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|. EINLEITUNG

Knochendefekte treten relativ haufig auf und kdnnen durch traumatische,
metabolische oder tumordse Veranderungemvorgerufen werdefNuss und von
Rechenberg 2008, Pawelec 2019, R@yolaset al.2019) Dabei stellen vor allem
Critical Size Defekte das&undheitssystem auf die Probe, da diese immer einer
Behandlung mittels autologem Knochenmaterial und/oder einer Stabilisation
mittels OsteosynthedeedirfenDadsetaret al.2015, Schemitsch 201 Bisweilen

gibt es keine allgemeingultige Definition vonritical Size Defekten, jedoch
scheinenDefekte mit einer Grofevon 2,5 cm odemehr einen schlechten
natirlichenHeilungs\erlauf zu habefSchemitsch 2017)

Autologes Knochenmaterial ist bisweilen der Goldstandard zur Auffillung und
Behandlung solcher Ddfte. Dabei ist jedoch die Verfligbarkeit beschrankt und es
besteht die Notwendigkeit eines zusatzlichen Eingriffs zur Gewinnung des
KnochengewebegPawelec 2019)Bei der Verwendung von konventionellen
Implantaten aus Stahl und Titan zur Defektstabilisigraallten diese nach der
Defektheilung meist in einem zweiten operativen Eingriff entfernt werden, da es
sonst zu Infektionen oder zu einem Knochenabbau kommen(Kafimann 1995,
Merolli 2019, Pawelec 2019udem kommt es haufig bei der Verwendung von
Impl antaten aus Titan und St ahl zu dem sog
durch unterschiedliche Elastizitatsmodule (Steifigkeit) des Implantatmaterials und
des Knochens hervorgerufen wird und zu einem Implantatversagen oder einer
Refrakturierung fiihrekann(Nagelset al.2003, Merolli 2019)Um die genannten
Risiken und die Belastungen fir den Patienten sowie die Kosten, die durch die
zusatzlichen Eingriffe entstehen, zu verringern, wird seit vielen Jahren an
geeigneten, resorbierbaren Knochenersdfestound -implantaten geforscht
(Pawelec 2019)

Hierbei werden Keramiken, Polymere und resorbierbare Metalle, wie Magnesium,
aufgrund ihrer jeweiligen Eigenschaften auf verschiedene Einsatzmoglichkeiten
hin untersucht. Einige Polymere und Keramiken finderbereits als
Knochenersatzstoff fir auffillende Zwecke Anwendung. Jedoch sind die
mechanischen Eigenschaften dieser Materialien nicht ausreichend, um sie in
belasteten Knochendefekten einzusetaéerolli 2019)

Resorbierbare Knochenersatzstoffe zur Behawrgll von grof3en, belasteten
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Knochendefekten sollten eine der Knochenheilung angepasste
Degradationsgeschwindigkeit —aufweisen und wahrend des gesamten
Umbauprozesses Uber eine ausreichende Stabilitat ver{ugender Elstet al.

2000, Merolli 2019) Essentlle Eigenschaften sind auch eine hohe
Biokompatibilitat mit einem komplikationslosen Abbau und einer guten
Ausscheidung der Abbauprodukte aus dem Kofidefmann 1995, van der Elst

al. 2000, Nuss und von Rechenberg 2008)

Um die Osseointegration von plantaten zu erhéhen und das Einwachsen von
Knochen zu ermdglichen, werden vermehrt pordse Strukturen untersucht
(Karageorgiou und Kaplan 2005, Yazdimamaghanhial. 2017) Dabei sind
bestimmte strukturelle Eigenschaften wie eine hé&loeositat, eine geeignete
Porengro3e und interkonnektierende Poren von besonderer Wichifjkeite et

al. 2008, Mavrogenigt al. 2009) Die Poren haben einen grofR3en Einfluss auf das
Einwandern und Einwachsen von Zellen und Blutgefallen sowie auf die
Sicherstellung einer nutritiven Versorgung des einwachsenden Gewabes.
Hinblick auf eine erfolgreiche Osseointegratierwiesen sich Makroporen mit
einer Grol3e zwischen 150 und 500 um als besonders vortéKlaafigeorgiou und
Kaplan 2005, von Doernberal. 2006)

Das resorbierbare Metall Magnesium zeichnet sich durch seine positiven,
mechanischen Eigenschaften fur die Anwendung als Knochenersatzstoff aus. Dazu
zahlen eine gunstige Zugund Druckfestigkeit sowie ein ahnliches
Elastizitatsmodul im Vergleh zu KnocherfNagelset al.2003, Staigeet al.2006)

In wassriger Losung weist Magnesium allerdings eine schnelle Korrosion mit
Verlust seiner mechanischen Eigenschaften auf und es kommt zur Bildung von
WasserstoffgaéSong und Atrens 2003, Wittt d. 2005)

Um diese Nachteile auszugleichen, wird die Widerstandfahigkeit von Magnesium
durch die Herstellung von Legierungen verbessert. Vor allem die Elemente
Aluminium (Al), Lithium (Li) und die Verwendung von seltene Erden (SE) weisen
dabeiin vielen Sudieneinen korrosionsverzogernden Effekt @ifitte et al.2008,
Willbold et al. 2015, Angrisaniet al. 2016) Durch Beschichtungen oder
Oberflachenbehandlungen der Magnesiumimplantate kann ein zusatzlicher
Korrosionsschutz erreicht werddRischeraueret al. 2013, Lalk et al. 2013)
Abhéngig von der jeweiligen Behandlung kann dabei auch eine Verbesserung der
Biokompatibilitdt und der Integration in das umliegende Gewebe erreicht werden
(Wanget al.2012)
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Die Magnesiumggierung LAE442nit den Legierungselementen Li, Al und B&t

sich in vielenin vivo Studien in Form von intramedullaren Pins, zylindrischen
Vollkérpern und SchraubeRlattensystemen als widerstandsfahig und
biokompatibel erwiesefKrauseet al.2010, Rossigt al.2015,Wolterset al.2015,
Angrisaniet al.2016) Die binare Legierung Mga2 hingegen wurde bisher nar

vitro getestet und weist mit nur zwei Komponeniglagnesium und Lanthan [La])

eine verbesserte Reproduzierbarkeit &ufsatzlich zeigte die LegierunggM.a2
einegute Zellvertraglichkeit und gute Materialeigenschaften fur eine Untersuchung
in vivo (Weizbaueret al.2014)

Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, dBegradationgerhalten, die
Osseointegration und die Biokompatibilitdt von Mdfeschichteten Scaffolds aus

den  Magnesiumlegierungen  LAE442 und La2 mit definierten,
interkonnektierenden Poren im Kaninchenmodell vergleichend zu untersuchen. Ein
weiteres Ziel war es anhand der Ergebnisse dieser Arbeit eine geeignete
Magnesiumlegierungir weitere Untersuchungen im gewichtstragenden Knochen
auszuwahlen, um das Problem von belasteten Critical Size Defekten zu adressieren.
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[l. LITERATURUBERSICHT

1. Knochen

Knochengehtren zum Skelettsystem und stellen gemeinsam mit Knorpel, Bandern
und Gelenken den passiven Bewegungsapparat(diakel et al. 2004) Als
Ansatzstelle fur die Sehnen der Muskulatur ermdglichen sie eine aktive
Bewegungsfunktion. Zusatzlich kommt dem Knochengewebe eine Schutzfunktion
von inneren Organen, Weichteilgewebe und blutbildendem Knochenmark zu.
Zudem reguliert der Knochen alseigherorgan den Mineralhaushalts von Calcium
und PhosphaiKonig und Liebich 2019)

1.1. Aufbau und Physiologie von Rdéhrenknochen

Der Rohrenknochen setzt sich zum einen aus dem Mittelstlick, der Diaphyse
zusammen, wel che aus ei n &ulstadiia @imgacd, Knocher
besteht und die Markhohle einschliel3t. Zum anderen schlief3t sich an beiden Enden

die Epiphyse an, die sich ausSubstantar d¢nner
corticalisfi , und einer S ¢ h wa mbubstantia kpongioga, i m | nne
zusammensetz{Nickel et al. 2004) Die innere und &uf3ere Oberflache des

Knochens wird durch eine bindegewebsartige Schicht ausgekleidet, dem Endost

bzw. PeriostKonig und Liebich 2019)

Der Knochen besteht aus Zellen und einer mineralisierten Inteazsliblstanz,

wobei er aus etwa 8% Wasser und 92% Trockensubstanz bgstelEngelhardt

et al. 2015) Die Knochentrockenmasse enthalt etwa ein Drittel organische
Grundsubstanz, die aus Kollagen Typ 1 (90%) und Lipiden aufgebdWetdch

et al. 2018) Anorganisches Material macht die restlichen zwei Drittel der
Trockenmasse aus und setzt sich aus etwa 85% Calciumphosphat, 10%
Calciumkarbonat, Magnesiumphosphat und Spurenelementen zusammen

(Sinowatz und Hees 2012)

1.2. Knochenbildung und -umbau

Die Knochenbilding auch Ossifikation genannterfolgt im Rahmen des
Knochenwachstums oder aufgrund von Frakturen und anderen pathologischen
Prozesserfvon Engelhardet al. 2015) Dabei l&asst sich die Ossifikation in zwei

Formen unterteilen: die desmale/direkte unddfiendrale/indirekte Ossifikation.
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Bei der desmalen Ossifikation differenzieren sich knochenbildende Osteoblasten
direkt aus Mesenchymalzellen und produzieren eine organische, unverkalkte
Knochengrundsubstanz, das sogenannte Osteoid. In diese Knochenigstartsu

die Uberwiegend aus Kollagen Typ | besteht, bauen sich die Osteoblasten ein und
wandeln sich wéahrend der Mineralisation zu Osteozyten um. Bei der Mineralisation
kommt es zur Einlagerung von CalcitPmosphawerbindungen in das Osteoid,
wodurch dasverkalkte Ossein entstel{Konig und Liebich 2019) Bei der
chondralen Ossifikation dient hyaliner Knorpel als Platzhalter und wird durch
Knochengewebe ersetf@onig und Liebich 2019)

Der Knochenumbau l&sst sich in zwei verschiedene Mechanismen uerte rdais
ARemodel ingidi und das AModel ingfdi. Bei dem
einen zyklischen, koordinierten Prozess, bei dem Knochen an einer bestimmten
Stelle durch Osteoklasten abgebaut und anschlie3end durch Osteoblasten wieder
aufgebaut wird(von Engelhardtet al. 2015) Dadurch kommt es zu einem
Materialaustausch bzw-erneuerung, der im Idealfall ausgeglichen ist. Im
Gegensat z dazu handel t es sich bei m AMo
Adaptionsvorgang, bei dem es zum Umbau von Knochen kduontEngelhardt

et al. 2015) Dabei kann es zum Wachstum des Knochens durch Zunahme von
Knochenmasse oder zur Anpassung der Knochenstruktur an veranderte,
mechanische Belastungen kommen. Auch bei der natirlichen Frakturheilung
kommt es zu Umbauprozessen, bis diespringliche Kontur des Knochens

wiederhergestellt igiLillmannRauch und Asan 2015)

1.3. Frakturheilung

Nach einer Fraktur des Knochens kommt es durch einen komplexen
Reparaturvorgang zur Uberbriickung der Bruchs&gomonet al. 2015) Die

