/
Saale

GFL, Burgwedel

Jouan, Frankreich
Hettlich, Tuttlingen

VWR, Darmstadt

Menzel, Braunschweig
Semperit, Techn.Prod., Wien
Eppendorf, D

Feather, Japan

Becton Dickinson, USA
Eppendorf, D
Schleicher&Schuell, Dassel
Menzel, Braunschweig
Becton Dickinson, Heidelberg
Brand, Wertheim

Eppendorf, Hamburg

Becton Dickinson Heidelberg
Sarstedt, D

Nalgene, USA

Feather Safety Razor, Japan
Roth, D

Merck, Darmstadt
Braun, Melsungen
Merck, Darmstadt
Sigma, Deisenhofen
Fluka, D

Merck, Darmstadt
Merck, Darmstadt
Klinikapotheke

O. Kindler GmbH, Freiburg
Merck, Darmstadt
Fluka, CH

Merck, Darmstadt
Fluka, CH

Merck, Darmstadt
Merck, Darmstadt
Fluka, CH
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Methanol Merck, Darmstadt
Methylmetacrylat (MMA) Merck, D

Methoxyethylacetat Merck, D

Methylenblau Merck, D

Natronlauge Merck, Darmstadt

Plastoid N Fluka, CH
Phoshporwolframsaure-Orange G Sigma, Deisenhofen
Propidiumiodid Fluka, CH

Salzsaure
Saurefuchsin-Ponceau

Merck, Darmstadt
Sigma, Deisenhofen

Sekundenkleber Cyanolit Barklin
Starke Merck, Darmstadt
Xylol 100 % Merck, D
Weigert's Eisenhamatoxilin Fluka, CH
Tab. 10 Verwendete Substanzen und Nahrmedien
Bipolare Pinzette KLS Martin, D
Chirurgisches Implantologiegerat Im-|W&H, A
plantmed SI-923
Chirurgische Pinzetten (1:2 Zahne) Aesculap, D
Chirurgisches Winkelstuck, 1:1 W&H, A
Einmalskalpelle Feather, Japan
Handgriff mit Schnellspannfutter Stryker, D
Lidhalter Modell Barraquer Heiland, D
Nadelhalter Aesculap, D
Nadelhalter fur Mikrochirurgie Aesculap, D
Narkosegerat Aesculap, D
Praparierschere Aesculap, D
Prolene (5-0) nichtresorbierbares|Ethicon, D
Nahtmaterial
Schere Aesculap, D
Spannzange Stryker, D
Spannhllse Stryker, D
Vicryl (5-0) resorbierbares Nahtmaterial | Ethicon, D
Wundspreizer nach Gelpi Heiland, D
Tab. 11 Verwendetes Chirurgisches Instrumentarium

Wirkstoff Konzentration




Anhang

97

Narkose
Medetomidin 0,15 mg/kg
Midazolam 2 mg/kg
Fentanyl 0,005 mg/kg
Antagonisierung
Atipamezol 0,75 mg/kg
Flumazenil 0,2 mg/kg
Naloxon 0,12 mg/kg
Analgesie Carprofen 50 mg/kg

Tab. 12 Verwendete Medikamente

athyme HsdWin:NMRI Auszucht-Mause

Tab. 13 Verwendete Tiere

| Janvier, LeGenest St Isle, F



Abklirzungsverzeichnis

98

Abkurzungsverzeichnis

Abb.
Ad. Inj.
p-TCP
EDTA
ETOH
HA

I. m.
Kg
KGW
Lig.
Mefp-1
MMA
MPa
PMMA
PVC
S. C.
TSchG
ZVH

Abbildung

Ad injectabilia
B-Tricalciumphsohpat
Ethylendiamintetraessigsaure
Ethanol

Hydroxylapatit

intramuskular

Kilogramm

Kdrpergewicht

Ligamentum

Mytilus edulis Fussprotein 1
Methylmetacrylat
Megapascal
Polymethylmetacrylat
Polyvinylchlorid

subkutan

Tierschutzgesetz

Zentrale Versuchstierhaltung
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