Art der Frakurheilung ist dabei vor allem von der Gro3e der Bruchspalte, der
Stellung der Frakturenden zueinander und der mechanischen Stabilitat abhangig
(Welsch et al. 2018) Durch Osteosynthese kann eine primare Frakturheilung
erreicht werden. Hierbei werden dieakturenden direkt adaptiert (< 0,5 mm) und
stabil miteinander fixiert. Uber Kontaktoder Spaltheilung kann umgehend
Lamellenknochen entsteh¢Balomonet al. 2015) Im Gegensatz dazu kommt es

bei der natirlichen, sekundaren Frakturheilung zu einem Fgkhatom, welches

sich nach 1i 2 Wochen zu Granulationsgewebe mit vielen Makrophagen und

Fibroblasten organisiert. Anschlielend werden die Frakturenden durch den
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sogenannt en AKnorpel kal l ush, bestehend
verbunden. Nach etwa 4 6 Wochen wird dieser durch Geflechtknochen
(Knochenkallus) ersetzt, welcher sich anschlielend lber Monate hinweg zu
Lamellenknochen umbag@®alomoret al.2015, Welsctet al.2018)

Bei starker Instabilitat und Einwirkung von Schubkraften kann es zu einer Stérung
der Knochenbildung kommen, sodass eine kndcherne Uberbriickung verhindert
wird. Anstelle von Knochen bildet sich straffes Bindegewebe und es entstehen
PseudathrosefLullmann-Rauch und Asan 2015, Welsaht al. 2018) Diese
sogenannten Nonunions kdénnen nicht nur durch leiomechanische Instabilitat
ausgelost werden, sondern entstehen auch beiRseantrachtigung der zellularen

und molekularen Signalibertragurigabei treterdiese im Vergleich zu Critical

Size Defektemft auchohne Knochenspadtuf. Im Gegensatz dazu liegt bei Critical
Size Defekten meist eiredaquate Biologieur Knochenheilungor. Es besteht
jedoch eine Unféahigkeit den substanziellen Knochenverlust Ziberbrtcken,
sodass sich wiederum Nonunions entwickeln kor{@&mezBarrenaet al. 2015,
Schemitsch 2017)

2. Knochenimplantate und Knochenersatzstoffe

Implantatmaterialien, die am oder im Knochen Einsatz finden, bendtigen bestimmte
und kontrollierbare Eigewbaften, die optimal an die jeweilige Anwendung
angepasst sein missen. Dabei steht fur Materialien, welche in stark lasttragenden
Bereichen eingesetzt werden sollen, die mechanische Stabilitat besonders im
Vordergrund. Wohingegen in kleinen Knochendefekten erster Linie die
Zusammensetzung und die Struktur des Knochenimplantates zur Induktion von
Knochenneubildung von Bedeutung sind. Die richtige Auswahl eines
Knochenimplantates ist von vielen Faktoren abhangig, die zum Teil im
Widerspruch zueinander sien kénnen und somit einer Kompromissfindung

unterliegenPawelecet al.2019)

2.1. Mechanische und physiologische Eigenschaften

Die Eigenschaften vorkKnochenimplantaten werden hauptsachlich durch das
Grundmaterial bestimmt und kénnen durch Anderungen in der Zusammensetzung,
der Mikrostruktur und im Herstellungsprozess angepasst werden. Besonders die
Interaktion von mechanischen, mikrostrukturellen unghysiologischen

Eigenschaften ist ausschlaggebend fir die jeweiligen Anwendungen. Zu den
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mechanischen Eigenschaften zéhlen -Zugiege und Druckfestigkeit sowie
Elastizitatsmodul (Young’s modulus), Duktilitait und Harte eines Materials
(Pawelecet al. 2019. Der Aufbau und die Mikrostruktur eines Materials kdnnen
die mechanischen Eigenschaften sowie die Interaktion des Materials mit dem
Wirtsgewebe stark beeinflussen. Dabei haben vor allem die Porositat, die
PorengroRe, die KorngroRe und die Phasenvertgikinen Einfluss auf die
Materialeigenschaften (Pawelec et al. 2019) Des Weiteren sind
Knochenersatzstoffe verschiedenen, physiologischen Einflissen ausgesetzt.
Darunter zahlen beispielsweise die Interaktion mit Kérperflissigkeiten, Zellen und
Gewebe sovd Anderungenm pH-Wert und Einwirkung des Immunsystems.
Aufgrund dieser Einflisse kommt es zu verschiedenen Reaktionen des Materials,
wie Korrosion, Auflosung und DegradatigRawelecet al. 2019) Somit bedingt

eine Veranderung in der Mechanik, der Zussmnsetzung oder des Aufbaues eines

Materials meist auch eine Anderung in einer der anderen Kategorien.
3. Implantatmaterialien

3.1. Nicht resorbierbare Materialien

Bei der chirurgischen Versorgung von Knochenfrakturen kommen vor allem
rostfreier Stahl und Titan @l metallische, nicht resorbierbare
Osteosynthesematerialien zum Eing&@pnzalezCarrasceet al.2019) Aufgrund

ihrer hohen mechanischen Stabilitat und ihrer Bruchfestigkeit, eignen sie sich
optimal fur die Anwendung bei lasttragenden Knochendefekten zund
Frakturversorgung. Jedoch ist als negativer Effekt der hohe Elastizitatsmodul dieser
Metalle (Stahl cal90 - 200 GPg Titan ca.105 GPg im Vergleich zum Knochen

Zu nennen, der zStressShiellings o g € In & ¢Gorizaten n A
Carrasceet al.2019) Daraus folgend kann es zu einer Schwachung des Knochens,
einer Lockerung der Implantate und einer Verzdgerung der Knochenheilung
kommen(Nagelset al. 2003) Des Weiteren sind die Risiken und Kosten, die mit
einer Zweitopeation zur Entfernung der nicht resorbierbaren Implantate verbunden
sind, nicht unerheblicfPawelec 2019)

3.1.1. Stahl

Rostfreier Stahl findet seit 1930 Anwendung und macht etwa 90% der
Osteosyntheseimplantate in der Humanmedizin @msnzalezCarrascoet al.
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2019). Mit seiner guten mechanischen Stabilitdt, seiner angemessenen
Biokompatibilitat und seiner vergleichsweise gunstigen Herstellung findet Stahl
auch im Bereich der Veterinarmedizin Anwendy{Bgnath und Prieur 1998)

3.1.2. Titan und Titanverbindungen

Titanvebindungen werden erst seit den 60er Jahren als Implantatmaterialien
eingesetzt und finden vor allem als humanmedizinische Implantate ihre
Anwendung(GonzalezCarrasccet al.2019) Im Gegensatz zu rostfreiem Stahl ist
Titan zwar kostenintensiver, weist gth ein reduziertes allergenes Potential und
ein geringes Gewicht ayHayes und Richards 2010, Gonzalearrascoet al.

2019) Des Weiteren zeigt es eine sehr gute Kombination aus Korrosionsresistenz,
exzellenter Biokompatibilitat und Osseointegratibi@ylandet al.2017)

3.1.3.  Kobaltverbindungen

Implantate aus Kobaltverbindungen werden aufgrund ihrer auf3erordentlichen
mechanischen Festigkeit und ihrer VerschleiRbestandigkeit vor allem in schwer
gewichtstragenden Gelenken eingesetzt. Uber viele Jahrzehntn faie auch

Anwendung im Bereich der ZahnmediZ{&onzalezCarrasceaet al.2019)

3.2. Biokeramiken

Keramikenstellen eine grol3anorganische/nichtmetallisciéateriagruppe mit

einer Kombination aus ionische und kovalente Bindungen dar, welche als

vielseitiges Biomaterial in debbiomedizinischen Techni&ingesetzt wirdNusset

al. 2006, Rahamanet al. 2007) Biokeramiken weisen aufgrund ihrer
Zusammensetzungemd verwendeterHerstellungmethodeein breites Spektrum

an Eigenschaften auf. Anhand dieser Merkmale und je nach Interaktion mit dem

lebenden Organismus lassen sich Biokeramiken in drei Kategorien einteilen:
Abioinertef, Abi oakti ved (valetRedibundr esor bi
Salinas 2019) Zu den Abi oi ner tARmifiumdgideruadni ken z?@
Zirconiumoxice, die hauptsachlich in der Orthopadie und der Zahnmedizin fur

spezielle klinische Anwendungen wie totale Huftarthroplastiken eingesetzt werden

(Kaur et al. 2019, ValletRegi und &linas 2019) Dabei zeigen diese beiden

Keramiken eine guteVerschleibestandigkejt eine hohe Festigkeit undeine
ausgezeichnete Korrosionsbestandigiésur et al.2019) Allerdings interagieren

Abi oinertefi Kerami ken nah ezodasséseueiner mi t den
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fortschreitenden Entwicklung einer nicht anhaftenden faserigen Képgaint

(Hench 1991) I m Gegensat z dazu k°nnen Abi oal
Apatitschicht ausbilden, die sich als anhaftende Grenzflachenverbindung zum
umliegenden Gewme darstellt und erheblichen mechanischen Belastungen
widerstehen kangHench 1991, ValleRegi und Salinas 2019) Zu Abi oakti vel
Keramiken gehtren Hydroxyapatit, bioaktive Glaser und Glaskeramiken, die unter

anderem als mochengewetaufbawendes Material Knochenzement odeals

Beschichtung von metallischen Implantatddinische Anwendung finden.

ABi oresorbierbarehm Ker ami ken haben die A
Gewebe fur einen gewissen Zeitraum zu Ubernehmen, um sich anschliel3end
vollstdndig abzubaure Dies stellt jedoch meistens eine Herausforderung dar, da

sich das Material meist schneller resorbiert, als sich neues Gewebe aufbauen kann
(Vallet-Regi und Salinas 2019) Ei n GroCteil der Abi o:
Abi oresorbierbarenf Ksaizsdoffé vierendet webrdem, al s Kn
basieren auf Calciumphosphaten wie Hydroxyapatit, beta 3y d Ul pha
Tricalciumphosphat(Dorozhkin 2010, ValleRegi und Salinas 2019Dabei

weisen Calciumphosphate chemisch&hnlichkeit mit der mineralischen

Komponente vorkKnochenund eine gute Biokompatibilitdt auf. Zudem wirken
Calciumphosphate al&erust fur die Knochenneubildungsteokonduktiv und

unterstitzen die Adhéasion und Proliferation vOsteoblaster{Anselme 2000,

Dorozhkin 2010) JedochbesitzenCalciumphosphate ungeeignete mechanische
Eigenschafterum alsgewichtstragend€nochenersatzstoffe eingesetzt zu werden,

sodass diese hauptsachlich zur Auffillung von kleineren Defekten oder als
Beschichtung eingesetzt werdéborozhkin 2010, Gruber 2017)n diversen

klinischen Studien findet-Bricalciumphosphat bereits Anwendung in der Dental

, Kiefer- und Gesichtschirurgie sowie derthopadischen Chirurgi&ijderveld et

al. 2005, Horchet al.2006, Gruber 2017)

3.3. Resorbierbare Materialien

Um die Risiken nd Kosten einer Zweitoperation zu verringern, wird seit vielen
Jahren an geeigneten resorbierbaren Knochenersatzstoffen-impltantaten
geforscht(Kraus et al. 2014, Merolli 2019) Dabei sollten diese Uber eine hohe
Biokompatibilitat verfigen und eine derKnochenheilung angepasste
Degradationsgeschwindigkeit aufweisen. Bei belasteten Knochendefekten mussen

resorbierbare Materialien Uber eine ausreichende und angepasste Stabilitat
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verfigen, um eine allmahliche Belastungsubertragung auf das heilende
Knochengwebe zu ermdglichefvan der Elstet al. 2000) Zusatzlich ist eine
komplikationslose Ausscheidung von Abbauprodukten aus dem Kdrper notwendig.
Materialien wie Polymere, geeignete Keramiken und Magnesiumverbindungen
werden fur die Anwendung als resorbigm® Implantate auf diese Eigenschaften
hin untersuch{Merolli 2019)

3.3.1. Polymere

Polymere stellen die gro3te Klasse von Biomaterialieruddrweisen ein weites
Anwendungsgebiet auf. Bei Polymeren handelt es sictangkettige Molekile,

die aus vielen kleien, sich wiederholenden Einheiteasammengesetzt singie

lassen sich in resorbierbare und nicht resorbierbare Polymere eirfiduiss und

von Rechenberg 2008)

Polymethylmethacrylaist derzeit das wichtigste Polymer in der Orthopadie und
wird als nicht abbaubarer Knochenzement zur Verankerung von Gelenkprothesen
verwende{(Nuss und von Rechenberg 2008, Régolaset al.2019)

Resorbierbare Polymere kdnnen vom Korper abgebaut werden, nachdem ihre
Funktion erfullt ist. Um Probleme wie das Austretexische Substanzeaus dem
Implantat odepotentielle Toxizitat der Abbauprodukta vermeiden, ist daher eine
besonders gute Biokompatibilitdt notwendigey-Vinolas et al. 2019) Zu den
synthetischen Polymeren zahlen Polyglykolsaure, -Rdlactidsdure ud deren
Copolymer, die aus aliphatischen Polyestern bestehen. Sie finden vor allem als
resorbierbares Nahtmaterial Anwendung und wurtdéreinigem Erfolgauch als
selbstverstarkende Schrauben, Stéabe und Abstandshagesetz{Sutherland und
Bostrom 205, ReyVinolaset al.2019)

Nattrliche Polymere werden seit einigen Jahren vermehrt fir den Einsatz als
bioaktive und resorbierbare Biomaterialen untersucht, da diese auf zellularer Ebene
die Regeneration des Gewebes induzie(dair und Laurencin 2007) Aus
naturlichen Polymeren wie Kollagen, Gelatine, Seide, Alginate und Cellulose
kbnnen Hydrogele, Scaffolds untMikro-/Nanosphéarenhergestellt werden.
Hydrogele kdnnen in einen Defekt injiziert werden, nehmen dort grol3e Mengen an
Wasser aliund dienen der Auffullung eines Defekts oder geben sukzessive
Medikamente oder WachstumsfaktorenRbdriguezt al.2019) Die Oberflache

von Scaffolds aus naturlichen Polymeren eignet sich hervorragend fir das

Zellwachstum, jedoch weisen diese Scaffolnur schwache mechanische
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Eigenschaften auf. Scaffolds aus synthetischen Polymeren hingegen lassen sich gut
zu belastbaren Scaffolds formen, wobei ihre Fahigkeit zur Interaktion mit dem
umliegenden Gewebe reduziert (€hen und Kawazoe 2018)\us diesenGrund
wurden Hybridscaffolds entwickelt, die auseinen porésen synthetischen
Polymergerustestehen, welches mitatlrlich gewonnenen Polymerem der
Oberflache versetzt wirdabei wird mit dem synthetischen Polymergerust eine
hohere Stabilitat erreichind dasoberflachliche nattrliche Polymere interagiert
mit dan umliegenden Gewel®ai et al.2010) Zusatzlich kdbnnen osteoinduktive
Wachstumsfaktoren wiadas knochenmorphogenetische Proteiwelches die
Knochenregeneratiofdrdert, in diese Hybridscadfds eingebracht werdghu et

al. 2012) Jedoch kann or allem bei naturlichen Polymerenaufgrund ihrer
immunogeen Aktivitdteine Fremdkoérperreaktionen auslagerden(Santavirtaet

al. 1990, Weileret al. 1998)

3.3.2. Magnesium und seine Legierungen

Das resdrierbare Metall Magnesium (Mg) ist ein essentielles Element im Korper.
Es ist an den meistenetabolischen und enzymatischen Reaktiome@rganismus
beteiligtund dient als Cofaktor fiir etwa 300 Enzy(hiartwig 2001, de Baaégt al.

2015) Der Hauptanteil von Magnesium im Koérper (etwa 60%) wird im Knochen
eingelager(Vormann 2003)Der restliche Anteil wird in verschiedenen Organen
gespeichert nur eine geringe Menge (etwa 1%) befindet sich im Blutplasma. Die
Hauptausscheidung von Magnes erfolgt Uber didNieren(Van Laecke 2019)

Als Werkstoff zeichnet sich Magnesium durch ginstige-Zugl Druckfestigkeit

aus und hat als Leichtmetall eine geringere Dichtei(2,0 g/cni) im Vergleich

zu anderen Metaller{GonzalezCarrascoet al. 2019). Des Weiteren weist
Magnesium (45 GPa) einen ahnlichen Elastizitatsmodul wie kortikaler Knochen (7
i30 GPa) auf, wodurch die Gef Gonzaezon AStr e
Carrasccet al.2019)

Allerdings zeigt reines Magnesium in wassriger Ligeine schnelle Korrosion

mit Verlust seiner mechanischen Eigenschaften auf. Bei diesem Korrosionsprozess
kommt es zusatzlich zu einer Bildung von gasférmigem Wasserstoff, wodurch es
zu einer subkutanen Ansammlung von Gas kommen kann. Dabei lautet die
Gesamtreaktionsgleichunddg + 2H,O Y @)+ Hz (Song und Atrens 2003)
Durch die Herstellung von Magnesiumlegierungen, kénnen diese Nachteile

reduziert und die Widerstandsfahigkeit verbessert werden. Dabei finden als
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Legierungselement vor allem AluminiunAlf, Lithium (Li), Zink, Calcium und
seltene Erden (SE) Einsatz und wiesen bereits in vielen Studien einen
korrosionsverzogernden Effekt im Vergleich zu Implantaten aus reinem
Magnesium aufWitte et al. 2005, Erdmanret al. 2010, Willbold et al. 2015,
Angrisaniet al.2016) Aluminiumwurde mit unterschiedlichem Gehalti(® Ma-

%) in vielen Magnesiumlegierungen wie AZ33 NMa.-% Aluminium, 1 Ma.-%

Zink), AZ91 (9Ma.-% Aluminium 1 Ma.-% Zink), LAE442 (4 Ma=% Lithium, 4
Ma.-% Aluminium und 2 Ma% Selteen Erden) untersucliVitte et al.2005)und

kann dieFestigkeitder Legierung sowohl in Druck als auch in Zugrichtung
erhohen(Friedrich und Mordike 2006)Durch den Zusatz vohithium kann die
Duktilitat von Magnesiumlegierungererbessert werde(Kaese 2002)Ahnlich

wie Magnesium sind Calcium undink essentielleElemene im menschlichen
Kdrper unchaben zusatzlich eirfestigende Wirkungls Legierungseleme(ftong

2007) Haufig werden seltene Erden in Legierungen eingesetmiurch eine
erhohte Implantatabilitat erreicht wird(Willbold et al. 2015) Als Mischmetall
variieren SE je nach ihrer Herkunib ihrer Zusammensetzungwobei sie
gewodhnlich reich an Grim, Lanthanund Neadym sind (Witte et al. 2007) Die
Wirkung und Toxizitdt von seltenen Erden auf den Knochen ist noch nicht
abschlieBend geklart und wird kontrovers diskut{gvillbold et al. 2015) Sie
scheinen jedoch in geringen Mengen fur den menschlichen Kérper tolerierbar zu
sein(Song 2007)Die Magnesiumlegieng LAE442mit Li, Al und SE zeigte in
vielenin vivo Studien eine gute Biokompatibilitat mit langsamem und homogenem
Abbau (Krauseet al. 2010, Witteet al. 2010, Angrisaniet al. 2016) Um die
Reproduzierbarkeit zu erhéhen, wurde bei der Legierung LANd442 das Gemisch
aus seltenen Erden durch reines Neodym ersetzt. Damit konnte jedoch weder die
Biokompatibilitdt noch das Degradationsverhalten der Legierungen positiv
beeinflusst werden. Esedite sich im Gegenteil eine reduzierte klinische Toleranz
und eine ungleichm&Rige Korrosion der Legierung inidesivo Untersuchungen

dar (Angrisani et al. 2012) Legierungspartnebeeinflusserdamit nicht nur die
Korrosion in unterschiedlichem Mal3e,nslern kdnnen auch die Festigkeit und

Biokompatibilitatvon Magnesiumlegierungestark verandern (Wittet al. 2005).

4. In vivo Studien zu Magnesiumimplantaten

Bereits zu Beginn des 20. Jahrhunderts wurden Magnesiumimplantate auf ihre
klinische Anwendbarkeit hin untersucfRostock 1937)Im Jahrel900 berichtete
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Payr bei der Untersuchung voralghesiummplantaten fiir die Gefafl3chirurgie Uber
eine vollstandige Auflosung des MetallBayr 1900) Lambotte (1932) setzte
erstmals eine Magnesiytatte mit Stahlnageln zuOsteosynthese am Menschen
ein. Durch die starke Kontaktkorrosion verloren diese jedoch schnell inre Funktion.
Insbesondere die starke Gasentwicklung von reinem Magnesium in seinen
Untersuchungen sah er als kritisch an. McBride (1938)suabte diese
Korrosionsproblematik durch eine Magnesiumlegierung mit Anteilen von
Aluminium (4 Ma.-%) und Mangan (0,3 M&6) zu beheben. Dabei beschreib er
im klinischen Einsatz von M@latten und MeSchrauben zur Frakturstabilisierung
ebenfalls eine schite Resorption und Gasentwicklung dieser Legierung sowie
eine Stimulation der periostaleRroliferation (McBride 1938) Nebenwirkungen

der Magnesiumimplantate auf systemischer Ebene konnten dabei nicht festgestellt
werden(Lambotte 1932, McBride 1938MAufgrund der Nachteile von Magnesium
und der Entwicklung von Implantaten aus rostfreiem Stahl und Titan traten weitere
Untersuchungen von Magnesiumimplantaten in den Hintergrund der Forschung.
Anfang des 21. Jahrhunderts wurde die Forschung an Magnesiunnhegierals
Osteosynthesematerial wieder aufgenommen, um die Problematik von
Revisionseingriffen zur Implantatentfernung zu adressieren.

Witte et al. (2005) untersuchte hierfiir die Magnesiumlegierung&sl, AZ91,
WE43(4 Ma.-% Yttrium, 3 Ma.-% Seltene Erderund LAE442 Diese wurden als
Probenstab¢l,5 mm x 20 mmjntramedullar in den Oberschenkelknochen von
Meerschweinchen implantiedDabei traten subkutane Gasansammlungen auf, die
bei den Legierungen WE43 und LAE442 deutlich geringer ausgepragt waren
(Switzer 2005, Witteet al. 2005) In der Arbeit von Krause (2008) wurden die
MagnesiumlegierungeMgCaQ8 (0,8 Ma:-% Calcium),WE43 und LAE442 als
intramedullare Pins in der Kaninchentilsiasichtlich der Biokompatibilitat, der
mechanischen Eigenschaften und des Degradationsverhdliensechs Monate
untersucht. Eine Gasbildung konnte dabei in geringem Ausmailimittels
histologische und pCFUntersuchungemachgewiesen werdemie schnellere
Degradationder MgCa0,8 und WE43Pinsflhrte dabeizu starkererperiostalen

und endostaleNer&nderungen in der Knochenstruktie LAE442-Pins zeigten

ein langsams und gleichmafigeAbbawerhaltenund wiesen damit eine bessere
Biokompatibilitdt auf(Krause 2008, Krauset al. 2010) In einer zwdlfmonatigen
Studie von Thomann et al (2009) wurden Pins BAE442 und MgCa0,dm
Kaninchenmodel in Bezug auf ihre mechanischen Eigenschaften, Dégnadad
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KnochenlmplantatKontakte evaluiert. Auch Uber diesen Zeitraum konnten fur
beide Pins keine klinische Unvertraglichkeit beobachtet werden. Jedoch zeigten
sich hinsichtlich des Degradationsverhaltens auch hier die LAB#&egentber

den MgCa0,8Pins Uberlegen(Thomann et al. 2009) Zhang et al. (2008)
untersuchte Implantate aus eilMdagnesiuraManganZink-Legierung(1 Ma.-%

Zink, 0,8 Ma.-% Mangan) Uber einen Untersuchungszeitraum von 6 Monaten im
Femur von Ratten. Dabei stellte er eine von der Lokalisation abhangige
Degradation fest, die im Knochenmark im Vergleich zum kortikalen Knochen
starker ausgepragt wéfhanget al.2008) Beiden Untersucungen vorKrauset

al. (2012)wurden dieKnochenreaktiomer MagnesiumpinZX50 (5 Ma-% Zink,

0,25 Ma:% Calcium 0,15 Ma.-% Mangan) und WZ21(2 Ma-% Yttrium, 1 Ma-

% Zink, 0,25 Ma-% Calcium 0,15 Ma:% Mangan im Femur von Ratten beurteilt.

Die ZX50-Pinswiesen eineschnellerAbbaumit einer grof3en Gasentwicklung auf
und fuhrten zu einererheblichen Kallusbildung Diese schadigte die
Knochenfunktion jedoch nicht, sodass es zu einer schnellen Knochenregeneration
nach dem vollstandigen Abbau der ZXBihs kam.Die langsam abbauenden
WZ21-Pinsbehieltenhingegenhre Integritat fur mehr als 4 Wochemd zeigten

gute osteokonduktive Eigenschafigrauset al.2012)

Lalk et al. (2013) untersuchte zylinderformige AX30 Schwamme mit
unterschiedlichen Beschichtungen auf deren Biokompatibilitdt, Degradation und
Einwachsverhalten im Kaninchenmodel Gber einen Zeitraum von 24 Wochen. Die
MgF2- und Cé&-beschichteten Schwamme wurden im de@ochanter majorder

Tiere eingesetzDie MgR-Schwamme zeigten eine deutlich bessetregration in

den Knochen Insgesamt konnte ein deutlicher Einfluss der unterschiedlichen
Beschichtungen auf die Degradation und die Biokompatibilitat AXBO-
Schwanme beobachtet werdefiLalk et al. 2013) Chenget al. (2016) setzte
offenporige Magnesiumzylinder mit zwei unterschiedlichen Porengrof3e@56bn

e mun d 4 0i0der bterale Epicondylus des Femurgon Kaninchenein. Bei
gleicher Porositat gnnten die Sdéolds mit der grofierenPorengrol3e die
Vaskularistionunddie Expression von Kollagen Typ 1 férdemodurch sich eine
hohere Knochenmasse untehrreifes Knochemgewebeausbildetg(Chenget al.
2016) In einer Langzeitstudie von Angrisagi al. (2016) wuden LAE442 Pins
bezuglich ihresDegradationsfortschritim Zeitraum vonneun Monaten bis 3,5
Jahre nach der Implantation die Kaninchetibia untersucht. Dabei zeigten die

Pins eine gute Biokompatibilitdt und einen homogenen und langsamen Abbau tber
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den gesamten Untersuchungszeitraum. Eine Akkumulation von seltenen Erden in
verschiedenen Organen konnte beobachtet werden, welche jedoch keine
physiologischen oder toxikologischen Effekte zei@tegrisaniet al.2016)

5. Beschichtung und Oberflachenbehanding von Magnesium

Mithilfe von Beschichtungen kanrad Knochedmplantatinterface verandert und

die Biokompatibilitat verbessert werdé@astner und Ratner 2002, Agarvedlal.

2016) Weitaus wichtiger ist hingegen der korrosionsverzogernde Effekt, ddr du
Oberflachenbehandlung und Beschichtung von Magnesiumimplantaten erzielt
werden kanr(Julmi et al.2019) Um einen mdglichst hohen Korrosionsschutz zu
erreichen, sollten die Beschichtungen dabei eine gleichmaldige und glatte
Oberflache ohne Poren aufwemsund dem Implantat gut anhaftethanget al.

2005) Es wurden bereits verschiedenste Methoden von Oberflachenveranderungen
wie Kalziumphosphatabscheidung, PolyrB®schichtung,Mikroarc-Oxidation
(MAQO) oder Fluoridbehandlungerfolgreich auf ihren Korregnsschutz von
Magnesiumimplantaten hin untersukit et al.2017)

Die MAO ist eine praktikableelektrochemischéethode zur Herstellunginer
Korrosionsschutzschicht mit metallurgischer Bindekraft auf Magnesium
implantatenDie Dickeund dieZusammendeung deMAO- Beschichtungekann

durch die Gerateinstellung und das verwendsgektrolytbad (z.B. Silikat oder
Phosphat) bestimmt werdéWu et al. 2019) In unterschiedlicheim vitro undin

vivo Studien konnte mit dieser Methode eine Reduktion derds@n sowie eine
verbesserte Biokompatibilitat von Magnesiumimplantaten beobachtet wgden

et al.2011, Cheret al.2012, Wuet al.2019)

Beschichtungen mit Magnesiumfluorid (MgEeigtenin vivo eine gute klinische
Toleranz und direkteKnochenlmplantatKontakt (Thomannet al. 2010, Lalket

al. 2013) Insbesondere in der initialen Phase des Abbaus von Magnresium
implantaten kann einklgF.-Beschichtung die schnelfreisetzung von Mg und

H> sowie den raschen Anstieg des Wertesreduzeren.Dadurch entsteht ein
gunstigeres Milieu an der Implantatoberflache, welches die Zellanheftung
und -proliferation fordert(Li et al. 2017, Yuet al. 2017) Zur Herstellung einer
MgF.-Beschichtung werden die Implantate in eiddatriumhydroxid (NaOH)
L6sunggekocht, wodurch sich eine dichte und stabile Magnesiumhydroxidschicht
auf der Oberflache ausbildglulmiet al.2019) Anschlie3end wird das Implantat

mit Fluorwasserstoffsaure(HF) behandelt. Dabei kommt es zu einer
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Austauschreaktion, bei der ditydroxidschicht durch eine Fluoridschicht ersetzt
wird (Witte et al. 2006) Mit einer verlangerten Eintauschzeit in HF kann bei
Magnesiumimplantaten eine dickere Beschichtung erzielt werden, welche zu einem
erhohten Korrosionswiderstand fuhfTrinidad et al. 2013) Bei der Mgk-
Beschichtung handelt es sich im Vergleich klikroarc-Oxidation und vielen
anderen Oberflachenbehandham um eine einfache und kostenginstige Methode,

die auch fur diendustrielle Fertigung geeignet (@i et al.2017)

6. Untersuchungsmethoden von Knochenimplantaten und
Knochenersatzstoffen
6.1. Mikrocomputertomographische Untersuchungen

Die Mikrocomputertomogphie (LCT) ist ein schnelles, prazises, zerstorungsfreies
und dreidimensionales Bildgebungsverfahren, welches zur Beurteilung von
Knochenstrukturen insbesondere von spongiésem Knochen eingesetzt wird
(Ruegseggeret al. 1996, Mduller et al. 1998) Die Verfigbarkeit der uCT
Bildgebung hat in den letzten Jahrzehnten stark zugenommen, da kommerziell
erhaltliche Scanner fiex vivooderin vivo Untersuchungen entwickelt wurden
(Clark und Badea 2014Mit einer hohen Auflésung vobis zu 5 pmkdnnen
detaillierteInformationen Uber 38Konnektivitat, Topologie und Mikroarchitektur

von Knochenprobennd von KnocherimplantatVerbundererhoben werden, die

der histologischen Untersuchung kaum mehr nachstébehing et al. 1995,
Holdsworth und Thornton 2002, Huehndrslte et al. 2012) In diversen Studien
konnte mittels uCT die Osseointegration und die Degradation verschiedener
Implantatmaterialien erfolgreich im Tiermodell untersucht wed@omannret al.

2009, Hamppet al. 2013, Angrisanket al. 2016) Allerdings Imitiert die in vivo
anwendbare Strahlendosis die pOftersuchung am lebenden Kleintiermodell, da
sie mit einer geringeren Auflosung im Vergleichiawitro pCT-Untersuchungen
einhergeht(Holdsworth und Thornton 2002pie Anfertigung einesiICT-Scans
beginnt mit einer | bersichtsaufnahme dem
Messbereich festgelegt wird. Anschlie3end wird die Messunlg agiomatischer
Positionierung durchgefiihund die gemessenen Daten rekonstrRitegsegger

et al. 1996)

Zur Auswertung der pCDaten konnen quantitative Analysen durchgefihrt
werden, wobei die morphometrischen Parameter der Nomenklatur der 3D
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Histomorphometrie entsprech@parfitt et al. 1987, Dempsteet al. 2013) Hierzu

zahlen beispielsweise das Knochelumen, das Verhaltnis von Knochenvolumen

zu Gesamtvolumen und die Trabekelanzahl wiidke (Xu et al. 2018) Die
Berechnung dieser Parameter erfolgt anhand der Grauwerte der einzelnen Voxel
(Gitterpunkte in einem dreidimensionalen Giftadie unter Vewendung eines
Schwellenwertes (Threshold) segmentiert wer(ig¢araet al. 2002) Mit einem
geeigneten Threshold kdnnen auch Volumen und Dichte von Implantatmaterialien
ermittelt werden(Xu et al. 2018) Zusatzlich kénnen deskriptive Analysen zu
Beschreibug des KnocheimplantatKontakts und des Trabekelnetzwerks sowie
zur Beurteilung der Gasbildung bei Magnesiumimplantaten herangezogen werden
(Thomanret al.2009, Lalket al.2010, Angrisanet al.2016)

Ein grol3er Vorteil der pC-lUntersuchung ist, dasseduntersuchten Proben nach
dem Scannen unverandert vorliegen, sodass sie fur weiterfihrende histologische
Untersuchungen oder andere Tests zur Verfligung s(Biegseggeet al. 1996)

Zudem kann eine hohe Probenanzahl mit geringem Arbeitsaufwand irtei¢krg

zur Histologie untersucht werden, da die Proben nicht bearbeitete werden mussen
(Wachteret al. 2001) Des Weiteren énnenmittelsin vivo uCT-Untersuchungen
Verlauf&kontrollen an demselbenTier durchgefiihrt werderwodurch die Zahl
eingesetzter Veuchstiere reduziert werden kalinck et al.2008) Bisher ist es
dennoch nicht mdglich, mittels pCUntersuchungen die Mikrostruktur von
Knochen zu untersuchen oder Analysen auf zellularer Ebene durchzufiihren
(Wachteret al. 2001) sodass eine histolmghe Evaluation von Implantaten

weiterhin unerlasslich ist.

6.2. Histologische Untersuchungen

Die histologische Untersuchung gehort mit zu den wichtigsten Methoden fir die
Beurteilung der Biokompatibilitdt von Implantat¢dansenet al. 1994) Dabei
werden vorallem Parameter wie neu gebildeter Knochen und Osteoid, die
Vaskularisation des einwachsendeBewebes und die Ausbildung einer
Bindegewebskapsel in die Beurteilung miteinbezogen. Dariber hinaus wird das
Auftreten einer Entziindungsreaktion mit neutrophilen Granulozyten und
Lymphozyten untersucht. Das Einsetzem Knoctenimplantaterkannmit einer
FremdkoOperreaktion einhergehen, die sich insbesondere mit einer Ansammlung
von Makrophagen und Fremdkorperriesenzellen (FBC) darghliss und von

Rechenberg 2008Pes Weiteren kann das Auftreten von nekrotischem Gewebe
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untersuchtverden(Erdmannet al.2010,Lalk et al.2013) Die Untersuchung von
histologischen Proben kann mithilfe zweier Auswertungsverfahren erfolgen: der
deskriptiven Histologie und défistomorphometri¢ An und Martin 2003)

Bei der deskriptiven Histologiéndet die Beurteilung meist unt&ferwendung
eines semiquantitativen Scoringsystems qtdtifmannet al. 2013, Hanet al.

2018) Damit werden Parameter wie die Zellmorphologie stidiktur, die Struktur

des Implantatmaterials sowie die Interaktion zwischen Implantat und Gewebe
beurteilt Bei der Evaluierung der Interaktion zwischen Implantat und Knochen
steht besonders der KnochienplantatKontakt und die Art und Menge von nieht
kalzifiziertem Gewebe im Vordergrund. Aber auch auftretende Knochenresorption
oder -neubildung sind wichtig€arameter, die evaluiert werdésn und Martin
2003) Als weiterer Parameter kann die Vaskularisation des einwachsenden
Gewebes untersucht werden, da diese gatscheidender Bedeutung fir den
Prozess der Osseointegratien(Mavrogeniset al.2009, Hofman et al.2013)

Bei der histomorphometrischen Auswertung werden vor allem Messungen von
Flachen, Langen und Abstanden sowie die Messung der Anzahl bestimmter
Gewebekomponenten durchgefuliitarfitt et al. 1987) Zu den am haufigsten
verwendeten Parameterrgehdren die Bestimmung des Knochemnd
Gewebevolumens sowie die Untersuchung der Knoched Osteoidoberflache
(Dempster et al. 2013) Des Weiteren konnen auch Messungen der
Knochenimplantatkontakflachen durchgefihrt wer@em und Martin 2003)

Bei der Herstellung von histologischen Praparaten unterscheidet man zwischen
entkalkten und unentkalkten Knochenproben. Bei der Entkalkung von
Knochenproben werden zunachst die Minerale herausgeldst und die Proben
anschlieBend in Paraffin eingebettet. Fir die ednichung von
Knochenimplantaten und deren Interaktion mit dem Knochengewebe sind jedoch
unentkalkte Knochenproben notwendig, die aufwendigeren Herstellungstechniken
bedirfen(Lang 2012) Eine dieser Techniken ist die TreBinnschlift Technik

nach Donathwelche die Herstellung voni510 um didnnen Schliffen ermdglicht .
Damit kbnnenKnochenproben mit Keramiloder Metallimplantaten und Zahne,

die ansonsten nicht mit dem Mikrotom schneidbar wéaren, bearbeitet werden
(Donath und Breuner 1982)

Die Knochenprben werden bei dieser Technik nach der Fixation schrittweise in
Methylmetacrylat (MMA), ein Kunstharz, eingebettet. Anschlie3end wird der

auspolymerisierte Kunststoffblock auf einem Objekttrager fixiert, mit einer
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Diamantbandsage abgetrennt und geschliffemg 2012)

Fur die Farbung von Knochenproben stehen verschiedene Farbemethoden zur
Verfugung:Hamatoxylin & EosinMassonrGoldnerTrichrom, vorKossa Giemsa

oder Toluidinblau Die ToluidinblauFarbung ist einfach und standardisiert in der
Durchfiihrung und ermdglicht eine Differenzierung von Zellen und Gewebe durch
metachromatische Farbeffekte in unterschiedlichen Blautfisery 2012)

6.3. REM/EDX -Analysen

Die Rasterelektronenmikroskopie (REM) &he Methode zur hochauflésenden
Abbildung von Probenoberflachen von medizinischen und biologischen Praparaten.
Durch eine Elektronenquelle wird ein Primarelektronenstrahl erzeugt, der durch ein
elektromagnetisches Linsensystem weiter verkleinert undesilifrdbenoberflache
fokussiert wird (Schmidt 1994) Die dabei entstehendeBignale werden zur
Bildentstehung genutzind kénnen von entsprechenden Detektoren registriert
werden: Sekundarelektronen, Ruckstreuelektronaimd Rdntgenstrahlung
Sekundarelektran sind niederenergetische Elektronen, die aus der obersten
Schicht der Probe stammen und damit die Topographie der Probe abbilden.
Ruckstreuelektronen sind hoherenergetische Elektromebei die Intensitat des
Signals von der Ordnungszahl der Elements detersuchten Probenbereichs
abhangig ist und von Detektoren erkannt wigdhmidt 1994)Dabei entsteht ein

Bild aus Grautbnen, bei dem sich schwere Elemente (z.B. Magnesium) heller und
leichte Elemente (z.B. Kohlenstoff) hingegen dunkler darstellen. Die
energiedispersive  RontgenspektroskopidEDX) ist ein  chemisches
Analyseverfahren, welches verschiedene Elemente in einem bestimmten
Probenbereich detektieren kann. Der Primarelektronenstrahl wirft beim Auftreffen
auf ein Elementharakteristisch Rontgensrahlung zuriick, die von Detektoren

registriert werderiKrefting 1994)
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ARTICLE INFO ABSTRACT

Keywords: Porous magnesium impl have been i d for some time for their orthopaedic applicability as resorbable
Magnesium alloy bone substitutes. The objective of this study was to eval the in vivo d dation behaviour and osseointe-
Porous scaffolds gration of open- pored scaffolds made of the two magnesium alloys, LAE442 (n=40) and Mg-La2 (n=40). Cylin-
Blodcgr:dablé implants drical ffolds (di; 4mm, length 5Smm) with defined interconnecting pore structure were

O produced by investment casting and coated with MgF,. C ially available porous R-tricalci hosph:

Micro-tomography

scaffolds (TCP, n=40) of the same dimensions served as control. The scaffolds were inserted in the cancellous
part of the greater trochanter of both femurs in rabbits and evaluated over a period of 36 weeks using regular
clinical, radiological and in vivo pCT examinations. No clinical adverse reacnons were observed in any of the
scaffolds. The X-ray and uCT image evaluation of La2 showed fast and i d beh

with increased gas formation and a rapid loss of scaffold structure and shape from week 12 on. In compari-
son, the LAE442 scaffolds showed a slow, homogeneous degradation with low but continuous gas production
over the entire study period. Furthermore, LAE442 scaffolds showed ¢ ly better ion with
more trabecular contacts than La2 scaffolds and retained their original scaffold structure. Although the TCP
control group d d the best it showed overly-rapid degradation. Based on the results
of this study, the LAE422 scaffolds have promising properties for further investigations in weight-bearing bone

defects.

1. Introduction

Impaired bone healing often occurs in large bone defects and must
be treated by transplantation of autologous bone material or stabilized
by means of osteosynthesis. This requires further surgical procedures
to harvest the bone and/or subsequent procedures for metal implant
removal. To reduce associated costs and possible complications for the
patient, bioresorbable bone substitutes such as ceramics, polymers and
metals have been researched for many years [1-3].

Among others, magnesium and its alloys have been investigated for
their applicability in numerous studies due to their positive properties
[4-7]. Compared to conventional implant materials such as titanium,
cobalt chromium or stainless steel, magnesium has a similar Young’s
modulus to bone [7-9] and thus has a lower risk of stress shielding
[10]. Due to its higher mechanical stability, magnesium is more resilient
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than polymers or ceramics [5] and could be used in form of a suitable
magnesium alloy to treat defects and fractures in weight-bearing bone
[11,12]. In addition, magnesium is an essential element in many
metabolic and enzymatic reactions in the body and is largely stored in
the bone [13,14]. However, the disadvantage of magnesium as an im-
plant material is rapid degradation and the associated accumulation of
hydrogen and corrosion products in aqueous solution [5,15,16].

The production of magnesium alloys with the common elements alu-
minium, calcium, zinc or lithium can delay the degradation rate of pure
magnesium [17]. Rare earth elements are also frequently added, which
lead to an increase in stability and higher corrosion resistance [18].
Overall, magnesium alloys have already shown good biocompatibility in
many in vitro [19,20] and in vivo studies [4,21,22]. The corrosion rate
can also be reduced by additional coatings [23] or surface treatments
[24]. Coatings with magnesium fluoride have proven to be especially
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suitable and show good compatibility in vivo [25-30]. Several studies
have shown a significant reduction in the degradation of magnesium-
based implants with a MgF, coating [26,29,31].

Porous magnesium implants in particular have an osteoconductive
effect, as they allow bone to grow into the implant [20,23,32]. Intercon-
necting macropores between 150 and 500 pm seem to play an important
role for the immigration of cells and blood vessels [33-36].

In contrast to most manufacturing techniques of porous magnesium
scaffolds, the investment casting process enables the production of pre-
cisely defined and reproducible pore structures [37].However, porous
implants are more prone to corrosion than full body implants due to
their increased surface area and should therefore be made of alloys that
degrade as slowly as possible.

The LAE442 alloy has already been tested in various in vivo stud-
ies as pin, full-body cylinder or in plate screw systems, but not yet as an
open-pored scaffold. Thereby the alloy LAE442 showed a relatively slow
and homogeneous degradation behaviour [6,11,12,31,38-40]. In addi-
tion to lithium and aluminium, LAE442 also contains a varying mixture
of numerous rare earth elements. Weizbauer et al. developed a new bi-
nary alloy Mg-La2 - consisting of magnesium and the rare earth element
lanthanum - to improve reproducibility by using fewer components. This
alloy already showed good cell compatibility and good material proper-
ties in vitro [41].

The porous magnesium scaffolds of the alloy LAE442 and Mg-La2
were developed and produced via investment casting by Julmi et al.
[37]. Previous in vitro investigations have shown that the scaffolds have
sufficient strength to withstand the forces in the rabbit bone [37]. The
objective of this study was to compare the degradation behaviour and
osseointegration of the open-pored scaffolds LAE442 and La2 in an in
vivo model,

2. Material and methods
2.1. Scaffolds

For the present study, cylindrical scaffolds (@ 4 mm, length 5mm)
with interconnecting pores (max. 500 um, porosity 41.4%) were devel-
oped from the magnesium alloys LAE442 (4 wt.% Li, 4 wt.% Al, 2wt.%
rare earths) and Mg-La2 (2wt.% La) (Fig. 1a). The geometry of the
scaffolds was designed in order to correspond with the loading con-
ditions of the bone at the implantation site (strut thickness 0.4 and
0.5 mm, surface area 266.88 mm?2, scaffold volume 38.37 mm?). The
stress distributions were computed using the finite element method. 40
scaffolds of each magnesium alloy were produced by investment cast-
ing (Institut fiir Werkstoffkunde (Materials Science), Leibniz Universitét
Hannover) [37,42]. Using a 3D printer (T612, Solidscape, Inc., Merri-

Fig. 1. (a) 3D model of implanted magnesium scaffolds; (b) 3D reconstruction
of a rabbit femur demonstrating the implantation site.
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mack, USA), wax models of the scaffolds were created and connected to
a “wax casting tree”, The casting tree was embedded in a special plaster
(Gileast AM, BK Giulini GmbH, Ludwigshafen, Germany) and the wax
was melted out of the mould after hardening. The investment casting
was carried out with the help of an induction casting system (MC50,
Indutherm GmbH, Walzbachtal-Wdssingen, Germany). The furnace was
heated to 740°C and the molten alloy was poured into the mould. To
support the filling of the mould, a protective gas (argon) with a pressure
of 2bar was introduced. Due to different cooling rates, the grain size
varied within a scaffold (grain size range: LAE442 14 — 56 um, LaZ 16
— 55um). After removing the plaster mould, the scaffolds were twisted
off the casting tree and any remaining plaster was removed. Finally, the
scaffolds were coated with magnesium fluoride using the conversion
coating method and sterilized by gamma radiation (>25 kGy, BBF Ster-
ilisationsservice GmbH, Kernen, Germany). Overall, 40 commercially
available porous implants (@ 4 mm, length 5mm, pore size 5-500 pm
(micro-, meso-. macro-pores), porosity 65%) made of B-tricalcium phos-
phate (TCP, Cerasorb M, Curasan AG, Kleinostheim, Germany) served as
material for the control group.

2.2, Animal model

The animal experiment was approved by the regional government
of Upper Bavaria under paragraph 8 of the Animal Welfare Act (ap-
proval number: 55.2-1-54-2532-181-2015). For the study, 60 mature
female rabbits (Zika rabbits, Asamhof, Kissing, Germany) were divided
into four groups (6, 12, 24 and 36 weeks) and evaluated over the re-
spective trial period. For each time group, 10 scaffolds of both magne-
sium alloys and the TCP control group were randomly implanted. The
surgical procedures were performed in a standardized manner by an
experienced surgeon. The scaffolds were inserted into the cancellous
part of the greater trochanter of both hind legs (Fig. 1b). Enrofloxacin
(10 mg/kg, Enrobactin®, CP-Pharma GmbH, Burgdorf, Germany) and
meloxicam (0.3 mg/kg, Rheumocam®, Albrecht GmbH, Aulendorf, Ger-
many) were administered orally shortly before the procedure and for
another 5 days afterwards. Anaesthesia was induced with intramuscular
injections of ketamine (15mg/kg, Anesketin®, Albrecht GmbH, Aulen-
dorf, Germany) and medetomidine (0.25 mg/kg, Dorbene vet®, Zoetis
Deutschland GmbH, Berlin, Germany). After endotracheal intubation
and preparation for surgery, general anaesthesia was maintained with
an isoflurane/oxygen mixture. Analgesia was achieved by intravenous
administration of fentanyl (3 ug/kg, Fentadon®, Albrecht GmbH, Aulen-
dorf, Germany) and the blood circulation of the animals was stabilized
by infusion. Body temperature, end expiratory CO,, oxygen saturation
and heart rate were assessed for anaesthetic monitoring. A lateral ap-
proach to the proximal femur was performed directly above the greater
trochanter with a 4cm incision in skin and fascia. After separation of
the muscles and detachment of the periosteum, an approximately 6 mm
deep hole was drilled into the cancellous part of the greater trochanter in
the direction of the femoral head using a 4 mm drill. After the scaffold
had been inserted, the soft tissue was sutured in several layers (Monosyn
violet 4/0, B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Germany) and the skin
was closed with individual sutures (Optilene blue 4,0, B. Braun Melsun-
gen AG, Melsungen, Germany). Subsequently, the same surgical proce-
dure was performed on the contralateral trochanter. As supplementary
analgesia, the rabbits received buprenorphine (20 ug/kg, Bupresol®,
CP-Pharma GmbH, Burgdorf, Germany) intravenously. Medetomidine
was antagonized with an intramuscular administration of atipamezole
(25 mg/kg, Atipam®, Albrecht GmbH, Aulendorf, Germany). The clin-
ical condition of the animals and the wounds were examined daily, in
particular the occurrence of pain, lameness and gas formation in the
musculature was evaluated descriptively. The rabbits (@ weight: 3.96
+ 0.27kg, age: > 6 months) were kept in conventional cages under
controlled conditions (water and hay ad libitum and rationed pellet
food).
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Scoring system for radiological and semi-quantitative nCT evaluation, modified from Lalk et al. [43].

Parameters Score 0

Score 1 Score 2

Position (1. scan)

Gas® Not observed
Bone like structures in adjoining muscle’ Not observed
Periosteal bone formation in the adjacent periphery? Not existing

Drill hale
Integration of scaffold into bone

Completely closed

around scaffold

Completely in cancellous bone; 1 mm
underneath the bone contour

Broad contact area to adjacent
cancellous bone (with many
trabeculae), nofonly fractional gap

Mainly in cancellous bone In medullary cavity/ through
corticalis

Measurable bubble(s) (mm)

1-3 structures > 2mm | > 3
structures

>7mm long [ > 2mm wide

Diffuse and few
1-3 structures { < 2 mm

<7mm leng [ £ 2mm
wide

Partially closed Open

Contact to adjacent No contact to surrounding
cancellous bone with cancellous bone, manifest
few trabeculae, small gap
gaps around scaffold

@ Parameters applied for radiological evaluation; all parameters applied for semi-quantitative uCT evaluation.

2.3. Radiological examination

All animals were radiologically examined immediately after surgery
and every two weeks up to the twelfth week and every four weeks there-
after up to the end of the respective examination period. The X-ray im-
ages were taken with the settings 54.9kV and 4.5 mAs (Multix Select
DR, Siemens Healthcare GmbH, Erlangen, Germany) in HD position.
The images were analysed by two observers using the dicomPACS®
software (Version 8.3.20). An already established scoring system was
adapted and used to evaluate the X-ray images [43]. Gas accumulation,
radiopaque structures in the surrounding musculature (number/size in
mm) and periosteal bone formation in the area of the drill hole (size in
mm) were assessed descriptively. Score values between 0 and 2 were
assigned for the individual parameters, where 0 stands for not existing
and 2 for clear alteration (Table 1). The visibility of the scaffolds in the
X-ray image were also evaluated (score 0 £ visible, score 12 not visible).

2.4. In vivo uCT

In vivo pCT images of the proximal femora (XtremeCT, Scanco Med-
ical, Zurich, Switzerland) were taken under anaesthesia (medetomidine
0.25mg/kg and ketamine 15mg/kg) according to the same schedule
as the radiological images. For this purpose, the rabbits were secured
in supine position in a custom-made CT-holder. The scan region was
defined by the area between the minor trochanter to just above the ma-
Jjor trochanter of the two femora. The scan settings were set to 68 kV,
1000 projections/slice, 1470 pA, 200 ms and an isotropic voxel size of
30.3 um. For the evaluation of the cross-sections of the scaffolds it was
necessary to reorientate the scans. For this purpose, the implants were
manually contoured in the longitudinal sections of the original scan and
reoriented. The evaluations were performed with the software uCT Eval-
uation Program V6.6 (Scanco Medical, Zurich, Switzerland) if the struc-
ture of the scaffolds could be identified. After loss of the scaffold struc-
ture, the affected scans were assessed descriptively.

2.4.1. Semi-quantitative evaluation

The pCT images were evaluated semi-quantitatively by two ob-
servers using a modified scoring system by Lalk et al. (Table 1) [43]. All
parameters except the bone-to-scaffold contact were evaluated in the
original pCT scans. The position of the scaffolds was assessed in the first
scan performed directly postoperative. Gas was evaluated separately
in several locations: inside the pores of the scaffold; in the immediate
vicinity around the scaffold; in the medullary cavity and in the area of
the diaphysis depicted in the scan as well as in the adjacent musculature
(Fig. 2a). Bone-like structures in the surrounding tissue (number and
size in mm) and periosteal bone formation (size in mm) in the area of
the drill hole were evaluated equivalent to the radiographs (Fig. 2a). In
addition, the closure of the drill hole above the scaffold was assessed.
Bone-to-scaffold contacts were evaluated in the reoriented scans using
six standardized cross-sections of scaffolds with surrounding cancellous
bone (Figs. 2b and 3a).

Fig. 2. In vivo pCT images of LAE442 scaffold after 12 weeks of implantation:
(a) longitudinal section; box: scaffold; thin arrows: appearance of gas around
the scaffold; star: bone like structure in the adjoining muscle; thick arrows: pe-
riosteal bone formation in adjacent periphery (b) cross section; integration of
scaffolds into bone; thin arrows: direct bone-to-scaffold contacts.

2.4.2. Quantitative evaluation
2.4.2.1. Scaffold degradation. The reoriented pCT scans were used for
quantitative evaluation. To evaluate the degradation of the scaffolds, a
cylindrical region of interest (ROI) was placed over the scaffolds each
time. The ROI (@ 132 voxels = 3.99 mm; height 60 slices = 1.82 mm) cor-
responded to the centre area of the scaffolds and included two struts and
two pores (Fig. 3b and ¢). A threshold (LAE442: 146, La2: 145 and TCP:
148) was determined for each material group and applied for the fol-
lowing evaluations: volume, density and surface area of the scaffolds.
The in vivo corrosion rate (CR) was calculated using the following

equation according to Witte et al, [44].

. AV
CR= AXt
AV is the difference between the volume of the scaffold to the previous
time and the remaining scaffold volume, A stands for the surface of the
scaffold that was exposed to corrosion and t for the time between the
examination times. In order to determine a more precise temporal course
of the corrosion behaviour, the corrosion rate of each material group was
calculated based on the results of the consecutive uCT scans.

2.4.2.2. Scaffold integration. To evaluate the integration of the scaffolds
by the surrounding cancellous bone, a further ROI was set at the same
level as the 1st ROL For this purpose, a double ring was placed out-
side the scaffolds (Fig. 3b and d). The ring diameters (inside: 134 voxels
(4.06 mm), outside: 159 voxels (4.82 mm)) were defined so that no scaf-
fold material or cortex was included in the ROl The threshold for the
cancellous bone was set to 120 and was used for the following evalu-
ations in the area between the two rings: bone volume, bone density,
trabecular thickness, number of trabeculae and trabecular spacing. In
order to obtain reference values for normal cancellous bone in this area,
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60 slices
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Fig. 3. (a) 3D reconstruction of the implantation site showing the 6 standardized cross sections for semi-quantitative uCT evaluation of bone-to-scaffold contact; (b)
Region of interest for quantitative pCT evaluation: 60 slices in the centre of the scaffolds including two struts and two pores; (¢) ROI with a diameter of 3.99 mm for
the evaluation of scaffold degradation; (d) ROI with a diameter of 4.06 mm (inside) and 4.82 mm (outside) for evaluation of scaffold integration.

the ROI was also placed in five scanned greater trochanters without scaf-
fold in rabbits of the same age and evaluated accordingly.

2.5. Statistics

The statistical evaluation of the data was carried out using Microsoft
Excel and SPSS Statistics 25.0. The values of the quantitative evaluation
were tested for normal distribution. Since they were not normally dis-
tributed, Kruskal-Wallis test was used for evaluation. Pair-wise compar-
isons were calculated with subsequent, single-functional ANOVA and
adjusted using Bonferroni correction. Significance was set as p-values
<0.05.

3. Results
3.1. Clinical examination

Clinically, no complications were observed in any of the animals.
Slight postoperative swelling around the wound area had decreased af-
ter five days at the latest and redness of the skin only occurred until day
10 after removal of the stitches. Clinical signs of lameness or pain were
not observed. Gas formation under the skin or in the muscles could not
be palpated.

3.2. Radiological examination

The correct position of all scaffolds was proven postoperatively using
X-rays. Gas accumulations with a similar distribution were visible in
the musculature of 116/160 scaffolds (score 1: n=12; score 2: n=104)
immediately after surgery. Further gas bubbles (score 2) occurred in
three cases of La2 in week 2 and week 4. Diffuse gas accumulation (score
1) could be observed in LAE442 in two cases at week 4 and in one case
at week 6 in the musculature. In one case, La2 also showed diffuse gas
formation (score 1) in week 6. Gas could no longer be detected based
on the X-ray images afterwards.

All material groups showed a strong increase in score values for ra-
diopaque structures in the musculature between surgery and week 2,
and for periosteal bone formation in the area of the drill hole between
week 2 and week 6. A moderate increase in the score values for all ma-
terial groups with similar characteristics could be determined for both
parameters thereafter. All scaffolds were visible in the X-ray images up
to week 8. Starting from week 10, the visibility decreased with TCP and
from week 24, they could no longer be visualized. From week 12 on-
wards, 3/30 La2 scaffolds could not be identified precisely and from
week 20 onwards there was no longer radiological evidence of the La2
scaffolds. In contrast, the LAE442 scaffolds were clearly detectable from
the beginning to the end of the study period.

3.3. Semi-quantitative uCT evaluation

The postoperative pnCT scans showed that all scaffolds were inserted
into the cancellous part of the greater trochanter. With 45/160 scaffolds,

an optimal position could be achieved. The remaining scaffolds pro-
truded slightly from or touched the drill hole or the opposite cortex, re-
sulting in total scores of 0.71 for LAE442, 0.45 for La2 and 0.55 for TCP.

The score values for gas accumulation within the bone were similar
at the three locations investigated (inside or directly outside the scaf-
folds, in the medullary cavity/diaphysis) and were therefore combined
to a total score (Fig. 4a). The La2 scaffolds showed significantly higher
gas formation within the bone between week 2 and week 6 compared to
LAE442 (p < 0.030) and TCP (p < 0.000), which began to decrease again
after week 12 (Fig. 4a). After week 28, no more gas could be detected
for La2. LAE442 showed a slower increase in gas formation until week
20, which subsequently decreased to a mean score of 1.07 by week 36
and was significantly (p < 0.000) higher than La2 and TCP during this
period. For TCP, no gas could be detected within the bone already from
week 2 onwards.

In all scaffolds, postoperative gas could be detected in the muscu-
lature, which strongly decreased within 2 weeks (Fig. 4b). Further gas
formation outside the bone was observed in La2 between week 8 and
weelk 12 with significantly stronger values (p < 0.004) than in LAE442.
The TCP group in contrast showed no gas accumulation in the surround-
ing tissue from week 4 and thus differed significantly from LAE442
(p < 0.041) and La2 (p < 0.003) until week 16. In the La2 and LAE442
group, there were only small amounts or no gas visible in the surround-
ing musculature thereafter.

Bone-like structures in the musculature were found in 107 of 160
scaffolds postoperatively, with La2 showing a lower score compared to
LAE442 and TCP. The values for size and number stayed lower on aver-
age than those of LAE442 and TCP for the remaining period. Overall, the
structures of all three material groups increased in size over the study
period (Fig. 4¢). The maximum size was 17.7 mm for TCP in week 24,
7.8 mm for La2 in week 28 and 7.2 mm for LAE442 in week 32.

Periosteal bone formations were sporadically visible from week 2
and increased strongly in size until week 4 in all scaffolds, whereby a
score of 2 was usually achieved (Fig. 4d). The largest dimension was
21.5x6.8mm at 10 weeks for TCP, followed by 20.6 x 3.7 mm at week
12 for La2 and 19.1 x 2.9 mm at week 20 for LAE442,

The evaluation of the drill hole showed that the majority of TCP
(34/40) and LAE442 (21/40) were closed after week 6 (Fig. 4e). In
La2, however, the majority (18/30) of the drill holes did not close until
12 weeks and achieved significantly higher scores between week 4 and
week 10 compared to LAE442 (p < 0.031) and TCP (p < 0.000). In ex-
ceptional cases, the drill hole closure remained incomplete until the end
of the test period (24-week group: TCP (n=1), LAE442 (n=1); 36-week
group LAE442 (n=1), La2 (n=2)).

The postoperative evaluation of six cross sections per scaffold
showed some direct contact with the surrounding spongiosa (Fig. 4f).
Diffuse bone dense brightenings around the TCP implants were observed
in week 2, which were later clearly identifiable as trabecula. Compared
to LAE442 and La2, TCP implants showed significantly (p < 0.000) more
contacts to cancellous bone from week 2. After 6 weeks this contact area
was slowly traversed by trabecula. LAE442 slightly lost contact with the



Publikationen

25

N. Kleer, S. Julmi and A.-K. Gartzke et al.

—

[Total score]
-
[Score]

-

0 2 4 6 8 1012 16 20 24 28 32 36
Implantation period [weeks]

0 2 4 6 8 10 12 16 20 24 28 32 36
Implantation period [weeks]

Materialia 8 (2019) 100436

I s

2

i
[

[Score]
-

0 2 4 6 8 1012 16 20 24 28 32 36
Implantation period [weeks]

2 N e e ) A-*?l—i* 2 X
\
1.5 E?I - —II— 15 N
T f T Wl
S 1 —f e 1
) f L)
0.5 05 -
/T +_
0 Lt 0 ¥

0 2 4 6 8 1012 16 20 24 28 32 36

Implantation period [weeks]

0 2 4 6 8 1012 16 20 24 28 32 36
Implantation period [weeks]

ryanas reve
[

0 2 4 6 8 10 12 16 20 24 28 32 36
Implantation period [weeks]

[Score]

l

*‘ * 'ﬁ‘ﬁ-x—x—x

Fig. 4. Results of the semi-quantitative uCT evaluation: Development of (a) total score mean values of gas formation inside bone, score mean values of (b) gas
adjacent bone, (c) bone-like structures, (d) periosteal bone formation, (e) drill hole closure, (f) bone-to-scaffold contact; (] LAE442, A La2, X TCP; score values from

0 (not existing) to 2 (clear alteration).

cancellous bone until week 16 and showed an increasing contact area
with the surrounding bone again until week 36. In La2, the bone-to-
scaffold contact could only be evaluated up to week 12 due to rapid
degradation. From weeks 4 to 12, La2 showed an average of only about
one trabecular contact per evaluated cross-section with larger gaps be-
tween scaffold and cancellous bone. In contrast to La2, LAE442 had sig-
nificantly more contacts to cancellous bone from week 2 to 6 (p < 0.021)
and week 10 to 12 (p < 0.023).

From week 16 onwards, the scaffold structure of La2 could only be
partially identified and was subsequently no longer recognizable. The

La2

2mm

LAE442

2mm

TCP

2mm

La2 scaffolds showed inhomogeneous degradation behaviour, with iso-
lated bone dense areas in the direct surroundings. Overall, strong dif-
ferences in corrosion rates were observed in the La2 group, with some
scaffolds degrading much faster than the average. In addition, most La2
scaffolds showed faster degradation starting from the rim. Only few tra-
beculae around La2 could be identified and large gaps between the scaf-
fold residues and the cancellous bone existed. From week 28 onwards,
isolated bone dense brightenings in the original scaffold area of La2 in-
creased strongly in density and extent, especially in the centre and as a
ring-like structure at the outer edge until week 36 (Fig. 5).

36

12 24

Fig. 5. puCT images of longitudinal sections; Evolution of degradation of the scaffolds over 36 weeks.



IIl. Publikationen

26

N. Kleer, S. Julmi and A.-K. Gartzke et al.
3.4. Quantitative uCT evaluation

3.4.1. Scaffold degradation

The analysis of the eylindrical ROI showed a very constant density
and volume profile for LAE442 with a density loss of 1.2% and a volume
loss of 11.1% (1.5 mm?) up to week 36 (Fig. 6a and b). In contrast, La2
showed faster degradation, with a density loss of 15.7% by week 20 and
a loss of its original volume of 72.8% (10 mm?). Subsequently, the La2
scaffolds could no longer be evaluated using the ROI due to the strong
degradation and the associated structural loss. Compared to LAE442,
La2 showed a significantly lower volume (p < 0.009) from week 10 to
week 20. For TCP, the density within the ROI increased by 7.8% in week
2 and then decreased again by 13.1% to week 36 (Fig. 6a and b). The
volume of TCP showed a similar trend and, after an initial increase in
week 2, decreased by a total of 75% (14.4 mm?) of the original volume
by week 36.

The corrosion rate for LAE442 was very constant with an av-
erage value of 3.710x 1072 mm/y (Fig. 7). In contrast, the La2
scaffolds showed significantly faster degradation with an average
of 1.612x 10" mm/y and a maximum corrosion rate of 6.769x 10
-1 mm/y between week 12 and week 16. All TCP implants initially had a
nominally negative corrosion rate until week 2 and reached a maximum
of 2,093 mm/y between week 4 and week 6 (Fig. 7).

3.4.2. Scaffold integration

As with the scaffold degradation, the second ROI (double ring) for
La2 could only be evaluated until week 20.

In LAE442 and TCP, an increase in bone density was observed within
the double ring up to week 36 (Fig. 8a). For LAE442 it resulted in a
steady increase and reaching similar values corresponding to the density
of the cancellous bone reference values from week 24 onwards. The bone
density around the La2 scaffolds decreased by 3.7% by week 16 and in-
creased by 2.4% by week 20. Within the double ring around TCP, the
density values of the cancellous bone comparison values were reached
at week 6 and subsequently showed a comparatively much higher bone
density. The bone density values around the three material groups dif-
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fered significantly (p < 0.031) between week 6 to week 12, with TCP
showing the highest density values, followed by LAE442 and LaZ2.

The bone volume within the double ring around LAE442 and TCP
showed a similar overall course, with TCP bone volume more than
doubling (3.6mm?) at week 2 and increasing by 40.8% (0.9mm?) in
LAE442 (Fig. 8b). By the end of the study period, the TCP and LAE442
surroundings had a bone volume of 1.8 mm? and 1.7 mm?, the same as
the cancellous bone equivalent (1.7 mm?). The area around the La2 scaf-
folds lost a total of 60% (1.3mm?) bone volume by week 12 and then
increased to 2.2 mm?® by week 20. From week 2 to week 12, La2 showed
significantly lower values for surrounding bone volume than the other
two scaffolds LAE442 (p < 0.037) and TCP (p < 0.000).

The analysis of the bone trabeculae around the scaffolds showed
that TCP and LAE442 achieved better values for trabecular number, tra-
becular thickness and trabecular spacing by week 12 compared to La2
(Fig. Bc—e). Between week 2 and week 6, LAE442 had significantly (p <
0.001) more trabeculae and smaller trabecular spacing compared to La2.
Week 20 showed a reversed picture with significantly better values for
trabecular number (p = 0.009) and spacing (p=0.016) in La2. The bone
trabeculae were significantly (p < 0.012) thicker between week 2 and
week 12 in LAE422 compared to La2. TCP showed a significantly higher
number of trabeculae up to week 4 compared to LAE442 (p < 0.002) and
up to week 10 compared to La2 (p < 0.042). A significantly (p=0.014)
higher number of trabeculae showed La2 compared to TCP at week 20.
The trabecular thickness of TCP remained permanently above the can-
cellous bone equivalent and was significantly thicker from week 2 com-
pared to La2 (p < 0.001) and LAE442 (p < 0.045) until week 16 and
week 24, respectively.

4. Discussion

The objective of the present study was to compare the osseointegra-
tion and degradation behaviour of resorbable, open-pored magnesium
scaffolds made of the alloys LAE442 and Mg-La2. The commercially
available implant material B-tricalcium phosphate (TCP) served as con-
trol group. The LAE442 alloy has already been promisingly tested in
some studies as an intramedullary pin or full-body cylinder [11,12,31].
However, the binary alloy Mg-La2 has only been tested in vitro so far
[40] but has proven to be suitable for successive in vivo investigations
due to its good cytocompatibility. In two studies by Lalk et al. magne-
sium sponge structures with a random and irregular distribution of pores
were evaluated [23,43]. In order to increase reproducibility of the tests

and stability of the implants, magnesium scaffolds from the two alloys
mentioned above with defined interconnecting pores were investigated
in this study. The MgF, coated scaffolds were evaluated in the cancel-
lous bone of the greater trochanter of rabbits using regular radiographic
and in vivo pCT examinations for up to 36 weeks. The suitability of this
localization for testing implants in the cancellous region has already
been described by Lalk et al. [43].

As already investigated in vivo for other magnesium alloys
6,20,26] the two magnesium scaffolds LAE442 and La2 also showed
good clinical tolerability.

Gas could be detected postoperatively for almost all scaffolds in the
musculature and also within the bone to a lower extent. It is obvious
that this accumulation of gas is air caused by the surgical intervention
and not by the degradation of magnesium, since gas accumulated to the
same extent in the TCP control group. In the TCP group it was almost
completely resorbed by week 2. After initial resorption, an increase in
gas formation could be observed in the magnesium scaffolds from week
2 onwards, which is presumably due to hydrogen release during the
degradation of magnesium [5,16]. Accumulation of gas occurs when the
hydrogen formed cannot be sufficiently absorbed and removed by the
surrounding tissue and blood vessels [5]. Overall, it was observed that
La2 produced significantly more gas than LAE442 at the earlier study
time points from week 2 to week 6. The increased accumulation of gas
within the first three months is associated with a faster degradation of
the La2 scaffolds. In comparison, in LAE442 the almost constant accu-
mulation of gas over the entire investigation period correlates with more
constant degradation behaviour. The presence of gas had no clinical ef-
fect on the animals. Neither lameness nor signs of pain were observed,
as was reported in other studies [45,46].

Semi-quantitative evaluations off all scaffolds showed similar
changes in the bone regardless of the material. The development of pe-
riosteal bone formation could also be seen in other studies in empty
defects [23,47] and is therefore not material dependent, but caused by
other factors. This could be the procedure itself, possibly through injury
to the periosteum or through the hole to create the implant site [23,48].
Since bone-like structures in the musculature had already been detected
immediately after the operation, it can be assumed that these are drilling
residues or small bone pieces that were produced during the operation.

The drill hole closure of TCP and LAE442 was found after 6 weeks
on average and therefore faster than the La2 hole that closed after 12
weeks on average. This difference could be related to the increased gas
formation of La2 during this period. In particular, the increased gas ac-
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cumulation La2 in the musculature - partly directly in front of the drill
hole - between week 6 and 12 suggests that the drill hole did not close
until later for this reason. The study by Kraus et al. also reported that
gas can reduce bone growth. The rapid degradation and the associated
gas formation of ZX50 magnesium pins caused irritation of the growth
plate in the juvenile rat femur with reduced length growth [49].

When evaluating the bone-to-scaffold contacts, the LAE442 scaffolds
finally showed good integration with the surrounding cancellous bone,
After an initial slight decrease in contact points, contacts between scaf-
fold and cancellous bone with only small gaps became more frequent
towards the end of the study period. Similar good results were achieved
in the study by Thomann et al. in which more than half (53%) of the
evaluated uCT sections of intramedullary magnesium implants of the
LAE442 alloy in rabbit tibia showed contact between trabecula and im-
plant after 12 months [12], In a similar study by Hampp et al. only a
few trabecular contacts to the LAE442 pins were formed in rabbit tibia
at 6 and 8 weeks [40]. The La2 scaffolds of the present study showed
only little direct bone-to-scaffold contact with larger gaps up to week 12
and subsequent examination times could no longer be evaluated mean-
ingfully due to the strong scaffold degradation. As described in other
studies in large animal models (sheep) [33,35], the control group TCP
was very well integrated into the surrounding cancellous bone and tra-
versed by bone trabecula in the present study. However, TCP is inferior
to the mechanical properties of bone and is therefore not suitable for
use in weight-bearing bone defects.

In order to analyse the degradation of the scaffolds, density and vol-
ume within a set cylinder were determined quantitatively based on the
study by Xu et al. [50]. The LAE442 scaffolds showed very slow degrada-
tion behaviour with a density loss of only 1.2% and a residual volume of
89% after 36 weeks. The corrosion rates, which were calculated over the
entire investigation period, also showed a very constant course of cor-
rosion for the LAE442 scaffolds, with an average of 3.710 x 102 mm/y.
In the study by Witte et al. an even lower in vivo corrosion rate of
1.205 % 10~ mm/y was determined after 18 weeks for intramedullary
LAE442 rods in the femur of guinea pigs using SRmCT images [44].
These different in vivo corrosion rates could be related to the animal
model, implantation site and different electrochemical conditions along
the surface of the LAE442 scaffolds compared to the LAE442 rods [44].

In contrast to LAE442, La2 showed inhomogeneous and rapid degra-
dation behaviour. The different degradation rates within the La2 group
cannot be clarified in this study, However, it can be assumed that small
deviations of the scaffold position have an influence on the degrada-
tion behaviour. Kraus et al. observed that implants degrade faster when
placed in the medullary cavity compared to cortical bone [21]. For La2,
higher corrosion rates over time were observed with an average corro-
sion rate of 1.612x 10~) mm/y and a maximum of 6.769x10"! mm/y
between week 12 and 16. So far, in vitro corrosion rates have only been
determined for magnesium alloys with lanthanum, In a study by Will-
bold et al. the alloy Mg-La with a different composition (0.69 wt.% La)
showed higher corrosion rates of 2.15mm/y and 14.7 mm/y in vitro in
the electrochemical corrosion test and the immersion test, respectively
[18]. Furthermore, the in vitro study by Weizbauer et al. showed that
the corrosion rate of Mg-La2 clearly depends on the medium to which
the material is exposed to. Four different cell culture media provided a
wide range of corrosion behaviour [41]. These strong differences show
that in vive and in vitro corrosion rates do not correlate well, as already
described in other studies [44,51].

The phenomenon of a negative corrosion rate of TCP scaffolds can-
not be clarified on the basis of the available data. However, the corro-
sion rate of the TCP implant is only a theoretical calculation, since the
degradation of TCP is based on other mechanisms such as cell-mediated
resorption [52].

Previous in vitro analyses of the two investigated magnesium scaf-
folds showed that the LAE442 scaffolds were able to be produced with
smaller grain sizes on average than the La2 scaffolds [37] using the in-
vestment casting method. This could have an influence on the stronger
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degradation of La2. In an in vivo study by Ullmann et al. the influence
of different grain sizes on the degradation behaviour of the LAE442 al-
loy was investigated, whereby the implants with the smallest grain sizes
had the lowest corrosion rate and the largest grain sizes the highest cor-
rosion rate [38].

In the assessment of the immediate environment around the scaf-
folds, LAE442 achieved better osseointegration values in the first weeks
compared to La2. LAE442 showed higher values for bone density, bone
volume, trabecular number and thickness, i.e. also smaller values for
trabecular spacing. These differences may be associated with the faster
degradation of La2 and the associated unfavourable conditions for bone
growth. Possible causes could be the increased accumulation of gas
and/or increased alkalization of the direct scaffold environment, which
impede the binding of osteocytes to the implant surface [21,53]. By
week 20, La2 showed better values for surrounding cancellous bone than
LAE442, with the exception of bone density. This can be explained by
the fact that the conditions for bone growth improved after almost com-
plete degradation and cessation of gas production. This phenomenon
was also found in the study by Kraus et al. [21], where bone regenerated
quickly after almost complete degradation of the ZX50 pins. However,
the balance between bone ingrowth and scaffold degradation was not
optimal, since the La2 scaffold degraded too quickly in this study. The
bone dense brightening at the centre of the original scaffold localization
observed from week 24 onwards in La2 could not be easily explained.
These could possibly be corrosion products of the scaffolds, which re-
mains to be clarified in further investigations.

5. Conclusion

Overall, the open-pored scaffolds LAE442 and La2 showed no clinical
complications. In the present study it could be determined that the La2
scaffolds showed a relatively fast, inhomogeneous degradation with an
inferior osseointegration compared to the LAE442 scaffolds. However,
these showed a very slow, homogeneous degradation and maintained
their original form until the end of the investigation period. Based on
the results to date, the LAE442 scaffolds with their more homogeneous
degradation behaviour and better osseointegration are suitable for ex-
amination in weight-bearing bone defects. However, it should also be
investigated whether additional coatings to MgF, can further reduce
gas formation. Subsequent histological investigations are, however, re-
quired to clarify the biocompatibility and ingrowth of bone more pre-
cisely.
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